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Introduction générale 

Lorsqu'une personne souffre de pathologies dégénératives, inflammatoires, 

traumatiques ou tumorales au niveau du poignet, elle peut éprouver des douleurs 

importantes qui s'accompagnent généralement d'une perte de mobilité. Si ces 

symptômes deviennent trop gênants, une intervention chirurgicale peut être 

envisagée. Deux procédures sont couramment utilisées à cet égard. La plus fréquente 

est l'arthrodèse, qui vise à immobiliser l'articulation du poignet, réduisant ainsi 

considérablement les douleurs, mais également la mobilité de la main. La deuxième 

procédure est l'arthroplastie partielle ou totale du poignet, qui vise à remplacer les 

surfaces articulaires endommagées par des implants. L'arthroplastie est dite totale 

lorsque toutes les surfaces articulaires du poignet sont remplacées, et partielle 

lorsqu'elle n'en remplace qu'une partie. Après l'opération, les douleurs diminuent et la 

mobilité du poignet est généralement préservée. 

Cependant, bien que la deuxième option semble plus avantageuse, elle est rarement 

choisie en raison du risque d'échec à moyen terme (10-15 ans). La principale cause 

d'échec est le descellement, qui se caractérise par des mouvements entre la prothèse 

et l'os dans lequel elle est censée être fixée, voire une migration par rapport à son 

emplacement initial. Bien que ce phénomène ait été largement étudié pour les 

prothèses de hanche et de genou, il a été moins exploré pour les prothèses de poignet. 

Ce problème peut être abordé à différentes échelles, mais notre étude se limite à 

l'échelle macroscopique. À ce niveau, c'est la conception de la prothèse qui a le plus 

d'influence sur sa durabilité dans l'os. Chaque conception proposée modifie la 

répartition des forces dans les os environnants. Si l'os n'est pas suffisamment sollicité, 

il peut se résorber, tandis qu'une sur-sollicitation peut entraîner une nécrose. Ce 

phénomène, lorsqu'il concerne les prothèses, est appelé "Stress Shielding." 

De nombreuses générations de prothèses ont été développées pour reproduire des 

articulations de manière de plus en plus réaliste, notamment en ce qui concerne la 

mobilité et les centres de rotation. Cependant, ces améliorations ne résolvent qu'une 

partie du problème. Lorsque l'on considère la durabilité de la prothèse dans l'os, deux 

étapes sont généralement prises en compte : la fixation primaire à l'implantation et la 

fixation secondaire plusieurs années après l'implantation. La fixation primaire résulte 

généralement d'une fixation mécanique dans l'os, par le biais de vis, de broches ou de 
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ciment. La fixation secondaire vise à favoriser l'ostéo-intégration de la prothèse, 

notamment grâce à des revêtements en hydroxyapatite ou à une texturation de la 

surface de la prothèse. Cependant, ces évolutions ne tiennent pas suffisamment 

compte de la manière dont l'os est sollicité après l'implantation, ce qui peut entraîner 

une perte de densité osseuse autour de la prothèse et, à terme, un risque de 

descellement. De plus, la plupart des évolutions se concentrent sur l'implant du côté 

de l'os du carpe. 

 

C'est dans ce contexte qu'est né un nouveau concept de design d'implant radial, connu 

sous le nom de prothèse iso-élastique. Ce design comporte une extrémité distale 

compacte pour assurer un transfert optimal des charges vers l'épiphyse distale du 

radius, ainsi qu'une longue tige fine pour assurer une fixation primaire au niveau 

proximal du radius. Cette prothèse a été testée et a montré de bons résultats cliniques, 

notamment une augmentation de la densité osseuse dans l'épiphyse distale du radius 

quelques années après l'implantation. Cependant, le nombre de cas étudiés reste 

limité, ce qui ne permet pas de valider complètement ce concept. Par conséquent, 

l'objectif principal de cette étude est de proposer une méthode permettant de valider 

ces hypothèses, voire de visualiser la répartition des forces dans le radius. 

Pour répondre à cette problématique, ce manuscrit est divisé en quatre chapitres. 

Dans le premier chapitre, une analyse bibliographique non exhaustive a été réalisée 

pour explorer plusieurs thèmes liés à la thèse. Cela a inclus une description de 

l'anatomie du poignet et des prothèses associées, ainsi que l'intérêt de la prothèse iso-

élastique dans la réduction des risques de descellement. En conséquence, cette thèse 

propose des protocoles expérimentaux et numériques pour évaluer l'efficacité de cette 

prothèse en utilisant des outils biomécaniques. 

Dans le deuxième chapitre, un modèle numérique est développé pour simuler des 

chargements physiologiques sur le radius au niveau de l'articulation radio-carpienne. 

Pour cela, une approche spécifique au patient est mise en place, basée sur des images 

scanner d'un avant-bras cadavérique avant et après l'implantation d'une prothèse iso-

élastique. Un modèle numérique basé sur des éléments finis sous Abaqus est 

construit, avec une étude du chargement visant à reproduire les conditions 

physiologiques. La répartition des charges entre l'os et la prothèse est analysée, avec 

une comparaison entre les configurations avec et sans prothèse. 
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Le troisième chapitre décrit le développement et la caractérisation de l'instrumentation 

nécessaire pour effectuer des mesures très locales dans l'articulation du poignet. Cela 

comprend la proposition de capteurs pour mesurer la localisation et les dimensions 

des surfaces de contact entre le radius et les os du carpe, ainsi que pour mesurer la 

force de ce contact. De plus, une technique de stéréo-corrélation numérique est 

évaluée pour mesurer les déformations à la surface du radius. Finalement, la 

possibilité d'incorporer un capteur dans une prothèse pour mesurer les déformations 

est étudiée.  

Dans le dernier chapitre, nous présentons un modèle de radius synthétique. Ensuite, 

nous mettons en place un protocole expérimental qui reprend les conditions aux limites 

simulées et l'instrumentation proposée. Une confrontation entre les modèles et les 

essais conclut ce chapitre. Des conclusions reprenant les principaux résultats sont 

ensuite proposées, suivies de la description des perspectives pour ce travail. 
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I. Etat de l’art  

A. Le poignet et ses prothèses 

1. Anatomie/ Biomécanique de l’articulation du 

poignet 

a. Anatomie de l’articulation radio-carpienne et du radius 

L’avant-bras est constitué de 33 os dont la majorité est localisée dans la main, Figure 

I-A-1-1. Les os concernés par notre étude sont le radius et les os du carpes. Avec 

l’ulna et le complexe fibro-cartilagineux triangulaire, ils forment l’articulation du poignet. 

 

 

Figure I-A-1-1 : Squelette de l'avant-bras et désignation des principaux os ou groupe 

d'os ; en rouge, l’articulation du poignet 

 

Les faces distales du radius et de l’ulna ainsi que le TFCC (Triangular Fibro Cartilage 

Complex) forment une première surface articulaire. Les surfaces proximales de l’os 

pyramidale, du lunatum et du scaphoïde forment la deuxième surface articulaire, La 

majorité des sollicitations mécaniques se transmet du lunatum et du scaphoïde vers le 
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radius. De plus la prothèse de poignet au cœur de notre étude, Figure I-A-1-2, 

s’implante dans le radius. Elle remplace la surface articulaire sur laquelle le scaphoïde 

et le lunatum viennent glisser. L’étude biomécanique du poignet est alors souvent 

réduite à l’étude de l’articulation radio-carpienne. 

 

 

 

Figure I-A-1-2 : Articulation du poignet (Lewis et al., 1970) 

 

Le radius est un os long, il est donc divisé en deux zones : l’épiphyse située aux 

extrémités distale et proximale de l’os, contient l’os trabéculaire et est entourée d’une 

fine couche d’os cortical ; et la diaphyse située entre les deux épiphyses, constituée 

d’os cortical épais et traversée par le canal médullaire, Figure I-A-1-3. 
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Figure I-A-1-3 : Structure du radius (Ku, 2011) 

 

L’axe principal de l’os est donné par l’axe passant par le centre des surfaces 

articulaires distales et proximales. Le traçage de cet axe est une opération complexe 

(Suojärvi et al., 2021) qui peut engendrer des erreurs dans l’interprétation des données 

de radiographie. Cette direction, dite longitudinale, est une direction intéressante du 

point de vue de l’étude du matériau osseux, au même titre que les directions 

perpendiculaires dites transverses. 

 

b. Propriétés mécaniques de l’os : 

L’os est constitué de deux types de tissus, l’os cortical et l’os trabéculaire, Figure I-A-

1-3. L’os cortical se situe à la périphérie de l’os, et l’os trabéculaire à l’intérieur, en 

particulier dans les épiphyses. L’os cortical (Neil Dong and Edward Guo, 2004a) a un 

comportement anisotrope. Cependant, sa microstructure composée d’ostéons est 

orientée dans le sens long de l’os, en particulier dans la diaphyse. De ce fait, son 

comportement mécanique est souvent supposé isotrope transverse, Figure I-A-1-4. 

Les études présentées ici, portent sur des fémurs ou des tibias car bien plus étudiés. 

Cela est sans doute dû au fait que le radius est un os fin dans lequel il peut être 

compliqué d’extraire des éprouvettes.  
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Figure I-A-1-4 : Synthèse des propriétés mécaniques de l'os cortical, (Mirzaali et al., 

2016; Neil Dong and Edward Guo, 2004b; Reilly and Burstein, 1975) 

 

L’os trabéculaire est constitué de trabécules (Goulet et al., 1994). Ces lamelles fines 

d’os lui donnent une apparence spongieuse dont il tire parfois son nom, os spongieux. 

Pour caractériser ce type de matériau, il est nécessaire de prendre en compte la 

densité du matériau, dans le cas contraire nous caractériserons la structure et non le 

matériau osseux. Il existe de nombreuses méthodes à cet effet comme l’immersion 

(Behrens et al., 1974) ou le scanner (Goulet et al., 1994). Cette dernière permet 

d’ailleurs la création d’un modèle numérique de l’essai et l’identification inverse des 

propriétés mécaniques de l’os. Il s’agit de l’une des méthodes les plus précises pour 

caractériser ce matériau. Le travail pour caractériser ce type de structure est 

considérable et les résultats extrêmement variables (Goldstein, 1987) les modules 

d’élasticité reportés varient entre 1,8 et 9800 MPa. 

 

 

 

Figure I-A-1-5 : Os cortical et trabéculaire dans l'épiphyse distale du radius (Melby, 

2022) 

 

Dans de nombreuses études biomécaniques (Bajuri et al., 2012a; Gislason et al., 

2016) le comportement de l’os trabéculaire est simplifié. Il est considéré comme un 
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matériau homogène et isotrope avec un comportement élastique de module d’élasticité 

100 MPa et de coefficient de Poisson 0,25. D’autres études, utilisant des matériaux 

mimant l’os, tel que les Sawbones®, considèrent des valeurs de 155 MPa et de 

coefficient de Poisson 0,3 (Completo et al., 2017a).  

 

c. Cinématique du poignet :  

L’articulation du poignet est incluse dans deux plans, le plan sagittal (S) et le plan 

frontal (T). Elle tourne autour de deux axes, l’axe antéro-postérieur X et l’axe 

transversal Y, Figure I-A-1-6. 

 

Figure I-A-1-6 : Axes et plans permettant la description des mouvements du poignet 

(Kapandji, 2005) 

 

Lorsque la main tourne dans le sens négatif autour de Y, donc de X vers Z, on parle 

de flexion (flèche 1), à l’inverse lorsque la main tourne dans le sens positif, on parle 

d’extension (flèche 2). Lorsqu’elle tourne positivement autour de X, on parle 

d’inclinaison ulnaire (flèche 3) et négativement, d’inclinaison radiale (flèche 4). Comme 

ce repère n’est vrai que pour la main droite prise en exemple, on utilise généralement 

les repères anatomiques présentés précédemment. On dira par exemple pour la 

flexion que la face palmaire de la main se rapproche de la face antérieure de l’avant-

bras (Kapandji, 2005).  
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Le poignet dispose donc de deux degrés de liberté dont il est assez simple de mesurer 

l’amplitude à l’aide d’outils développés à cet effet. Par exemple, le goniomètre à deux 

degrés de liberté proposé par Ryu et al. (Ryu et al., 1991a) permet de réaliser la 

mesure de mobilité autour de chacun de ces axes. Le dispositif est fixé sur l’avant-

bras et sur la main. Les mobilités sont mesurées au cours de tâches quotidiennes pour 

40 individus. Les mobilités moyennes sont alors calculées, les valeurs sont comparées 

à d’autres études, Figure I-A-1-7. 

 

 

Figure I-A-1-7 : Amplitude fonctionnelle du mouvement du poignet (Ryu et al., 1991b; 

SARRAFIAN et al., 1977; Surgeons, 1965) 

 

De cette modélisation à deux axes de rotation découle une liaison mécanique 

équivalente qui est la liaison sphérique à doigt ou joint de cardant. Cette liaison étant 

généralement étudiée en son centre, il n’est pas étonnant que l’on retrouve dans 

certaines études biomécaniques l’effort transmis au radius comme une charge 

ponctuelle (Completo et al., 2017a).  

 

d. Chargement biomécanique : 

Dans cette partie, nous proposons d’établir une synthèse non-exhaustive mettant en 

évidence les os ou ligaments impliqués dans la transmission des efforts de la main 

vers l’avant-bras, Figure I-A-1-8. Nous remarquons que lorsqu’elle est mesurée, la 

fraction de l’effort qui passe par le TFCC est très faible pour la main en position neutre. 

Dans cette orientation, la fraction de l’effort passant par le scaphoïde est 

systématiquement supérieure à celle passant par le lunatum. 
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Figure I-A-1-8 : Répartition des efforts au contact avec le poignet dans la position 

neutre (Schuind et al., 1995; Majima et al., 2008; Tubiana et al., 2008; Markolf et al., 

1998a) 

 

Lorsque cette même mesure est réalisée pour des orientations différentes, la fraction 

de l’effort transmis par le scaphoïde et le lunatum change, Figure I-A-1-9. Cependant, 

la fraction de l’effort passant par de TFCC reste systématiquement petite devant les 

autres. Cela explique pourquoi dans les modélisations simples ne le prennent 

généralement pas en compte. 

 

 

Figure I-A-1-9 : Evolution de la répartition des efforts en fonction de l’orientation de la 

main ; A, déviation ulnaire ou radial ; B, flexion ou extension (Hara et al., 1992) 

 

Ces tendances restent indicatives, en effet si nous prenons en compte un niveau 

avancé d’arthrose, alors le cartilage sera usé et le contact entre les os sera plus franc. 

Une étude numérique a montré une augmentation de la pression au niveau du 

scaphoïde de 20 à 115 MPa et au niveau du lunatum de 6 à 160 MPa (Bajuri et al., 
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2012a). La surface de contact avec le lunatum augmente également jusqu’à atteindre 

les dimensions du contact avec le scaphoïde. En conséquence, nous pouvons estimer 

que la force transmise au niveau du lunatum est supérieure à celle transmise au niveau 

du scaphoïde. 

Parmi toutes les études mentionnées précédemment, l'ulna n'a pas été pris en compte. 

Nous proposons de décrire un essai qui a été mis en place pour mesurer la fraction de 

l’effort passant par l’ulna et par le radius, Figure I-A-1-10. L’instrumentation fonctionne 

sur un principe assez simple : en découpant l’os sur toute sa largeur et en le reposant 

de part et d’autre sur des plateaux, l’effort, n’a pas d’autre choix que de passer par le 

corps d’épreuve (zone instrumentée de jauges dont la géométrie et sa réponse à une 

sollicitation sont connues). Nous pouvons alors remonter à la valeur de force. Cette 

instrumentation est mise en place sur le radius et sur l’ulna. La mesure confirme que 

seul 10% de l’effort passe par l’ulna. Nous ne considérerons donc pas l’ulna dans notre 

étude. 

 

 

Figure I-A-1-10 : Instrumentation pour la mesure d'efforts passant par le radius et 

l'ulna (Markolf et al., 1998b) 
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2. Arthroplastie et arthrodèse de poignet 

La procédure qui nous intéresse est l’arthroplastie du poignet. Il s’agit d’une opération 

qui a pour objectif de remplacer l’articulation du poignet par une prothèse. Cette 

opération se substitue généralement à la réalisation d’une arthrodèse du poignet, qui 

quant-à-elle consiste à bloquer complètement l’articulation du poignet, Figure I-A-2-1. 

L’arthroplastie a pour but de traiter la polyarthrite rhumatoïde se développant 

préférentiellement sur les petites articulations, en particulier au niveau du poignet 

(Gaspar et al., 2015). Cette maladie touche 0,5 à 1% de la population européenne 

(Silman and Pearson, 2002). L’indication de l’arthroplastie a évoluée ces dernières 

années et son utilisation s’est étendue au traitement de l’arthrose du poignet et à 

d’autres maladies non rhumatoïdes (Boeckstyns and Herzberg, 2017; Krukhaug et al., 

2011). Le résultat espéré est une diminution de la douleur et un rétablissement de la 

mobilité du poignet (Ogunro et al., 2013). Cette opération ne fait cependant pas 

l’unanimité. Par exemple, aux Etats-Unis, 1181 arthrodèses du poignet ont été 

remboursées par le système de soin contre seulement 179 arthroplasties (“Part B 

National Summary Data File: Department of Health and Human Services, Centers for 

Medicare and Medicaid Services,” n.d.). 

 

   

Figure I-A-2-1 : A, Arthrodèse de poignet ; B, Arthroplastie totale de poignet 

(Cavaliere and Chung, 2008) ; C, Prothèse de poignet Universal 2 (Integra 

LifeSciences, Plainsboro, NJ) 
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L’arthrodèse bloque la flexion/extension et déviation ulnaire/carpale (Vicar and Burton, 

1986). La prothèse rétablit les mobilités préopératoires, voire les améliore tout en 

diminuant les douleurs (Vicar and Burton, 1986). Cependant, le nombre de 

complications est plus faible pour l’arthrodèse (17% contre 30%) alors que la 

satisfaction actuelle du patient est évaluée à environ 90% quelle que soit l’opération 

subie (Cavaliere and Chung, 2008).  De ce fait l’arthrodèse est la solution la plus 

envisagée. Il est donc important d’améliorer les générations actuelles de prothèses 

afin d’en faire une solution véritablement compétitive. 

 

3. Historique sur les prothèses de poignet et 

causes de leurs échecs 

Les prothèses de poignet existent depuis les années 60. 4 générations se sont 

succédées depuis. Elles sont décrites dans la Figure I-A-3-1. Quel que soit le modèle 

de la prothèse, l’opération d’implantation se déroule suivant les étapes suivantes 

(“Integra, Universal 2 Total Wrist Implant System,” 2009). D’abord une incision est 

pratiquée sur la face dorsale du poignet. Les ligaments sont écartés et la capsule 

articulaire ouverte. Les résections du radius et d’une partie des os du carpe sont 

réalisées. Les empreintes des implants sont faites à l’aide de limes spéciales et les 

implants sont mis en place. Elles peuvent être vissées ou cimentées ou simplement 

enfoncées dans l’os en fonction des modèles et de la qualité osseuse du patient 

(Gaspar et al., 2015).  

Les prothèses de 1ère, 2ème et 3ème génération nécessitent de couper une grande partie 

des os du carpe. Les prothèses de 4ème génération sont quant à elles qualifiées de 

prothèses de resurfaçage parce qu’elles ne nécessitent pas une résection aussi 

importante des os du carpe. Cette différence semble être corrélée à de meilleurs 

résultats en termes de douleur, de mobilité et de taux d’échec (Cooney et al., 2012; 

Sagerfors et al., 2015). 

Les différentes générations de prothèses se distinguent aussi par la liaison équivalente 

réalisée, voir Figure I-A-3-1. En effet les prothèses de 1ère génération sont équivalentes 

à des liaisons élastiques, celles de 2ème génération à des rotules et celles de 3ème et 
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4ème génération à une liaison sphérique à doigt. D’un point de vue biomécanique, ce 

sont ces dernières liaisons qui représentent le mieux l’articulation du poignet.  

La solution technologique de fixation primaire des prothèses de 1ère génération 

consiste simplement à enfoncer la prothèse dans les cavités préalablement créées 

dans la main et le radius. Une fois les tendons remis en place, la prothèse ne peut plus 

sortir de son logement.  

La fixation dans la main des prothèses de 2ème et 3ème génération se fait par 

l’enfoncement de la prothèse au niveau de plusieurs os de la main à l’aide de deux 

tiges. Celle des prothèses de 4ème génération se fait à l’aide d’un plot central et de 

deux vis latérales. Ces améliorations successives ont permis de réduire de façon 

significative le risque de complication au niveau distal de la prothèse. 

La fixation dans le radius des prothèses de poignet de 2ème, 3ème et 4ème génération est 

généralement similaire à celle des premières générations. La tige proximale de la 

prothèse est enfoncée dans le radius. Le serrage induit constitue la fixation primaire 

de la prothèse. Une texturation de la surface des prothèses vient désormais augmenter 

la rugosité de la prothèse, augmentant d’autant plus la fixation primaire. De plus, elle 

permet la colonisation de la prothèse par l’os et doit garantir sa fixation secondaire. Si 

cette solution était jusqu’à présent suffisante, avec les progrès réalisés au niveau de 

l’implant distal, le nombre de complications au niveau de l’implant proximal devient en 

proportion problématique. 

Un troisième facteur d’amélioration est le choix des matériaux. La première génération 

de prothèses était fabriquée en silicone, ce matériau bien que biocompatible se 

dégradait rapidement sous l’effet des sollicitations mécaniques. Les résidus 

entrainaient des inflammations à l’origine de l’échec de la prothèse. Les générations 

actuelles de prothèses utilisent des alliages de chrome-cobalt ou de titane. Elles sont 

généralement recouvertes d’hydroxyapatite afin de favoriser son ostéo-intégration. Les 

éléments articulaires sont généralement fabriqués en polyéthylène. 

L’ensemble de ces améliorations ont eu pour résultat un nombre de complications pour 

les implants de 4ème génération (Berber et al., 2018) plus faible que pour les implants 

des générations précédentes, voire que pour les arthrodèses. Cependant le manque 

d’études à long terme et d’homogénéité dans l’évaluation de ces prothèses 

(Eschweiler et al., 2022a; Fischer et al., 2020) ne permet pas de conclure sur la valeur 
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ajoutée de cette procédure. Il est donc important d’augmenter la compréhension des 

causes d’échecs de ces prothèses.  

Les causes d’échec des prothèses bien qu’initialement assez nombreuses se limitent 

principalement aujourd’hui à son descellement, Figure I-B-1-1. En effet les infections, 

dislocations, inflammations, etc… ont fortement diminué pour toutes les raisons 

précédemment évoquées. La principale cause d’échec est désormais le descellement 

aseptique (Herzberg et al., 2012; Sagerfors et al., 2015). Dans le cas des prothèses 

de 3ème génération, il y a 73% des descellements qui sont dus à un descellement de 

l’implant distal (Krukhaug et al., 2011). Ce pourcentage passe à 60% pour la prothèse 

de 4ème génération Universal 2 (Zijlker et al., 2019) et 42% pour la prothèse Remotion 

(Froschauer et al., 2021). L’ensemble des études admettent que, dû au faible nombre 

de prothèses prises en compte, les résultats obtenus ne sont pas significatifs. 

L’ensemble des données présentées traduisent la nécessité d’une part de mieux 

comprendre le phénomène de descellement aseptique, d’autre part de s’intéresser à 

de nouveaux designs de prothèse et en particulier pour les implants radiaux.  
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a : (Kistler et al., 2005) 

b : (Meuli, 1997) 

c : (Kretschmer and Fansa, 2007) 

d : (Krukhaug et al., 2011) 

e : (Fischer et al., 2020) 

f : (Ward et al., 2011) 

g :  (Zijlker et al., 2019) 

h : (Herzberg et al., 2012) 

i : (Froschauer et al., 2021) 

j : (Salazar Botero et al., 2018)  
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B. Problématique clinique 

1. Descellement aseptique 

Le scellement d'une pièce, de manière générale, implique sa fixation dans une autre 

pièce en utilisant une substance pour combler l'espace entre elles. Le descellement, 

en revanche, correspond au processus par lequel la pièce scellée se sépare. 

Comme historiquement les prothèses étaient maintenues dans l’os à l’aide d’un ciment 

de PMMA, le terme de descellement est resté pour signifier que la prothèse se 

désolidarise de l’os, même s’il n’y a plus de ciment. 

Pour les prothèses non-cimentées, le descellement signifie la dégradation de l’os 

autour de la prothèse comme illustré dans la Figure I-B-1-1. Cette pathologie est visible 

au rayon X. En effet le descellement se caractérisant par une perte de densité osseuse 

autour de la prothèse, l’os devient noir sur la radiographie là où il est moins dense. Le 

descellement donne généralement suite à une migration de l’implant. Cela a pour 

conséquences des douleurs pour le patient, une perte de mobilité voire la luxation de 

la prothèse. Il est alors nécessaire de réopérer le patient. 

 

 

Figure I-B-1-1 : Descellement aseptique d'une prothèse de poignet 
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Sundfeldt (Sundfeldt et al., 2006) propose en 2006 une synthèse des phénomènes 

expliquant le descellement, Figure I-B-1-2. La conclusion de son étude est qu’il n’existe 

pas une origine unique à ce problème.  

 

 

Figure I-B-1-2 : Synthèse des causes probables de descellement (Sundfeldt et al., 

2006) 

 

Si nous analysons chacune de ces causes, le rôle des matériaux semble intervenir 

principalement dans le risque de réaction de corps étranger dû aux particules d’usure, 

alors que le rôle du design de la prothèse semble intervenir plutôt au niveau du stress 

shielding. Dans notre cas, nous nous intéresserons plutôt à ce dernier phénomène. 

Le stress shielding, correspond à la reconfiguration de l’os en présence d’une 

prothèse. Ce phénomène est dû à l’adaptation fonctionnelle de l’os (Ruff et al., 2006). 

Cela signifie que l’os se remodèle afin de répondre au mieux aux sollicitations 

mécaniques qui lui sont imposées. Si une partie de l’os n’est plus sollicitée dû au 

placement d’une prothèse, alors la densité de l’os diminuera dans cette partie, il s’agit 

de la résorption. Par ailleurs si de nouvelles contraintes apparaissent dues aux 

sollicitations, alors l’os se consolidera, mais si les contraintes sont trop importantes, 

alors l’os se nécrosera.  De nombreux modèles sont proposés pour décrire ce 

phénomène de remodelage osseux (Doblaré and Garcı́a, 2002; Huiskes et al., 1987), 

le plus simple est présenté à la Figure I-B-1-3. 
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Figure I-B-1-3 : Modèle trilinéaire décrivant le remodelage osseux (Sundfeldt et al., 

2006) 

 

De ce fait, il est important d’envisager des designs modifiant le moins possible l’état 

de contrainte initial de l’os. Le capital osseux sera alors préservé et l’implant ne pourra 

pas migrer.  

 

2. Introduction de la prothèse Prosthelast 

Une nouvelle géométrie de prothèse ayant pour but de préserver le champ de 

contraintes a été proposée par le Pr Liverneaux (Salazar Botero et al., 2018). Il s’agit 

du design isoélastique. Il a été précédemment développé pour la hanche en 1988 par 

Pr Butel (Butel et al., 1988). Cette prothèse est commercialisée par l’entreprise suisse 

Argomedical®, présentée Figure I-A-3-1.  

Sa conception consiste en un implant radial compacte reconstruisant l’interface 

articulaire du radius distal. L’implant est prolongé d’une longue tige en appui dans le 

canal médullaire et sur la face interne de l’épiphyse proximale du radius. Un implant 

carpien est aussi proposé, mais il ne sera pas étudié dans cette thèse pour les raisons 

précédemment évoquées.  

Ce modèle étant très récent, il n’y a pour le moment que peu d’études qui traitent des 

résultats cliniques de cette prothèse. Une étude porte sur les résultats de l’arthroplastie 

totale utilisant cet implant. L’échantillon étudié n’est que de 5 cas. A 14 mois en 

moyenne après opération, aucune complication nécessitant une reprise chirurgicale 



26 
 

n’a été observée. Deux autres études traitent du cas où l’implant radial est positionné 

seul (Ichihara et al., 2016; Martins et al., 2020). 12 et 24 opérations sont étudiées avec 

un suivi moyen de respectivement 32 et 55 mois. Pour l’ensemble de ces cas, aucune 

cause de révision pour descellement de l’implant n’est reportée. De plus un 

remodelage osseux est constaté pour 8 des 12 cas dans la première étude et 22 des 

24 dans la seconde au niveau de l’épiphyse distale du radius, Figure I-B-2-1.  Même 

si ces données ne sont pas suffisantes pour conclure sur le taux de survie à long terme 

de cet implant, cette différence significative entre les prothèses actuelles et ce modèle 

mérite d’être étudiée plus en détail.  

 

 

Figure I-B-2-1 : Radiographie d’un poignet opéré 2 et 36 mois après opération 

(Ichihara et al., 2016) 

 

C. Modèle biomécanique 

La quantité d’études sur le poignet étant relativement restreinte, nous proposons d’en 

faire une revue rapide. Elles se divisent en plusieurs catégories en fonction des 

grandeurs recherchées. Dans notre cas, la valeur et la localisation des efforts entre 

les os du carpe et le radius vont nous intéresser. Les valeurs de contrainte avant et 
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après implantation nous intéresserons également. Finalement, nous aimerions faire le 

bilan des forces de la prothèse pour savoir quelle fraction de l’effort passe au niveau 

distal du radius et quelle partie passe dans le canal médullaire et l’épiphyse proximale. 

Dans l’idéal, ces valeurs devraient être associées à une position de la main au moment 

où l’effort est transmis. 

 

1. Modélisation cinématique 

Nous avons vu qu’il était possible de caractériser les mouvements de la main à l’aide 

d’outils type goniomètre. Nous pourrions alors penser qu’étudier les mouvements 

avant et après implantation serait suffisant pour savoir si la surface articulaire d’une 

prothèse est bien conçue ou non. Or le poignet étant une articulation complexe, le fait 

d’avoir des mobilités similaires ne signifie pas nécessairement que les os entre eux se 

déplacent comme initialement. Il existe pour cela des études qui s’intéressent aux 

géométries des surfaces en contact, Figure I-C-1-1. En considérant les corps comme 

indéformables, les auteurs caractérisent leur mouvement relatif. On appelle ça, une 

modélisation cinématique du poignet. 

La première étape consiste toujours à acquérir des images d’un poignet sain (Moore 

et al., 2007). Des images de main dans plusieurs positions sont acquises grâce à des 

scanners. La position relative des os peut alors être retrouvée pour des positions de 

main spécifiques. A l’aide d’algorithmes un mouvement continu peux être reconstruit 

(Akhbari et al., 2019). Ces études incluent généralement plus d’une centaine de cas 

afin de prendre en compte les variations de dimension et de géométrie. Sur ce même 

principe, les surfaces de contact entre les os peuvent être calculées (Tang and Chen, 

2012) ainsi que les centres de rotation lors de mouvements du poignet (Akhbari et al., 

2020).  
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Figure I-C-1-1 : Exemples typiques de surfaces de contact déterminées 

numériquement ; en rouge, contact avec le scaphoïde ; en vert, contact avec le 

lunatum (Tang and Chen, 2012) 

 

Toutes ces données sont disponibles dans des bases en accès libre, certaines sont 

même dotées d’une interface graphique pour en faciliter leur utilisation. Par exemple 

CarpalDatabaseGUI (Université Brown, Etats-Unis). Nous en avons extrait 5 positions 

de référence, Figure I-C-1-2. Nous pouvons donc considérer que la cinématique du 

poignet sain est connue. 

 

 

Figure I-C-1-2 : Position relative des os du carpe pour plusieurs positions extrêmes 

de la main (Ryu et al., 1991a) 

 

Grâce à ces données, l’impact de l’implantation d’une prothèse sur la cinématique du 

poignet peut être évaluée. En menant la même étude sur un poignet implanté, il est 

alors possible, par comparaison, de voir si la cinématique du poignet a été modifiée. 
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Deux types de défaut ont été reportés, d’abord une différence entre les centres de 

rotation du poignet sain et du poignet opéré (Akhbari et al., 2020). Ceci se traduit par 

une distance plus importante entre la surface articulaire et le centre de rotation 

(Akhbari et al., 2021). Cette différence est associée à un risque de surcontrainte dans 

l’articulation. Le deuxième défaut concerne le mauvais alignement entre les surfaces 

articulaires. Celui-ci est associé à un risque d’usure et de luxation de la prothèse plus 

grand (Grosland et al., 2004). Comme notre étude porte davantage sur l’implant radial 

et le radius, l’étude de la cinématique du poignet n’est pas prioritaire. Cependant, les 

informations qu’elle fournit sur la localisation des surfaces de contact sont 

primordiales. 

  

2. Modélisation musculosquelettique 

Si nous souhaitons faire le bilan des forces qui s’appliquent sur le radius, la localisation 

des contacts est une information importante, mais la valeur des forces l’est tout autant. 

Pour déterminer ces valeurs, la méthode la plus simple est la mise en place d’un 

modèle musculosquelettique (Eschweiler et al., 2022a, 2022b; Mirakhorlo et al., 2016), 

Figure I-C-2-1. 

 

 

Figure I-C-2-1 : Modèle musculosquelettique du poignet (Eschweiler et al., 2022b) 
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Ces modèles réduisent généralement l’articulation à un pivot. Sur la base de données 

anatomiques, des bras de levier sont supposés (en vert) et les muscles fléchisseurs et 

extenseurs y sont connectés. La main est alors supposée à tout moment à l’équilibre 

donc immobile sous l’action d’un effort extérieur et de l’action des muscles. Des 

algorithmes résolvent alors l’équilibre des forces dans le système. Pour chaque 

position de la main, l’effort au niveau de chacun des muscles de la main est déterminé. 

Des montages expérimentaux mettant en place des avant-bras cadavériques 

proposent également de valider ces valeurs de force, Figure I-C-4-1, première ligne. A 

partir de ces forces, il est possible d’estimer la force transmise au radius. Une méthode 

plus directe consistera à mesurer directement l’effort dans l’articulation, comme nous 

le verrons ensuite. Nous ne ferons donc pas appel à ce type de modélisation.   

 

3. Modélisation éléments finis 

La limite des deux types de modèle précédents réside dans l’hypothèse de corps 

rigide. En effet, si nous souhaitons comparer les déformations du radius avec et sans 

prothèse, il est nécessaire de considérer le radius comme un corps déformable. Le 

type de modèle le plus employé à cet effet est le modèle éléments finis. Ces modèles 

peuvent être de complexité variée. Ils peuvent prendre en compte des comportements 

mécaniques très complexes, avec du remodelage osseux par exemple (Guha et al., 

2022). Ils peuvent également prendre en compte des géométries réalistes, un 

chargement complexe et des liaisons ligamentaires (simulées comme des ressorts), 

Figure I-C-3-1. 

 

 

Figure I-C-3-1 : Modèle éléments finis d'un poignet (Bajuri et al., 2012b) 
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En fonction des valeurs de déformation recherchées, le modèle peut représenter une 

partie de la main et de l’avant-bras. Si nous souhaitons connaitre les déformations de 

l’implant distal et proximal par exemple, il est au moins nécessaire de représenter les 

os du carpe dans lesquels ils sont fixés, Figure I-C-3-2. 

 

 

Figure I-C-3-2 : Modèle éléments finis d’une articulation radio-carpienne ayant reçu 

une prothèse Universal 2 (Gislason et al., 2017) 

 

Si l’étude ne porte que sur l’implant proximal, seul le radius peut être représenté, 

Figure I-C-3-3. Ce modèle est sans doute un peu trop simpliste puisqu’il ne prend pas 

en compte le fait que le radius est en contact avec le scaphoïde et le lunatum. Il 

considère l’effort transmis par les os du carpe comme un effort concentré vertical. 

 



32 
 

 

Figure I-C-3-3 : Modèle numérique du radius sain et implanté de l’implant proximal de 

la prothèse Maestro (Completo et al., 2017b) 

 

Le modèle de Anderson (Anderson et al., 2005a) corrige le précédent problème mais 

n’intègre pas la prothèse. Les valeurs des contraintes au niveau du contact ont 

également pu être calculées. Ces valeurs sont comparées à des valeurs 

expérimentales obtenues sur l’avant-bras ayant servi pour la géométrie du modèle 

numérique. Elles présentent une bonne concordance, Figure I-C-3-4. 

 

 

Figure I-C-3-4 : Modèle numérique de l'articulation radio-carpienne reproduisant un 

contact entre le radius et os du carpe (Anderson et al., 2005a) 
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Nous proposons quelques éléments de comparaisons pour ces points de contact 

(nommé centroïde), Figure I-C-3-5. Comme nous le constatons, les résultats de 

modèles numériques, en particulier lorsqu’il s’agit de mesurer et localiser des efforts 

est tout aussi pertinent que les autres modèles proposés voire que des essais.  Il s’agit 

donc d’un outil très utilisé que nous devrons développer dans notre étude. 

 

 

Figure I-C-3-5 : Répartition des contraintes dans l’articulation au niveau du radius 

(Johnson et al., 2014; Majima et al., 2008; Genda and Horii, 2000; Padmore et al., 

2021) 

 

4. Synthèse bibliographique des études 

expérimentales 

Dans cette partie nous traiterons plus généralement des protocoles expérimentaux 

proposés pour l’étude des efforts dans l’articulation de poignet ou sur le radius. Une 

synthèse est proposée dans le Figure I-C-4-1 Cette synthèse bien que non exhaustive 

reste assez représentative des dispositifs présents dans la littérature pour le test des 

articulations radio-carpiennes. Du point de vue de la méthode, nous distinguons deux 

familles, les études sur modèle cadavérique ou celle sur modèle synthétique. Il est 

assez difficile de discuter de la pertinence d’un modèle par rapport à l’autre puisque 

les objectifs, méthodes et résultats sont différents. 
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Figure I-C-4-1 : Synthèse des dispositifs expérimentaux pour les essais relatifs à 

l'articulation radio-carpienne (Bu et al., 2006; Completo et al., 2017b; Erhart et al., 

2012; Gislason et al., 2016; Hooke et al., 2015; Sobky et al., 2008; Troy et al., 2013; 

Willis et al., 2006) 

 

Comparons cependant les travaux de Troy (Troy et al., 2013) à ceux de Completo 

(Completo et al., 2017b). Le premier travaille sur des os cadavériques, la force est 

appliquée par l’intermédiaire de la main. Dans la deuxième étude, des os synthétiques 

de chez Sawbones® sont utilisés. L’effort est transmis par l’intermédiaire d’un 

actionneur dont l’extrémité en contact avec le radius a une forme ovoïdale. Ces deux 

études s’intéressent au niveau de déformation de l’os cortical du radius. Des jauges 

de déformations sont positionnées à la surface de l’os, Figure I-C-4-2. Malgré ces 

différences notables, les valeurs de déformations au niveau du radius pour un 

chargement de 300N sont similaires, de l’ordre de 1000µε. L’évolution de cette valeur 

avant et après implantation est particulièrement intéressante puisqu’elle peut traduire 

d’un déchargement du radius dû à un transfert des efforts au travers de la prothèse 

(Completo et al., 2017b). 
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Figure I-C-4-2 : Comparaison d'essais mécaniques ; en vert, vue de détail montant 

les jauges de déformation utilisées 

 

De plus, il existe des montages permettant de charger la main et de tirer sur les 

muscles directement. Ces montages sont ceux qui permettent en théorie d’obtenir les 

valeurs de force dans le muscle, de mobilités et d’effort au niveau de l’articulation 

radio-carpienne les plus réalistes, Figure I-C-4-3. Cependant, si nous nous intéressons 

à l’étude expérimentale qui ne traite que de la transmission d’efforts de la main vers 

l’avant-bras (Bu, 2006; Troy, 2013) ou qu’aux mobilités de la main (Hooke, 2015), nous 

constatons que les muscles sont soit retirés soit « court-circuités » (en attachant les 

actionneurs directement sur les tendons distaux). Numériquement, le chargement 

mécanique est très généralement réduit à des efforts au niveau des os métacarpiens 

(Anderson et al., 2005b) ou carpiens (Anderson et al., 2005b). Avec ces méthodes, les 

efforts calculés ou mesurés au niveau de l’articulation radio-carpienne sont du même 

ordre de grandeur que les modèles conservant les muscles. 
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Figure I-C-4-3 : Dispositif permettant de mesurer la force au niveau des muscles 

fléchisseurs et extenseurs de la main sous différents chargements (Erhart et al., 

2012) 

 

Finalement il ne semble pas utile de représenter le poignet dans toute sa complexité. 

Un modèle minimaliste avec le radius, le scaphoïde et lunatum semble suffire tant que 

l’effort qui y est appliqué permet effectivement de retrouver des contraintes au contact 

du radius cohérentes avec la littérature. De plus les études comparatives, qui ne 

s’intéressent qu’aux différences dues à la présence d’un implant, utilisent des os 

synthétiques. Il pourrait donc être intéressant de l’envisager pour notre étude. Par 

ailleurs, un modèle éléments finis devra être proposé. Il devrait permettre de valider 

les conditions aux limites en comparaison aux valeurs de la littérature. Il permettra 

également d’obtenir des valeurs de référence pour la déformation de l’os cortical et 

trabéculaire du radius. De plus, les déformations de la prothèse, en particulier au 

niveau de la tige, devrait permettre d’évaluer la fraction de la force appliquée qui passe 

par l’épiphyse distale et celle qui passe par le canal médullaire et l’épiphyse proximale. 

 

D. Instrumentation 

Nous avons maintenant une idée plus précise des grandeurs recherchées : La force 

au niveau du contact des os du carpe avec le radius, les déformations en particulier 
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sur l’os cortical du radius et les déformations de la prothèse. La prochaine partie traite 

de méthodes expérimentales permettant d’atteindre ces grandeurs. 

 

1. Mesure de force de contact 

La première valeur que nous chercherons à mesurer est la force dans l’articulation. En 

effet, si le chargement n’est pas réaliste, les déformations du radius ne le seront pas 

non plus. Nous proposons une synthèse des capteurs utilisés à cet effet dans la 

littérature est présentée Figure I-D-1-1.  

 

 

Figure I-D-1-1 : Synthèse des capteurs utilisés pour l'évaluation des efforts dans 

l'articulation de poignet  

 

L’ensemble des systèmes permettent de mesurer les efforts entre deux surfaces en 

contact ainsi que la surface de contact elle-même. La différence entre ces différents 

capteurs est le nombre de cellules de mesures sur la surface totale du capteur. Plus 

la surface du capteur sera discrétisée en cellules sensibles, plus la zone de contact 

pourra être mesurée précisément. Les capteurs de Fuji présentent le plus de cellules 

il est donc le capteur qui délimitera le mieux la zone sollicitée. Cependant, il ne permet 

pas une acquisition continue des valeurs de force au niveau des différents centroïdes. 

Seule la valeur de force la plus haute est mesurée puisque « imprimée » sur le capteur.  
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Nous opterons plutôt pour une solution type capteur piézoresistif que nous utilisons 

déjà (FlexiForce (Tekscam, Etats-Unis)). Pour la mesure de la surface de contact, nous 

proposons d’utiliser un film sensible à la pression que nous avons conçu. Cette 

combinaison de méthode a l’avantage de ne pas nécessiter l’achat de capteurs 

onéreux. 

 

2. Technique de mesure des déformations par 

corrélation d’images numériques 

a. Principe général 

La corrélation d’images numériques est une technique de mesure sans contact 

permettant de caractériser les déformations d’un objet. Pour ce faire, une ou deux 

caméras sont généralement utilisées. Celles-ci sont orientées de manière à observer 

la surface dont nous souhaitons mesurer les déformations. La surface doit être au 

préalable préparée pour faciliter le calcul des déformations. L’objectif est de rendre la 

surface hétérogène afin de pouvoir détecter des groupes de pixels distincts qui 

pourront être suivis au cours de l’essai. Le principe général est expliqué Figure I-D-

2-1. 

 

 

Figure I-D-2-1 : Principe général de la corrélation d'images numériques 

 

A ce stade, il devient évident que plus la quantité de « points » pouvant être filmés est 

importante, plus la résolution du champ de déformation sera importante. Cette 

résolution est limitée par la taille de l’image des points au travers de la caméra. Ils 
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doivent avoir une dimension supérieure à 3 pixels (Schreier et al., 2009). En effet, en 

dessous, un point sera confondu avec du bruit de mesure (Reu et al., 2015). De plus, 

la répartition doit être aléatoire. Cela permet qu’un groupe de pixels ne soit pas 

confondu avec un autre en cas de déformation ou de déplacement trop important de 

l’échantillon (Palanca et al., 2016). Réaliser un mouchetis sur l’échantillon correspond 

au fait d’apposer ces points sur la surface d’étude. En fonction de la taille des points 

souhaitée, des techniques à base de papier transfert préalablement imprimés, de 

peinture en aérosol ou d’encre à l’aérographe peuvent être utilisées. La surface est 

généralement préparée avec une sous-couche fine blanche avant l’application des 

motifs noirs. Cela permet d’améliorer le contraste et donc de limiter le bruit de mesure 

(Freddi et al., 2015). La peinture utilisée doit avoir un rendu mat pour éviter les reflets 

qui pourraient dégrader la qualité de la mesure (Jones et al., 2018). 

La corrélation d’images numériques peut être réalisée avec une caméra. Dans ce cas, 

il s’agira d’une corrélation d’images numériques 2D (2D-DIC), et si deux caméras sont 

utilisées pour observer la même surface alors il s’agira d’une corrélation d’images 

numériques 3D ou d’une stéréo-corrélation d’images numériques (3D-DIC). Comme la 

2D-DIC n'utilise qu’une seule caméra, elle ne peut être utilisée que pour l’observation 

des déformations d’une surface plane. Comme illustré Figure I-D-2-2, les déformations 

hors plan ne sont pas visibles (ou partiellement) si nous ne disposons que d’un seul 

plan d’observation. 
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Figure I-D-2-2 : Problématique de la mesure d'une déformation sur une surface 

courbe, exemple de la compression d’un cylindre 

 

La 3D-DIC permet, quant à elle, une mesure du champ de déformation 3D. En effet, 

comme la caméra regarde la même surface, mais avec un angle de vue différent, grâce 

à des relations trigonométriques, il est possible de recalculer les déformations dans 

les deux directions principales de la surface. La raison est que la présence d’une 

deuxième caméra permet d’observer la déformation suivant Z (hors plan). Cependant 

cette méthode nécessite une étape de calibration préalable. Celle-ci permet de 

localiser la position des caméras l’une par rapport à l’autre et par rapport à la surface 

d’observation. L’utilisation de la 3D-DIC est généralement recommandée même pour 

les surfaces planes parce qu’elle compense d'éventuels défauts de positionnement de 

la caméra (Jones et al., 2018). 

Pour conclure brièvement sur la corrélation d’images numériques, elle présente 

plusieurs avantages tel que le fait de pouvoir opérer sans contact. Cela permet de 

mesurer un champ de déformation sans le perturber (Jones et al., 2018). Cette 

technique peut être utilisée pour presque tous les matériaux, y compris les matériaux 

biologiques (Rankin et al., 2017) comme l’os. Cette technique est d’autant plus 

avantageuse qu’il est compliqué de placer des capteurs de déformation standards 

comme des jauges sur des matériaux biologiques (Palanca et al., 2016). De plus, avec 

un montage, il est possible de mesurer des échantillons de diverses dimensions. Il 

suffit de modifier la distance entre les caméras et l’échantillon et de faire la mise au 
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point. La sensibilité en sera toutefois affectée. Il est donc nécessaire de trouver le 

meilleur compromis entre dimension de l’étendue de mesure et précision recherchée.  

 

b. Description du montage  

Le montage se compose de plusieurs éléments, Figure I-D-2-1 : un support, des 

caméras avec objectifs, des lumières. Le support doit permettre le positionnement de 

deux caméras ainsi que de la lumière. Cette dernière doit se situer derrière la caméra 

afin que la chaleur générée ne vienne pas perturber l’acquisition des caméras. Le 

montage doit disposer de plusieurs degrés de liberté pour permettre le bon 

positionnement et la bonne orientation des caméras (Jones et al., 2018). 

 

 

Figure I-D-2-1 : Montage de stéréo-corrélation d'images numériques, système 

Aramis (ZEISS GOM Metrology, Allemagne) 

 

La distance entre la caméra et l’objet d’étude (WD : Working Distance en mm) doit, 

d’une part, être réglée de manière à garantir que la surface d’étude se localise 

principalement dans le plan focal de la lentille, garantissant ainsi la netteté de l’image. 

D’autre part, la largeur de champ (HFOV en mm) doit être suffisante pour que 

l’ensemble de la zone d’étude soit visible sur l’image acquise. Ces deux grandeurs 

dépendent des paramètres du montage lentille – caméra, Figure I-D-2-2. Il s’agit de la 

distance focale (f en mm) et de la largeur du capteur (h en mm : Sensor Horizontal). 

Ces grandeurs sont liées par la relation suivante : 
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𝑓 =  
ℎ ∗ 𝑊𝐷

𝐹𝑂𝑉𝐻
 (1) 

 

 

Figure I-D-2-2 : Représentation schématique des grandeurs caractéristiques d'une 

lentille [Edmund Optics] 

 

Le deuxième paramètre qui doit être réglé concerne l’orientation relative des caméras. 

L’angle doit être entre 15 et 35 degrés. Il n’existe pas de règle absolue pour le choix 

de cet angle, seulement des recommandations basées sur la pratique. Nous 

choisissons généralement un angle d’environ 35 degrés si la distance focale est de 8 

à 12 mm. Si la distance focale est supérieur à 35 mm, nous préférons un angle plus 

petit, de l’ordre de 15° (Jones et al., 2018). 

Pour la lumière, la luminosité doit être constante tout au long de l'expérimentation. Elle 

doit être uniforme et suffisante pour assurer un bon contraste entre le fond blanc et le 

mouchetis noir. Concernant la lumière elle-même, dans la majorité des cas, un simple 

spot LED est suffisant. Dans le cas où les   surfaces sont nécessairement 

réfléchissantes, comme pour les échantillons biologiques qui doivent rester hydratés, 

l’utilisation de lumières et filtres polarisés peut être nécessaire (Baldoni et al., 2016). 

Pour certains types d'essais, tels que les essais de fatigue, il peut être nécessaire 

d’avoir des lumières dont la fréquence est réglable. Par ailleurs, n’importe quelle 

longueur d’onde peut être utilisée pour éclairer la surface d'intérêt sans que cela ne 

crée d’interférences (Jones et al., 2018). 

Concernant le réglage des caméras, le temps d’exposition et la fréquence d'acquisition 

des images sont les deux paramètres les plus importants. Ces deux paramètres 
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doivent être les-même entre les deux caméras. Le premier est relatif au temps 

(généralement en micro seconde) que la caméra met pour acquérir une image. Le 

deuxième est inversement proportionnel au temps entre deux images (généralement 

en Hz). Plus le temps d’exposition est faible, plus les images acquises seront nettes, 

puisque plus ce temps est faible, moins la surface d’intérêt n’aura le temps de se 

déformer. Il existe deux limites, la première est la fréquence de scintillement de la 

lumière utilisée. La deuxième limite est la quantité de lumière qui éclairera le capteur 

de la caméra. Cela se traduit par des images dont la luminosité est soit insuffisante, 

soit variable. Concernant la fréquence d’acquisition, elle doit être choisie suffisamment 

grande pour que le temps entre deux images soit faible et que la déformation de la 

surface d’une surface d’une image à l’autre soit faible. La principale limite est la 

quantité de donner que cela génère et la capacité de la caméra (Jones et al., 2018). 

Une fois tous ces paramètres réglés, nous devons procéder à la calibration de notre 

système de stéréo-corrélation d’image numérique. Pendant cette étape, les caméras 

film une surface rigide dont on connait les dimensions. Des algorithmes sont alors 

capables de déterminer la position relative des caméras et de corriger la distorsion 

dues aux lentilles des caméras.  

 

c. Les logiciels de stéréo-corrélation d’images numériques 

Pour cette partie, la description est basée sur deux logiciels parmi les plus utilisés pour 

la corrélation d’images, DICe et Gom Correlate. Le logiciel VIC 3D partage lui aussi ce 

fonctionnement général, mais n’a pas été testé. 

Etape 1 : Identifier des points 

Quel que soit le logiciel, la première étape consiste à identifier des points sur les 

surfaces d’intérêt. Pour cela l’image de la surface d’intérêt, au travers de l’une des 

caméras, est divisée en surfaces élémentaires carrées. Leur dimension est définie par 

l’utilisateur en nombre de pixels. Ces petites surfaces sont appelées « subset ». Leur 

centre correspond au point qui sera suivi. La distance entre chacun des points est 

définie par un pas en pixel. Il est généralement inférieur à la dimension du subset. Il 

n’existe pas de règle absolue pour le choix de ces dimensions. Il est généralement 

recommandé d’utiliser une taille de subset suffisamment grande pour inclure au moins 
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trois points du mouchetis. Concernant le pas entre les petites surfaces, le fournisseur 

du logiciel Gom Correlate propose par défaut un pas de 2/3 de la dimension du subset. 

Etape 2 : Localiser les points dans l’espace 

A ce stade, nous ne nous intéressons qu’à un point de la surface d’intérêt projeté dans 

le repère de chacune des caméras. Nous sommes dans la configuration présentée sur 

la Figure I-D-2-3. Si les coordonnées du point P sont parfaitement connues sur la 

surface S1 sur laquelle le découpage a été réalisé, ce n’est pas le cas sur la surface 

S2. En effet, il faut effectuer des opérations de changement de repère pour retrouver 

les coordonnées de P sur le plan S2. Pour cela il faut faire appel à des notions de 

géométrie qui sont détaillées dans la littérature (Turner, 2017). 

 

 

Figure I-D-2-3 : Projection du point P dans les repères des deux caméras (Turner, 

2017) 

 

Pour calculer la matrice de changement de base de la caméra 1 vers la caméra 2, de 

nombreuses données détaillées Figure I-D-2-4 sont nécessaires. Des paramètres 

intrinsèques aux caméras et extrinsèques, liés au montage doivent être déterminés.  
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Figure I-D-2-4 : Paramètres (en vert) nécessaires au calcul de la matrice de 

changement de base (en rouge) de la caméra gauche vers la caméra droite (Turner, 

2017) 

    

Si les paramètres extrinsèques peuvent être mesurés (comme l’angle entre les 

caméras), ils sont calculés comme pour les paramètres intrinsèques grâce à une 

procédure de calibration. Celle-ci consiste à acquérir des images d’un objet de 

calibration dont le motif du mouchetis est connu par le logiciel, Figure I-D-2-5.  

 

 

Figure I-D-2-5 : Objet de calibration fourni avec le logiciel Gom Correlate 

    

Etape 3 : Suivre les points au cours du temps 
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A cette étape, la position initiale de l’ensemble des points de la surface d’étude est 

connue. Il faut alors suivre le déplacement de ces points au cours du temps. Pour cela 

les logiciels demandent une série d’images pour la caméra droite et gauche. Les 

images doivent être capturées avec la même fréquence d’acquisition et commencer/ 

finir au même instant. Comme les caméras sont immobiles, il est possible que certains 

points ne soient plus visibles pour celles-ci au cours de l’essai, si le déplacement de 

la surface d’intérêt est très important. 

Si nous nous intéressons maintenant à un point spécifique, l’objectif est de pouvoir le 

suivre au cours du temps. Pour cela, il faut être capable de le repositionner, donc de 

l’identifier d’une image à une autre. De nombreux algorithmes sont développés à cet 

effet. L’objectif est toujours de construire une « signature » du subset et de la 

rechercher d’une image à la suivante. Certains de ces algorithmes se basent sur les 

niveaux de gris présents dans le subset, comme présentés Figure I-D-2-6.  

 

 

Figure I-D-2-6 : Diagramme représentant les niveaux de gris présents dans deux 

subsets 

 

Les programmes plus élaborés utilisent des algorithmes plus complexes qui 

comparent directement les formes présentes dans le subset avec celles présentes sur 

la surface de l’image suivante. Ils recherchent ensuite la forme la plus proche et en 

déduisent le nouveau subset. Il est donc évident que plus le déplacement/ la 

déformation est important(e) d’une image à l’autre, plus le risque qu’un subset soit 

confondu avec un autre est grand. Plus de détails sur ces algorithmes sont disponibles 

dans la littérature (Schreier et al., 2009) 
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Etape 4 : Calculer les déformations 

A ce stade nous supposons que la position de tous les points est connue tout au long 

de l’essai. Nous considérons alors un ensemble de points au voisinage du point 

d’intérêt. Dans l’exemple Figure I-D-2-7, nous constatons 6 voisins mais la taille du 

voisinage peut être ajustée. A l’aide de fonctions polynomiales et de filtres permettant 

de réduire le bruit de mesure, la déformation globale est calculée (Turner, 2018).  

 

 

Figure I-D-2-7 : Calcul des déformations 

 

Etape 5 : Visualiser les champs de déformation 

Finalement, une valeur de déformation est affectée à chaque point. Cette valeur est 

associée à une couleur (généralement celle de l’arc en ciel), un algorithme 

d’interpolation a la charge d’afficher un champ continu. 

 

3. Enfouissement de capteurs de déformation 

a. Contexte 

Afin de déterminer la force transmise à l’épiphyse distale du radius, nous souhaitons 

mesurer la force qui passe dans la tige de la prothèse. En le soustrayant à la force 

appliquée, nous devrions obtenir une estimation de la force que nous recherchons, 

Figure I-D-3-1. Cette mesure peut être réalisée hors du corps sur un simulateur 

expérimental, mais pourrait aussi dans le futur être réalisée in situ (prothèse implantée 
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sur le patient). Pour rendre cela possible un jour, nous proposons d’étudier la faisabilité 

de l’enfouissement d’un capteur sur une pièce métallique.  

 

 

Figure I-D-3-1 : Représentation schématique de la transmission d’effort (en rouge) 

dans une prothèse (en bleu) en appui dans l’os cortical (en gris), soumise à un effort 

de compression (en vert) et instrumentée (jauge en noire), canal médullaire (en 

blanc) 

 

La grandeur physique qui nous intéresse est la force. La forme de la prothèse étant 

connue, nous pourrions envisager de nous en servir comme d’un corps d’épreuve. En 

d’autres termes, en mesurant la déformation d’une pièce dont nous connaissons la 

géométrie, nous devrions être capables de déterminer la force appliquée. Cette 

mesure est bien plus commune que la mesure de force. Certains auteurs ont même 

réussi à positionner des jauges de déformation dans une prothèse, Figure I-D-3-2. La 

méthode mise en place pour cet essai n’est malheureusement pas transposable à la 

prothèse de poignet. En effet, son volume est bien plus petit. Nous préférons orienter 

notre travail sur le procédé d’enfouissement qui permet de noyer le capteur dans la 

matière et donc, en théorie, de conserver la même résistance aux efforts. 
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Figure I-D-3-2 : Prothèse d'épaule instrumentée (Bergmann et al., 2007) 

 

Le niveau de déformation mesuré sur d’autres modèles de prothèse (Universal 2) est 

de l’ordre de plusieurs milliers de microdéformations pour la partie en polyéthylène et 

d’une centaine de microdéformations pour la partie métallique, Figure I-D-3-3. En 

conséquence, les jauges résistives traditionnellement utilisées pour la mesure des 

déformations ne représentent pas un moyen de mesure satisfaisant pour l’application 

finale. Les réseaux de Bragg sur fibre optique, bien que présentant une complexité 

plus importante de mise en place, est une alternative intéressante. Ce capteur a 

d’ailleurs déjà été mis en place dans ce contexte, dans l’étude de Gislason (Gislason 

et al., 2016). 

 

 

Figure I-D-3-3 : Instrumentation d'une prothèse de poignet par jauge de déformation 

et réseau à fibre de Bragg (Gislason et al., 2016) 
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b. Principe général 

L’implantation/ enfouissement consiste à positionner un élément à l’intérieur d’une 

structure. Dans notre cas, il s’agira d’un capteur de déformation. Le principe est 

souvent le même, on part d’une pièce partielle (fabriquée par technologie additive ou 

soustractive) dans laquelle une cavité est présente. Un élément à implanter est 

positionné dans la cavité. Un bouclier peut être positionné sur cet élément afin de 

fermer la cavité et de le protéger de la température atteinte lors du dépôt du métal en 

fusion. Enfin la fabrication de la pièce est achevée grâce à une technique de fabrication 

additive. Cela a pour effet de sceller le capteur à l’intérieur de la pièce. Un exemple 

est présenté en Figure I-D-3-4. 

 

 

Figure I-D-3-4 : Principe de l’enfouissement de capteur (Jung et al., 2020) 

 

Si la pièce fabriquée est en polymère, les températures mises en jeu lors de la 

fabrication de la deuxième partie de la pièce seront bien plus faibles que si la pièce est 

fabriquée en métal. En effet, la température de fusion des polymères est généralement 

comprise entre 150 et 300°C, alors que celle des métaux (en particulier INOX et Titane) 

sont de 1400 à 1700°C. De ce fait, l’utilisation d’un bouclier thermique sera souvent 

nécessaire pour éviter la destruction de l’élément à enfouir si la pièce est métallique. 

Même avec ce bouclier, les capteurs choisis doivent être capable de résister à de 

hautes températures (700°C) (Lerner et al., 2022a). 

 

Plusieurs études mettent en place cette méthodologie (Saheb and Mekid, 2015). Les 

éléments enfouis sont généralement des capteurs de température ou de déformation. 

Sur ce principe, des enfouissements ont, par exemple, déjà été réalisés à ICube dans 

des céramiques d’alumine sur aluminium par projection thermique (Duo et al., 2015; 



51 
 

Yi et al., 2016), ou dans du métal par méthode SLM (Havermann et al., 2015; Jung et 

al., 2020; Lerner et al., 2022b) ou en utilisant une méthode ultrasonique pour le 

recouvrement du capteur (Bournias-Varotsis et al., 2019; Hyer et al., 2022). Nous 

pouvons aussi citer l’enfouissement d’une fibre recouverte de capillaires conducteurs 

(Cu ou Ni) dans de l’étain/ acier grâce à une électrode en Tungstène (T. Grandal, S. 

Fraga, J.A. Vazquez, A. Zornoza, 2016), ou l’enfouissement de céramique 

piézoélectrique via Electron Beam Additive Manufacturing pour la mesure de 

contrainte (Hossain et al., 2016). La température maximale tolérée par les différents 

capteurs possibles se trouve généralement entre 100 et 600°C. De ces études 

ressortent plusieurs défis pour l’utilisation du procédé pour des pièces métalliques 

fonctionnelles : 

• Garantir que l’élément à inclure ne sera pas détruit par la chaleur : nécessité 

d’étudier la dimension du bouclier thermique, Figure I-D-3-5. 

 

 

Figure I-D-3-5 : Etude paramétrique sur l’épaisseur d’un bouclier thermique en SLM 

permettant de ne pas détruire le capteur enfoui (Jung et al., 2020) 

  

• Garantir l’intégrité des propriétés mécaniques de la structure finale. Il est, en 

particulier, important de limiter les problèmes de discontinuité dans la matière 

qui fragiliseraient la pièce, Figure I-D-3-6. 
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Figure I-D-3-6 : Coupe métallographique de deux enfouissements réalisés grâce à 

des procédés de fabrication additive différents, SLM à gauche (Havermann et al., 

2015) et ultrasonique AM (laminage de plaque) à droite (Bournias-Varotsis et al., 

2019) 

 

E. Fabrication additive 

Afin de réaliser l’enfouissement de capteur et aussi dans l’hypothèse de réaliser nos 

propres modèles d’os synthétique en impression 3D, nous proposons une rapide revue 

de la littérature à ce sujet. 

 

1. Fabrication additive polymère 

a. Généralités 

Les procédés de fabrication additive peuvent être classifiés suivant les critères tels 

que la méthode d’obtention du produit, la source d’énergie, le type de matériau utilisé 

(Saleh Alghamdi et al., 2021). Nous choisissons d’utiliser ce dernier critère de 

classification, Figure I-E-1-1.  
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Figure I-E-1-1 : Principale technique de fabrication additive polymère 

 

Dépôt de fil fondu : Il s’agit de la technique d’impression 3D la plus répandue, car la 

moins coûteuse. Elle utilise un filament de polymère thermoplastique (ABS, PLA, 

PETG, etc…) entrainé vers une buse chauffée. Le filament est alors extrudé en un 

filament de plus petit diamètre et déposé couche par couche sur un plateau pour 

générer la forme souhaitée, Figure I-E-1-2. La majorité des imprimantes permettent 

une épaisseur de couche minimale de 0,1 mm. 

 

 

Figure I-E-1-2 : Principe de fonctionnement du procédé FDM (Popescu et al., 2018) 

 

Fusion sélective par laser : Cette technique utilise un polymère sous forme de 

poudre. Initialement le plateau d’impression est vide. La première étape consiste à 

déposer à l’aide d’un rouleau une fine couche de poudre de polymère. Un laser vient 

alors échauffer les zones que nous souhaitons rendre solides. Ensuite, le plateau 

d’impression descend de l’épaisseur de la couche qui a précédemment été déposée. 

Le rouleau vient appliquer une nouvelle couche de poudre. Le laser fusionne de 

nouveau les zones d’intérêt. En répétant ces opérations, nous obtenons finalement un 

solide, Figure I-E-1-3. Cette technique permet d’obtenir des pièces de grande 
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précision. Plus les grains sont petits et plus les couches peuvent-être fines, parfois de 

quelques dizaines de microns seulement. 

 

 

 Figure I-E-1-3 : Principe de fonctionnement du procédé SLM (Wudy et al., 2014)  

 

Stéréolithographie : Il s’agit du premier procédé d’impression 3D industrialisé. Il se 

base sur la solidification d’une résine par photopolymérisation. Le principe est 

globalement le même que la fusion sélective par laser, l’avantage de la résine liquide 

est que lorsque le plateau descend, la résine recouvre directement la couche 

précédente, Figure I-E-1-4. Il n’y a donc pas besoin d’un rouleau. Les résolutions 

pouvant être atteintes peuvent également être très importantes. Les machines tout 

public proposent des hauteurs de couche de 50 microns. Ce procédé nécessite 

cependant un post-traitement. Généralement, un nettoyage à l’alcool et un 

durcissement aux UV est requis. Cela en fait un procédé moins grand public que le 

procédé de dépôt de fil fondu. 

 

 

Figure I-E-1-4 : Principe de la stéréolithographie par Hull (Huang et al., 2020) 
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b. Procédé FDM 

Nous disposons au laboratoire d’une imprimante Zortrax M200 plus, Figure I-E-1-5. Il 

s’agit d’une imprimante 3D basée sur le principe de dépôt de fil fondu. Nous allons 

donc étudier les principaux paramètres qui peuvent influer sur la qualité des pièces 

produites. 

 

 

Figure I-E-1-5 : Imprimante Zortrax M200 plus 

 

Lorsque l’on parle de qualité des pièces produites, en particulier pour les applications 

en biomécanique, on parle avant tout des propriétés mécaniques des matériaux 

produits. De très nombreuses études portent sur l’influence de certains paramètres 

d’impression sur les propriétés mécaniques (Popescu et al., 2018). Ils se divisent en 

trois catégories : les paramètres de préparation de l’impression (épaisseur de couche, 

diamètre de buse, matériau, etc…), l’orientation de la pièce sur le plateau d’impression 

et les conditions de température, Figure I-E-1-6. 
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Figure I-E-1-6 : Principaux paramètres d'impression influant sur la qualité des pièces 

produites (Popescu et al., 2018) 

 

Comme nous le constatons, de très nombreux paramètres influent sur les propriétés 

mécaniques des pièces produites. De plus, il ne semble pas exister de standard pour 

le choix de ces paramètres. Il existe des études portant sur la caractérisation 

mécanique des matériaux produits avec une imprimante M200 plus (Khabia and Jain, 

2020; Mizera et al., 2018). Le problème est qu’il ne donne pas tous les détails quant 

au choix des paramètres d’impression. Il est donc difficile de supposer que les 

propriétés des pièces que nous produirons auront les propriétés mécaniques données 

dans ces articles. Une fois les paramètres d’impression spécifiés pour notre usage, il 

serait préférable de caractériser le matériau. 

 

2. Fabrication additive métallique et 

enfouissement de capteurs 

a. Généralités 

La fabrication additive métallique est de plus en plus utilisée dans l’industrie. 

Initialement réservée au rechargement de pièces pour prolonger leur durée de vie, elle 
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est aujourd’hui un procédé de fabrication à part entière, particulièrement utilisé pour le 

prototypage mais pas seulement (Barlier and Bernard, 2020). Cette technique permet 

entre autres de construire des pièces qui ne pourraient pas être fabriquées par les 

techniques classiques (fraisage, moulage, …), et des structures complexes optimisées 

en charge ou en masse comme les structures lattices, Figure I-E-1-3. Elle utilise 

généralement considérablement moins de matière que les méthodes soustractives 

comme le fraisage.  

  

 

Figure I-E-2-1 : Implant fémoral de prothèse de hanche fabriquée en métal par 

méthode additive (Garner et al., 2019) 

 

On distingue les procédés avec fusion complète de la matière et ceux avec fusion 

partielle ou sans fusion. Les techniques par fusion se déclinent en 3 grandes familles : 

la fabrication sur lit de poudre souvent nommée SLM (Selective Laser Melting), la 

fabrication à base de fil ou FDM (Fused Deposition Modeling) et enfin la fabrication à 

base de poudre projetée, Figure I-E-2-2. Notre partenaire IREPA LASER est 

spécialiste des deux dernières.  

 

 

Figure I-E-2-2 : Synthèse des principaux procédés de fabrication additive métallique 

(Molitch-Hou, 2018) 
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Ces différents procédés sont complémentaires : les procédés lit de poudre sont 

principalement réservés aux pièces de petites dimensions du fait de leur faible vitesse 

de dépôt (1g/min) du petit volume de fabrication (limité par la surface plateau et la 

hauteur du bac de poudre), généralement largement inférieur au mètre. La résolution 

pouvant être atteinte par ces machines est de l’ordre de dizaines de microns. Celle-ci 

est conditionnée par la taille des grains des poudres métalliques utilisées pour la 

fabrication. La fraction de la poudre utilisée dans le procédé qui sert à la fabrication de 

la pièce est proportionnelle au volume de la pièce sur le volume de travail (hauteur de 

la pièce x surface du plateau). Généralement, cette fraction ne dépasse pas les 50%. 

Dans le cas où le métal utilisé coûte cher, cela peut représenter un frein à son 

utilisation. C’est un procédé qui est donc utilisé pour les petites pièces à grande valeur 

ajoutée. 

Inversement, les procédés utilisant du fil sont beaucoup plus adaptés pour des pièces 

de grande dimension (de l’ordre du mètre). Les vitesses de dépôt atteignent plusieurs 

centaines de g/min mais en contrepartie les épaisseurs de couche sont beaucoup plus 

importantes, jusque 3 mm.  

Le procédé qui va nous intéresser est le CLAD-DED® (Construction Laser Additive 

Directe – Direct Energy Deposition). C’est un procédé intermédiaire qui a l’avantage 

de permettre la fabrication de pièces de petite dimension (centimètre) avec une 

hauteur de couche d’environ 0,85 mm, à une vitesse de dépôt importante (15 g/min) 

(Szost et al., 2016).  

 

b. Procédé CLAD-DED® 

Basé sur le développement d’une buse, Figure I-E-2-3, permettant d’avoir le faisceau 

de poudre et de laser coaxiaux, le procédé CLAD-DED® permet au faisceau à la fois 

d’irradier l’ensemble des particules projetées et de réaliser un bain de fusion en surface 

de la pièce. Ainsi, 90% de la matière consommée sert à la fabrication (Montavon, 

1995). 
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Figure I-E-2-3 : Buse brevetée pour le procédé CLAD® (Montavon, 1995) 

 

En termes de consommation de ressources, malgré la consommation énergétique 

importante, ce procédé reste plus intéressant que des procédés conventionnels 

(usinage, moulage). En effet, comme peu de matière est gâchée, l’impact 

environnemental est plus faible pour le CLAD (Serres et al., 2011). L’intérêt du procédé 

est encore plus important lorsqu’il est associé à d’autres techniques en particulier dans 

notre cas avec l’enfouissement de capteur. 

Les défis à venir pour l’impression 3D sont de produire des pièces plus grandes, plus 

rapidement, de meilleure qualité, plus simples, moins chères et avec plus de 

fonctionnalités, comme des pièces dans lesquelles un capteur serait implanté (Molitch-

Hou, 2018). C’est ce dernier cas qui nous intéresse.  

Dans notre travail, nous allons utiliser le procédé CLAD-DED de notre partenaire 

IREPA LASER, pour étudier la possibilité d’enfouir un capteur dans une pièce 

métallique sans le détruire, et cela dans la perspective de le faire directement dans le 

volume de la prothèse.  

Nous étudierons donc l’influence de l’épaisseur du bouclier, ainsi que l’influence de la 

discontinuité de la matière lors de l’enfouissement pour valider l’utilisation de cette 

technique associée au procédé CLAD-DED®. Cette technique présente l’avantage de 

permettre d’enfouir le capteur sans pour autant que la pièce étudiée n’ait 

obligatoirement été fabriquée par fabrication additive. Des tests d’enfouissements de 

fibres optiques seront réalisés dans la perspective d’enfouir un capteur de déformation 

à réseau de Bragg. Dans ce contexte, nous proposons de concevoir des pièces 

simples à caractériser sur lesquels le procédé d’enfouissement pourra être mis en 
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place. Ces pièces sont des éprouvettes de traction. Nous pourrons ainsi quantifier 

l’influence du procédé sur les grandeurs, telles que la raideur de l’éprouvette, sa 

résistance mécanique et son allongement à la rupture. Si les écarts sont faibles, nous 

pourrons considérer que le procédé sera utilisable pour notre application. 
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II. Modélisation numérique de l’articulation radio-

carpienne saine puis de l’articulation radio-

carpienne opérée 

A. Construction du maillage de l’articulation radio-

carpienne 

Dans ce chapitre, nous souhaitons mettre en place un modèle de simulation 

numérique éléments finis de l’articulation radio-carpienne avant et après opération. Ce 

modèle a plusieurs buts. D’abord et comme nous l’avons vu dans l’étude 

bibliographique, il doit reproduire un chargement physiologique. Cela signifie que si 

nous étudions les efforts entre le radius avant implantation de la prothèse et le 

scaphoïde et le lunatum, ils devront être similaires à ceux reportés Figure I-C-3-5 et  

Figure I-A-1-9. De plus, les conditions aux limites devront être pensées pour pouvoir 

être reproduites expérimentalement ensuite. Enfin, notre modèle devra prendre en 

compte la spécificité de la prothèse Isoélastique Prosthelast utilisée. Contrairement 

aux autres types de prothèses, celle-ci est prolongée d’une tige flexible qui traverse le 

canal médullaire et vient en butée au niveau proximal du radius. Cela impose d’abord 

que nous simulions l’os en entier et pas seulement une partie comme c’est 

généralement le cas, Figure I-C-3-1. Ensuite, comme la diaphyse du radius présente 

une double courbure, la tige ne sera pas droite comme elle l’est initialement. Nous 

proposerons donc une méthode pour prendre en compte cette courbure. Ce modèle 

permettra par ailleurs d’analyser la transmission des efforts entre l’os et la prothèse 

par la mesure des déformations sur l’os et sur la prothèse à des positions spécifiques 

que nous définirons. 

 

1. Protocole 

Si de nombreuses géométries d’os sont disponibles sur des bases de données telles 

que BodyParts3D (Mitsuhashi et al., 2009), elles ne fournissent en général que la 

surface extérieure de l’os. Or, sa géométrie interne, en particulier l’épaisseur variable 

de l’os cortical le long de la diaphyse, modifie d’une part le positionnement de la tige 
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de notre prothèse et d’autre part le transfert de la charge le long de l’os. Signalons que 

reproduire numériquement l’opération chirurgicale d’implantation de cette prothèse 

(protocole décrit plus loin), est complexe. En effet, nous ne disposons que de la 

géométrie non déformée de la prothèse. Lors de l’insertion de la prothèse, de grandes 

déformations se produisent dans la tige, ce qui peut potentiellement empêcher le calcul 

d’aboutir. La solution idéale consiste donc à scanner un avant-bras avant et après 

implantation d’une prothèse, la dernière configuration permettant de récupérer la 

géométrie de la prothèse dans son état déformé. Pour des raisons d’éthique cette 

procédure a été réalisée sur un avant-bras cadavérique. L’ensemble des étapes 

nécessitant la manipulation de l’avant-bras a été réalisé à l’institut d’anatomie normale 

de l’Université de Strasbourg. Afin de préparer l’implantation de la prothèse, un certain 

nombre d’éléments ont été nécessaires. D’abord, l’avant-bras a été sélectionné par le 

personnel de l’institut d’anatomie pour sa taille et le côté droit qui correspondait à celui 

de la prothèse dont nous disposions. Il a été vérifié que l’articulation radio-carpienne 

était intacte. Le membre a été sectionné au-dessus de l’articulation du coude afin de 

limiter le risque d’endommager l’avant-bras, Figure II-A-1-1c. Le membre a, ensuite, 

été congelé jusqu’au jour de l’implantation et a été décongelé 12 heures à l’avance. 

Un jeu d’ancillaires nous a été fournis par le fabricant de la prothèse (Argomédical AG, 

Suisse), Figure II-A-1-1a. L’institut d’anatomie a mis à disposition des outils 

additionnels tels que des scies et des pinces, Figure II-A-1-1b. L’ensemble de ces 

éléments a été placé sur un champ stérile.  
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Figure II-A-1-1 : Matériel nécessaire à l'implantation de la prothèse 

 

La deuxième étape consiste à obtenir l’image scannée du membre avec et sans 

prothèse. Les images ont été obtenues en utilisant un scanner 4DCT CANON localisé 

sur le site de l’hôpital civil de Strasbourg, au service d’imagerie interventionnelle. Le 

transport du membre entre les bâtiments a été assuré par le personnel de l’institut 

d’anatomie. Nous avons réalisé l’ensemble des scanners après les heures de 

consultation afin de garantir l’environnement stérile du matériel clinique. De plus, pour 

écarter tout risque de contamination, nous avons scellé le membre dans un sac 

plastique neuf, lui-même contenu dans une boite. Nous avons réalisé deux scans de 

l’avant-bras. Le premier avant implantation de la prothèse et le second après. La 

puissance maximale du scanner a été sélectionnée afin de garantir l’acquisition 

d’images de grande qualité des membres. Un filtre spécifique a été utilisé pour limiter 

les interférences dues à la présence de la prothèse. Les fichiers ont été récupérés sur 

un CD-ROM et ont été traités à l’aide du logiciel 3DSlicer pour reconstruire la 

géométrie. Le principe de reconstruction de la géométrie à l’aide du logiciel 3DSlicer 

sera présenté à la section 3. 
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2. Implantation de la prothèse 

Dans la partie suivante, nous décrivons les étapes chirurgicales permettant la mise en 

place de la prothèse dans l’avant-bras. L’ensemble de ces étapes a été réalisé par le 

Professeur Liverneaux. En effet, son expertise garantit le respect de l’ensemble de la 

procédure d’implantation et le bon positionnement de la prothèse. Pour réaliser 

l’opération, nous nous sommes équipés de gants, d’une blouse et d’un masque. Les 

images utilisées pour décrire la procédure d’implantation sont issues d’une vidéo 

d’intervention sur un sujet vivant, identique à la procédure réalisée ensemble sur le 

bras cadavérique. Cette vidéo a été mise à disposition par le Professeur Liverneaux 

pour cette thèse.  

La première étape consiste à inciser le bras du côté dorsal, au-dessus du poignet. A 

ce stade, il est important de s’assurer de bien dégager les ligaments et de les tenir à 

l’écart de la zone opérée afin de ne pas les endommager. Une fois les ligaments 

décalés, l’accès au radius est possible. L’os sous-chondral est sectionné à l’aide 

d’instruments dédiés, Figure II-A-2-1 (gauche). Une pince boule peut alors être utilisée 

pour retirer les fragments d’os. Le poignet est fléchi afin de visualiser l’épiphyse distale 

du radius. Un pic est utilisé pour percer l’os trabéculaire et guider la tige vers le canal 

médullaire, Figure II-A-2-1 (milieu). La tige est ensuite introduite et poussée jusqu’à 

l’extrémité proximale du radius. Un contrôle par imagerie rayon X permet de garantir 

l’appui de la tige sur l’os cortical de la partie proximale du radius, Figure II-A-2-1 

(droite).  

 

 

Figure II-A-2-1 : Positionnement de la tige flexible dans le radius 
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A l’aide d’une lime, dont la forme est celle de la prothèse et dont le centre est percé 

pour permettre le passage de la tige, une cavité ayant presque la même forme que la 

prothèse est créée, Figure II-A-2-2 (gauche). Ensuite, le gabarit de la prothèse est 

inséré le long de la tige et est enfoncé grâce à un impacteur dont l’extrémité est 

ovoïdale (outil bleu  Figure II-A-2-2, milieu). Le placement du gabarit est ensuite vérifié 

grâce à l’imagerie rayon X, Figure II-A-2-2 (droite). 

 

 

Figure II-A-2-2 : Mise en place du gabarit dans le radius distal 

 

Le tronçon de tige qui dépasse du gabarit est alors découpé à la dimension définie par 

la longueur d’une entretoise à l’aide d’une pince coupante, Figure II-A-2-3 (gauche). 

Le gabarit est retiré, Figure II-A-2-3 (milieu). Finalement, la prothèse est fixée à la tige 

à l’aide de vis et l’ensemble est positionné dans la cavité grâce à un impacteur et un 

marteau, Figure II-A-2-3 (droite). 

  

 

Figure II-A-2-3 : Positionnement de la prothèse 
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Le chirurgien procède à des contrôles de la mobilité en faisant bouger la main du 

patient. Cela permet de vérifier une dernière fois le bon positionnement de la prothèse, 

avant que l’incision soit recousue.  

A l’issue de cette opération, l’avant-bras a été placé dans un sac puis dans une boîte 

stérile et envoyée en imagerie. Il faut noter que la position de l’avant-bras dans la boîte 

n’a pas été spécifiquement choisie. Il se trouve donc qu’il était en position neutre lors 

du scan sans la prothèse et fléchit avec la prothèse. L’image acquise couvre tout le 

volume de la boite. Les données de la littérature pourront être utilisées pour 

repositionner le scaphoïde et le lunatum comme ils devraient l’être en fonction de la 

position souhaitée de la main. 

 

3. Segmentation d’images 

A partir des fichiers DICOM générés lors du scan de l’avant-bras non-opéré et opéré, 

nous avons réalisé une opération de segmentation des images médicales. Les 

logiciels de segmentation d’images tel que 3DSlicer permettent de lire et exploiter ces 

fichiers. Pour expliquer brièvement le fonctionnement de tels logiciels, ceux-ci 

permettent de visualiser les sections (images de coupe) de la pièce acquise par un 

scanner (ici l’avant-bras). Sur chacune de ces vues de coupe, l’utilisateur sélectionne 

les éléments d’intérêt, par exemple, tous les éléments qu’il identifie comme étant le 

radius, ou le scaphoïde, etc... Le logiciel reconstruit ensuite le volume en reliant les 

zones sélectionnées sur chaque vue de coupe. Des algorithmes permettent en partie 

d’automatiser cette sélection, mais certains points doivent être traités manuellement. 

Finalement, un fichier surfacique est généré (STL). Nous allons maintenant rentrer un 

peu plus dans le détail de ces étapes de segmentation. 

Pour décrire ces étapes, nous nous baserons principalement sur le scanner de l’avant-

bras après opération. En effet, des deux volumes, c’est celui dans lequel la prothèse 

est présente qui est le plus compliqué à reconstruire. En conséquence, certaines des 

étapes décrites ensuite n’auront pas à être réalisées pour le volume sans prothèse. 

Après l’import des fichiers DICOM sur le logiciel 3DSlicer, nous visualisons les images 

acquises par le scanner projetées dans les trois principaux plans anatomiques (axial, 

coronal et sagittal). Dans notre cas, comme le membre est seul, l’orientation peut ne 

pas être exacte. Cela n’impactera pas les résultats qui seront obtenus. Le volume 
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d’étude est restreint afin de limiter la quantité de données à traiter et donc le temps de 

calcul. Nous conservons l’équivalent d’un prisme incluant le radius, le scaphoïde et le 

lunatum, Figure II-A-3-1 (milieu). Sur les images acquises, nous pouvons distinguer 

les tissus mous, l’os et la prothèse. En effet, l’absorption de ces différents matériaux 

étant différente, elle est traduite en niveaux de gris différents. Plus le matériau absorbe, 

plus le gris est clair. En conséquence, grâce à un algorithme de sélection de niveau 

de gris, il est possible de séparer automatiquement la prothèse du reste. En effet, le 

titane qui absorbe beaucoup plus les rayons X que les autres matériaux présents dans 

l’avant-bras s’en distingue nettement. Sans modification supplémentaire, nous 

obtenons la géométrie reconstituée Figure II-A-3-1 (droite). 

 

 

Figure II-A-3-1 : Principe de reconstruction de géométrie de la prothèse par 

segmentation d’images 

 

Pour segmenter l’os, la procédure est plus complexe. Effectivement, l’os cortical et l’os 

trabéculaire sont composés des mêmes éléments chimiques. Ils absorbent 

sensiblement de la même manière les rayons X. Pour les zones où l’os cortical est 

particulièrement fin, il peut même être difficile de les distinguer automatiquement. 

Comme nous pouvons le voir Figure II-A-3-2, le niveau de gris de l’os cortical très fin 

dans l’épiphyse proximale du radius est comparable à celui de l’os trabéculaire. Il est 

donc à la charge de celui qui segmente de définir manuellement si l’os est de l’os 

cortical ou trabéculaire.  
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Figure II-A-3-2 : Niveau de gris visualisé sur le logiciel 3DSlicer au niveau de 

l'épiphyse proximal du radius 

 

Une fois que chaque os a été sélectionné en partie automatiquement et en partie 

manuellement, nous obtenons des géométries imparfaites. Ces défauts sont plus 

importants pour le scanner de l’avant-bras avec prothèse, Figure II-A-3-3. Cela est 

principalement dû à la présence de la prothèse qui, malgré le filtre antiparasite, 

perturbe l’acquisition des images. 

 

 

Figure II-A-3-3 : Comparaison des segments d’os identifiés semi-automatiquement ; 

à gauche, articulation saine ; à droite, articulation opérée 
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Pour aider à la reconstruction, nous superposons la segmentation obtenue pour 

l’avant-bras sans prothèse à celle de l’avant-bras avec prothèse, Figure II-A-3-4. Il est 

alors possible de compléter la segmentation en limitant les approximations. Il est à 

noter que les os du carpe ne se superposent pas puisque l’avant-bras avant 

implantation est en position neutre et fléchie après implantation. 

 

 

Figure II-A-3-4 : Superposition des géométries avec et sans prothèse 

 

Après avoir effectué manuellement les corrections nécessaires, nous segmentons l’os 

cortical du radius, la prothèse, le scaphoïde et le lunatum. Les surfaces créées sont 

exportées comme maillage surfacique au format STL. Ce maillage surfacique est 

importé dans le logiciel Meshlab où des corrections peuvent être réalisées. Certains 

trous qui n’avaient pas été bouchés sur 3DSlicer ont pu être refermés. Le maillage a 

été simplifié ce qui nous a permis de réduire le nombre de facettes de maillage de 210 

000 éléments vers 10 000 éléments. Si nous conservons autant d’éléments, le logiciel 

Fusion 360 qui transforme le maillage surfacique en solide, ne sera pas capable 

d’effectuer la conversion. Afin de garantir que le maillage obtenu ne divergera pas de 

manière significative par rapport au modèle segmenté, nous réalisons un calcul de 

distance de Hausdorff, Figure II-A-3-5. Celui-ci montre que les écarts maximums sont 

inférieurs à 1 mm. Nous observons ces écarts, principalement, là où des trous ont été 

fermés après segmentation ou sur certaines extrémités. Comme les surfaces 

articulaires ne sont pas impactées, cela ne devrait pas impacter significativement nos 

résultats. En moyenne, l’écart est de 0,08mm. Nous pouvons donc considérer cette 

simplification comme acceptable. 
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Figure II-A-3-5 : Distance de Hausdorff calculée entre le maillage issu de la 

segmentation et après simplification 

 

Il manque encore à notre modélisation l’os trabéculaire présent dans le radius. La 

résolution de notre scanner ne nous permet pas d’obtenir la structure des trabécules. 

Nous le considérerons donc comme un solide avec des propriétés mécaniques 

homogènes. Nous délimitons la zone où l’os trabéculaire est présent en fonction de 

l’observation rayon X, Figure II-A-3-6. Les os du carpe sont considérés comme pleins 

(donc constitués que d’os cortical) 

 

 

Figure II-A-3-6 : Références utilisées pour la création de l'os trabéculaire 
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B. Modélisation éléments finis de l’articulation radio-

carpienne 

Dans un premier temps nous allons simuler l’articulation saine. Le premier objectif est 

de connaitre les déformations de l’os cortical et de l’os trabéculaire du radius sans la 

prothèse implantée. Ces grandeurs seront ensuite comparées à celles obtenues dans 

la simulation où la prothèse est implantée. Le second objectif est d’évaluer les 

conditions aux limites de notre modèle et la taille des éléments qui doivent être utilisés 

pour mailler le modèle. 

1. Construction du modèle 

Dans un premier temps, les géométries du radius, du scaphoïde et du lunatum 

obtenues ont été convertis d’enveloppe surfacique à solide sur le logiciel Fusion 360. 

Elles ont ensuite été importées sur Abaqus/CAE (implicite). Nous y transformons les 

surfaces de ces pièces en surfaces analytiques. Il y a deux objectifs à cela. D’abord, 

cela réduit le nombre de surfaces sur chaque solide, ce qui facilitera leur sélection. 

Ensuite, il n’y aura plus de petites arrêtes de sorte que le maillage, qui prend appuis 

sur toutes les arrêtes, ne sera pas forcé de faire des petits éléments si cela n’est pas 

nécessaire. Il sera alors plus simple d’obtenir un maillage homogène. Les solides 

résultants sont représentés Figure II-B-1-1. 

 

 

Figure II-B-1-1 : a. Lunatum, b. Scaphoïde, c. Os cortical du radius, d. Os 

trabéculaire proximal du radius, e. Os trabéculaire distal du radius 
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Nous réalisons des partitions sur ces pièces, afin de faciliter la sélection des surfaces 

en contact. Pour simplifier le modèle, le scaphoïde et le lunatum sont considérés 

comme solidaires. Nous pourrons évaluer l’impact de ce choix dans la suite du travail. 

Plutôt que de les lier grâce à des fonctions, nous fusionnons les pièces comme 

présenté Figure II-B-1-2. Les deux pièces sont importées dans un même assemblage. 

Leur position relative n’est pas modifiée par rapport à celle du scanner, dans la position 

neutre. Nous sélectionnons trois points sur le scaphoïde et le lunatum. Ceux-ci se 

situent au-dessus de la surface de contact. Un plan est créé grâce à ces trois points. 

Une forme est tracée de manière à inclure la partie distale des deux os du carpe. Une 

extrusion de 30mm vient noyer la partie distale de ces deux os. Nous coupons ensuite 

la pièce selon un plan de normal Z, de manière à obtenir une surface plane, sur 

laquelle une pression parallèle à l’axe du radius pourra être appliquée. Ainsi, les 

géométries de ces os sont fortement simplifiées tout en garantissant le contact et la 

liaison entre les deux os. Cette fusion nous permettra de réduire le temps de calcul. 

Cette pièce fusionnant le scaphoïde et le lunatum est nommée SL. 

 

 

Figure II-B-1-2 : Scaphoïde et Lunatum fusionné en une seule pièce (SL) ; en rouge, 

les points de construction ; en jaune, les plans de construction 

 

Nous attribuons des propriétés matériaux à chaque partie de l’articulation radio-

carpienne. Celles-ci sont synthétisées dans le Figure II-B-1-3. Il s’agit de valeurs 

communément utilisées pour simuler le comportement des os (Completo et al., 2017b). 

Elles correspondent également aux valeurs données pour les os synthétiques 

(Sawbones®) considérés comme homogènes isotropes et avec un comportement 

isotrope en compression (Sawbones, 2020). 
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Figure II-B-1-3 : Synthèse des propriétés mécaniques utilisées pour la simulation 

 

Les pièces constituant l’articulation radiocarpienne sont assemblées Figure II-B-1-4. 

L’orientation des différents composants n’est pas modifiée lors de cette opération. A 

ce stade, nous créons deux points de référence. Le premier, RP-1, est positionné 

initialement sur le centre d’inertie de l’os trabéculaire proximal du radius (en bleu). Il 

représente le point d’application des conditions aux limites proximales. Le deuxième, 

RP-2, se localise au niveau de SL à 17,5mm du contact initial entre SL et le radius, 

dans la direction de l’axe Z. En X et Y, il est initialement positionné équidistant des 

points de contact initiaux entre le radius et les os du carpe et représenté en violet 

Figure II-B-1-4. 

 

 

Figure II-B-1-4 : Articulation radiocarpienne simplifiée, en blanc, la pièce SL ; en vert, 

l’os cortical du radius ; en rouge, l’os trabéculaire distal du radius ; en bleu, l’os 

trabéculaire proximal du radius 

 

Nous proposons alors deux étapes de calcul. La première d’une durée d’une seconde 

a pour objectif de repositionner les os du carpe au contact de la surface distale du 

radius. A ce stade, seule une faible pression de 0,046 MPa est appliquée (équivalent 

à 10% de l’effort total) sur la face distale de SL (S5). Ensuite, dans une deuxième 

étape de calcul, nous souhaitons reproduire un chargement physiologique dû à la 

préhension d’un objet de 25 N avec la main en position neutre. Cela équivaut à un 

effort de 350 N à appliquer sur le radius (Completo et al., 2017b). Pour s’assurer de la 
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convergence du calcul, le premier pas de temps calculé est d’une durée de 0,1s. Ainsi 

l’effort appliqué pour cette première étape de calcul est de 35 N. La taille des itérations 

suivantes peut décroitre ou s’accroitre automatiquement en fonction de la difficulté 

qu’a eu le solveur à calculer l’incrément précédent. Le nombre d’itération est limité à 

100 et le calcul en cours est interrompu si cette limite est atteinte.  

 

 

Figure II-B-1-5 : Désignation des surfaces du modèle numérique 

 

Nous définissons ensuite les interactions entre les différentes surfaces de notre 

assemblage, Figure II-B-1-5. Concernant la liaison entre l’os trabéculaire et l’os cortical 

du radius, il n’existe, en réalité, pas d’interface entre les deux. La transition de l’un à 

l’autre étant continue, ces deux parties seront solidarisées pour l’analyse (à l’aide de 

la contrainte « Tie »). Cela signifie que les surfaces S3 et S4 sont liées rigidement, tout 

comme les surfaces S8 et S9. Afin de simplifier l’application des conditions aux limites, 

nous décidons de créer deux corps rigides. Le premier est la surface de SL qui n’est 

pas en contact avec le radius, S2. Elle est connectée au point de référence RP-2. 

C’est-à-dire que tous les nœuds de cette surface n’auront aucun mouvement par 

rapport à RP-2. Nous réalisons la même opération sur la surface extérieure proximale 

du radius, S1. Dans un premier temps, cette surface ne représente que les 30 premiers 

millimètres du radius proximal, comme représenté Figure II-B-1-5. Lorsque les 

conditions aux limites seront étudiées, nous inclurons les 30 et 60 mm suivants dans 

la surface S1 afin de voir l’influence de la longueur encastrée sur la transmission des 

efforts dans le radius. La dernière contrainte concerne le contact entre la surface S7 
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de SL et la surface S6 du radius. Les deux surfaces en contact interagissent via un 

contact de type surface sur surface. Le glissement entre les deux surfaces est permis, 

mais pénalisé par un coefficient de friction de 0,05, cela équivaut au coefficient de 

friction moyen mesuré dans une articulation (Linn, 1967).  

Lors de la première étape de calcul (destinée à repositionner les os du carpe au 

contact de la surface distale du radius), trois conditions aux limites sont créées. Le 

point de référence RP-2 (rigidement lié à la surface S2) est contraint dans toutes les 

directions de l’espace, sauf dans la direction d’appui Z et en rotation autour de X. Ainsi 

la première étape permet le repositionnement de SL au contact du radius. Toutes les 

mobilités de RP-1 (et de la surface S1 qui lui est rigidement liée) sont supprimées. La 

surface distale de SL (S5) ayant une surface de 760mm², lorsque nous y appliquons 

une pression de 0,046MPa. Cette pression est équivalente à une force de 35N, soit 

10% de la force totale. L’objectif est d’assurer le contact entre SL et le radius avant le 

début d’essai.  

Lors de la deuxième étape de calcul, une force de 350N est appliquée au niveau du 

point de référence RP-1 dans la direction de l’axe principal du radius. L’effort est 

appliqué progressivement au cours de l’étape tandis que la pression est désactivée. 

Les différents solides sont maillés grâce au mailleur automatique d’Abaqus, Figure II-

B-1-6. Les éléments utilisés sont des éléments tétraédriques quadratiques (C3D10) 

d’une taille de 3mm. Le maillage est initialement constitué de 53049 éléments. Le 

calcul est exécuté sur une station de travail équipée d’un CPU disposant de 8 cœurs 

dont la fréquence maximum est de 5.1GHz a et de 64Go de mémoire vive. 

 

 

Figure II-B-1-6 : Articulation radio-carpienne maillée 
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2. Etude de convergence du maillage 

a. Critère de proportionnalité de maillage entre SL et le radius 

Ce modèle doit nous permettre de calculer plusieurs grandeurs, les forces au niveau 

des contacts entre les os du carpe et le radius et le champ de contrainte dans la partie 

distale du radius. Pour s’assurer que les résultats de l’analyse sont indépendants du 

maillage, nous proposons une étude de convergence en deux temps. D’abord, nous 

allons évaluer la taille optimale des éléments de SL relativement aux éléments du 

radius. Dans un second temps, en gardant la proportion entre les tailles d’éléments, 

nous testerons plusieurs tailles d’éléments. 

La meilleure façon de vérifier si les valeurs données par le modèle numérique sont 

bonnes et indépendantes du maillage, c’est de trouver un paramètre dont nous 

pouvons connaitre la valeur à l’avance. Ainsi, la valeur de ce paramètre donné par la 

simulation pourra être comparé à la valeur réelle. Dans notre cas, nous allons chercher 

la valeur de l’effort de réaction au contact du radius. Plus particulièrement, la 

composante de cet effort en projection sur l’axe Z. 

Pour cela nous devons simplifier notre modèle. D’abord, pour le calcul analytique, nous 

faisons l’hypothèse que nos solides sont rigides. Ensuite nous supprimons la rotation 

de RP-2 autour de X. Nous pouvons alors représenter notre modèle simplifié sous la 

forme du schéma cinématique proposé Figure II-B-2-1. La liaison glissière entre SL et 

le bâti traduit l’impossibilité pour SL de se déplacer autrement que suivant l’axe Z. Nous 

pouvons alors établir le bilan des forces suivant : F = ZB + ZC. Nous chercherons à 

vérifier cette équation numériquement. F est la force appliquée, ZB et ZC sont les 

composantes des forces de réaction au niveau des deux centroïdes projetées sur l’axe 

principal du radius. Pour obtenir ces valeurs sur Abaqus il nous suffit de tracer d’une 

part la grandeur CF (« concentrated force ») au point de référence RP-2 et la somme 

des forces CNORMF3 (« concentrated nodal force » projetée sur la direction 3, ici 

confondue avec la direction Z). 
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Figure II-B-2-1 : Schéma minimal du transfert de charge entre SL et le radius 

 

Dans cette première étude, nous proposons de fixer la dimension des éléments de SL 

à 1,5mm. Nous ferons varier la taille d’élément du radius entre 1,5 et 3mm avec un 

pas de 0,5mm. CNORMF3 est représenté Figure II-B-2-2 pour une taille d’élément de 

3mm. 

 

 

Figure II-B-2-2 : CNORMF3 pour une taille d'élément de 3mm 
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Quelle que soit la taille des éléments du radius, il ne semble y avoir qu’un centroïde. 

Cela signifie que la surface proximale du scaphoïde inclus dans SL n’a pas atteint le 

radius. Cela est dû à la suppression de la rotation autour de X qui permettait à SL de 

rétablir le contact entre SL et le radius en plusieurs points avant l’application de l’effort. 

Pour les autres études, nous rétablirons cette rotation. En ce qui concerne notre critère 

de convergence, il reste valide, la valeur de ZC est simplement égale à zéro et ZB est 

la somme de toutes les valeurs au nœud de CNORMF3. L’écart entre la valeur 

théorique et réelle de ZB est représenté Figure II-B-2-3. Nous constatons que le 

meilleur résultat est obtenu pour une taille d’élément de 1,5 mm pour SL et de 3 pour 

le radius, soit pour un rapport de 0,5. 

 

 

Figure II-B-2-3 : Ecart relatif entre la valeur de l'effort appliqué et la force de réaction 

mesurée pour différentes tailles d’élément du radius 

 

b. Détermination de la taille d’élément optimale 

Sur la base de ce résultat, un nouveau plan d’expérience numérique est proposé. Il 

est synthétisé dans le Figure II-B-2-4. Le cas 1 correspond au cas où les éléments 

sont maillés le plus finement. Si SL était maillé entièrement avec une taille d’élément 

de 0,5mm, alors le nombre d’éléments total serait proche des 500000. Afin de diminuer 

le temps de calcul, le maillage est de 1mm partout, excepté sur la surface où la 

condition de contact est définie (S7) avec le radius. Sur la surface S7, la taille 
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d’élément est de 0,5mm. Ce maillage est représenté Figure II-B-2-5. La méthode de 

maillage reste la même pour tous les autres cas, c’est-à-dire que les éléments du 

radius ont une certaine taille et tous les éléments de SL ont des éléments de la moitié 

de cette taille. Nous avons tout de même souhaité vérifier si la méthode de maillage 

alternative pouvait causer une erreur significative. Le cas 4 a donc été créé. Il devrait 

donner les mêmes résultats que le cas 3. C’est un cas de validation reprenant les 

tailles de maille du cas 3, mais avec la règle de maillage du cas 1.  

 

 

Figure II-B-2-4 : Cas testés pour la seconde étude de convergence 

 

 

Figure II-B-2-5 : SL maillé pour le cas 1. En rose la règle de remaillage local à 0,5mm 

 

Dans cette étude, plusieurs cas sont évalués, le temps de calcul, le déplacement de 

SL et la contrainte principale maximum. Le temps de calcul est un critère important 

puisqu’on souhaite tester un grand nombre de configurations. Le déplacement est 
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l’une des informations qui va nous intéresser par la suite, en particulier pour évaluer 

les conditions aux limites de notre modèle. Quant à la contrainte principale maximum, 

elle est l’une des grandeurs mesurées dans les études expérimentales du même type.    

Les résultats sont présentés dans les Figure II-B-2-6. 

 

 

Figure II-B-2-6 : Critères d'évaluation représentés graphiquement avec en abscisse 

le numéro de cas et en ordonnée les valeurs d'intérêt 

 

Tout d’abord, nous ne constatons pas de différence significative entre le cas 3 et le 

cas 4. Cela signifie que la méthode de maillage proposée n’est pas à l’origine des 

écarts mesurés entre le cas 1 et les autres cas. Nous observons que lorsque la taille 

d’élément devient inférieure à 4,5mm pour le radius et 2,25 pour SL (du cas 2 à 5) les 

valeurs du déplacement et de la contrainte principale maximum au niveau du contact 

n’évoluent pas significativement. Si les éléments deviennent trop petits comme pour 

le cas 1 (1mm pour le radius et 0,5 pour SL) alors l’écart avec les autres est important. 

Le constat est le même si les éléments deviennent trop gros. Pour le reste de notre 

étude, le maillage sera celui du cas 4 puisqu’il minimise le temps de calcul. Il garantit 

également des résultats indépendants de la taille des éléments (dans un intervalle de 

variation raisonnable) que nous supposerons alors comme exact. 
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3. Etude des conditions aux limites 

a. Conditions aux limites sur la partie distale du radius  

a. Position de la charge 

Nous souhaitons évaluer l’influence de la position du point d’application des 350N. 

Pour cela nous repérons les deux points de contact initiaux entre SL et le radius. Nous 

proposons 3 positions intermédiaires pour l’application de la force. Celles-ci sont 

représentées Figure II-B-3-1. Afin d’évaluer ces différentes configurations, nous 

calculerons la répartition des forces dans la fossette scaphoïdienne et lunarienne. La 

pression qui précharge SL au niveau de la surface S5 est de 0,046MPa et 

l’encastrement est réalisé sur 60mm. Ces paramètres seront, ensuite, étudiés 

indépendamment. 

 

 

Figure II-B-3-1 : Position du point d'application de la charge pour chacune des 

configurations 

 

Pour chaque fossette, les nœuds sont repérés.  La valeur des composantes de la force 

dans chaque direction au niveau de chaque nœud est enregistrée. Pour chaque zone, 

les sommes des composantes des forces sont calculées. La magnitude de la force 

peut alors être calculée pour chaque zone. Les résultats sont présentés Figure II-B-

3-2.  
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Figure II-B-3-2 : Position des centroïdes sur la surface distale du radius suivant 

différents cas de chargement 

 

Il existe une grande variabilité des résultats en ce qui concerne les mesures de force 

dans l’articulation radio-carpienne en position neutre, Figure I-A-1-8. Les cas nommés 

50% et 25% sont inclus dans l’ensemble des résultats disponibles. En ce qui concerne 

les centroïdes, si nous comparons la position des centroïdes à celle des études issues 

de la littérature, Figure I-C-3-5, nous constatons d’abord que le fait de ne pas 

représenter le cartilage concentre les efforts. Deuxième point, du fait de la grande 

dispersion des mesures sur la localisation des centroïdes, nous pouvons considérer 

que les centroïdes que nous reproduisons peuvent correspondre à un cas réel. En 

conclusion, les cas 50% et 25% reproduisent des chargements physiologiques 

réalistes. Nous pouvons également constater que la fusion initiale du scaphoïde et du 

lunatum ne nous empêche pas de reproduire un chargement physiologique. 

 

b. Précharge 

Nous allons vérifier que la précharge appliquée pour la mise en position de SL 

n’influence pas la force finale mesurée. Pour cela, nous allons simplement appliquer 

plusieurs précharges et évaluer la valeur de la force finale. Nous considérerons 3 

précharges 0,1MPa 0,05MPa 0,025MPa. La charge est positionnée à la position 25% 

et l’encastrement est réalisé sur 90mm. Les résultats sont présentés Figure II-B-3-3. 
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Figure II-B-3-3 : Position des centroïdes sur la surface distale du radius suivant 

différentes précharges 

 

La précharge influe très peu sur l’état de charge final. Nous pouvons donc considérer 

que la précharge de 0,046MPa est adaptée. Elle permet de repositionner correctement 

SL au contact du radius sans pour autant modifier l’état de chargement final. Nous 

constatons un écart de 4% par rapport au 350N appliqué. Comme il ne s’agit que d’une 

petite partie de l’effort appliqué, nous négligerons ce phénomène. 

 

b. Conditions aux limites sur la partie proximale du radius  

Dans cette partie nous allons essayer de trouver une condition d’encastrement 

proximal minimisant la flexion du radius et maximisant la transmission des efforts 

appliqués. Le premier paramètre garantit qu’il n’y aura pas de perte de contact entre 

SL et le radius. Le second, que le chargement imposé sera bien celui appliqué au 

radius. 

 

a. Risque de flambement 

Le principal risque lors de cet essai est la perte de contact entre SL et le radius due à 

une flexion parasite du radius. Cette flexion peut être due au phénomène de 

flambement. Une première approche consiste en une étude analytique simple. A partir 

de différentes grandeurs mesurées sur le modèle CAO nous allons proposer un 

modèle simple représentant le radius. L’objectif et d’évaluer si le risque de flambement 

est réel ou non. Nous réduisons le radius à un cylindre creux. Dans ce modèle nous 

ne considérerons que l’os cortical. La longueur est déterminée par la distance entre 
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les deux points de contact avec SL et l’épiphyse proximale du radius, lo = 227,5mm. 

Pour considérer le pire des cas, nous retiendrons pour diamètre intérieur la plus petite 

distance trouvée entre deux points diamétralement opposés au niveau du canal 

médullaire, Dint = 5,0mm. Afin de déterminer le diamètre extérieur du cylindre, nous 

considérerons que le cylindre occupe un volume égal à celui de l’os cortical du radius, 

V=21175mm3. Le diamètre équivalent est donc Dext = 12,0mm. Nous considérons un 

matériau isotrope et homogène avec un comportement élastique dont le module 

d'Young = 16700MPa. Nous appliquerons sur la face supérieure du cylindre une force 

de 350N. La charge critique de flambement est donnée par la formule d’Euler : 

𝑃𝑐  =
(𝜋2 ∗  𝐸 ∗  𝐼)

𝐿𝑐
2  (2) 

Où : 

Pc est la charge maximale que le cylindre peut supporter sans flamber. 

E est le module d'Young du matériau en MPa. 

Lc est la longueur critique du cylindre en mm. 

I est le moment d'inertie du cylindre en mm4 : 

I =  π ∗
(D𝑒𝑥𝑡

4 − D𝑖𝑛𝑡
4)

64
 (3) 

I =  𝜋 ∗
(12,04 –  5,04)

64
 

I =  312,1 𝑚𝑚4 

En utilisant la formule d'Euler (2) : 

350 =
(𝜋2 ∗  16700 ∗  312,1)

𝐿𝑐
2  

𝐿𝑐  =  383,4 𝑚𝑚 

Ainsi, pour un cylindre creux de diamètre extérieur 12,0mm et de diamètre intérieur 

5,0mm, la longueur maximale pour éviter le flambement sous une charge de 350N est 

de 383,4mm. Comme cette longueur est supérieure à la longueur du radius 227,5mm, 

le risque de flambement est écarté. 
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b. Flexion induite 

Comme nous avons pu le constater lorsque nous calculions la magnitude des forces 

de contact, il existe une fraction de l’effort perpendiculaire à l’axe principal du radius. 

Cet effort multiplié par la longueur du radius non encastrée induit un moment de 

flexion. Nous souhaitons évaluer alors deux choses, d’abord la flèche induite et 

ensuite, les modifications dans la transmission du chargement. Pour cela nous allons 

réaliser 3 tests avec un encastrement sur 30, 60 et 90mm. Deux grandeurs vont être 

évaluées, comme précédemment, la force totale transmise et la magnitude du 

déplacement maximum du radius. Les résultats sont synthétisés Figure II-B-3-4. 

 

 

Figure II-B-3-4 : Influence de la variation de longueur encastrée sur la flexion et la 

transmission des efforts au radius 

 

Quel que soit le cas, le déplacement du radius est suffisamment faible pour que le 

contact entre SL et le radius soit garanti. Concernant la transmission des efforts, plus 

le bras de levier est important, plus l’effort transmis est faible. Nous choisirons le cas 

où 60 mm du radius est encastré.  
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L’ensemble des conditions aux limites a été étudié pour le cas où il n’y a pas de 

prothèse implantée. Nous allons désormais réaliser la même simulation en ajoutant la 

prothèse. 

 

C. Etude comparative 

Dans cette partie nous nous attacherons à créer un modèle numérique de l’articulation 

radio-carpienne intégrant la prothèse. Nous comparerons entre eux les champs de 

déformations simulées pour l’articulation radio-carpienne saine et celle intégrant la 

prothèse. Ces déformations ayant également été mesurées avant et après 

implantation d’une prothèse Maestro dans une étude expérimentale, , nous pourrons 

confronter nos simulations  à des résultats expérimentaux issus de la littérature 

(Completo et al., 2017b). 

 

1. Construction du modèle élément fini du 

radius prothésé  

Les géométries du radius modifié par l’implantation de la prothèse sont importées sur 

Abaqus. Elles sont présentées Figure II-C-1-1. La pièce SL est récupérée de la 

simulation précédente. Ne disposant pas du scan de l’avant-bras opéré en position 

neutre, nous ferons l’hypothèse que la prothèse ne modifiera pas l’orientation relative 

des deux os.  
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Figure II-C-1-1 : Géométries constituant l'articulation radio-carpienne modifiée par 

l'implantation d'une prothèse. a. Os du carpe fusionnés en une pièce (SL), b. 

Prothèse isoélastique, c. Os trabéculaire de la partie distale du radius, d. Os cortical 

du radius, e. Os 

 

Les propriétés sont les mêmes que celles utilisées dans la simulation précédente. Le 

matériau de la prothèse est du titane qu’on supposera homogène, linéaire élastique et 

isotrope avec module d’Young et un coefficient de Poisson : E=110 000MPa et ν=0,3.  

Lors de l’assemblage, la pièce SL interfère avec la prothèse. Bien que l’os sous-

chondral ait été retiré, la prothèse occupe une place légèrement plus importante que 

l’ancienne surface articulaire du radius. Une translation de 4mm est suffisante pour 

séparer SL de la prothèse avec laquelle il interférait. Nous replaçons ensuite le point 

RP-1 avec les coordonnées qu’il avait dans le précédent modèle. Nous faisons de 

même pour RP-2 en prenant en compte la translation suivant Z. Nous obtenons ainsi 

l’assemblage présenté Figure II-C-1-2. 

 

 

Figure II-C-1-2 : Vue de coupe de l’articulation radiocarpienne avec prothèse 

isoélastique implantée 
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Pour le maillage, nous respectons le même ratio de 0,5 entre la surface esclave 

(surface la moins rigide) et maitresse (surface la plus rigide), qui avait été déterminé 

précédemment. Comme la prothèse est la partie la plus rigide elle sera désignée 

comme surface maitresse, c’est donc elle qui sera maillée le plus finement. Pour le 

choix de la taille des éléments, nous choisissons le plus petit ratio testé qui a convergé 

soit 1,5mm pour les os et 0,75mm pour la prothèse, Figure II-C-1-3. En effet, il existe 

des zones assez fines, comme la jonction entre l’os trabéculaire, cortical et la prothèse 

dans la partie distale. Il est donc plus sûr de choisir des éléments plus petits. On obtient 

un maillage constitué de 241000 éléments tétraédriques quadratiques. 

 

 

Figure II-C-1-3 : Maillage utilisé pour mener le calcul éléments finis sur le modèle 

d'articulation radio-carpienne avec prothèse isoélastique 

 

Au niveau du contact entre la prothèse et l’os, nous supposons un contact avec 

frottement. La valeur choisie pour le coefficient de frottement est de 0,26. Cette valeur 

a été préalablement déterminée en suivant la norme ASTM D 1894 entre une plaque 

de métal lisse et la mousse de polyuréthanne généralement utilisée pour simuler l’os 

trabéculaire (Sawbones®). Les autres conditions aux limites sont les mêmes que dans 

le précédent modèle. 

Afin d’évaluer quantitativement le niveau de déformation de l’os cortical, nous 

proposons de créer sur les deux modèles 8 jauges virtuelles disposées sur la surface 

extérieure du radius, Figure II-C-1-4. Sept d’entre elles sont positionnées 

conformément aux jauges de déformation placées expérimentalement dans l’étude de 

Completo (Completo et al., 2017b). La 8ème est positionnée au niveau de l’incisure 

ulnaire du radius. Il s’agit de l’une des zones où la consolidation osseuse a été 

constatée, les autres étant couvertes par les 7 autres jauges. Le placement des jauges 

a été ajusté proportionnellement à la longueur totale du radius. En effet, le radius 
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segmenté mesure 234 mm de long alors que celui utilisé dans leur étude mesurait 250 

mm. Comme le radius segmenté est issu d’un avant-bras droit et que celui de l’étude 

expérimentale est issu d’un avant-bras gauche, des opérations de symétrie ont permis 

de retrouver les bonnes coordonnées. Une fois ces étapes réalisées, nous obtenons 

pour nos deux modèles des jauges virtuelles, Figure II-C-1-4, sur lesquelles les 

déformations moyennes (minimum et maximum) seront calculées. Par ailleurs, les 

niveaux de déformation seront comparés qualitativement au niveau de l’interface os-

prothèse et de la surface externe de l’os cortical. 

 

 

Figure II-C-1-4 : Position des jauges virtuelles 

 

2. Résultats  

Au niveau de la première étape de calcul, l’appui distal entre les os du carpe et le 

radius change. Effectivement, le décalage de SL ayant été opéré le long de l’axe Z 

crée un écart entre le lunatum et le radius. Comme la rotation est permise autour du 
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point de référence RP-2, lorsque la pression est appliquée, les os du carpe tournent 

de 18° autour de l’axe X, Figure II-C-2-1. Les contacts entre le radius et la pièce SL 

sont retrouvés. En conséquence, la nouvelle position dans laquelle passe l’effort de 

350N correspond alors à un appui avec une déviation ulnaire de 18°. 

 

 

Figure II-C-2-1 : Rotation résultante de l'application de l'effort de 350 N 

 

Avant implantation, les déformations se situent dans la partie distale du radius, Figure 

II-C-2-2A. Après implantation, il existe localement des déformations près de 10 fois 

supérieures à celles qui existaient, Figure II-C-2-2B. Nous ne pouvons donc pas dire 

que la prothèse permet, sur ce point, de conserver les déformations préexistantes dans 

le radius. D’ailleurs, il est probable que ces déformations trop importantes pour l’os se 

traduisent à terme par une dégradation locale de l’interface os-prothèse. Ce constat 

n’est pas contradictoire avec l’expérience. En effet, dans certains cas un écart est 

observé entre la prothèse et l’os même 8 ans après implantation, Figure II-C-2-2C. 

Cela serait généralement le signe d’un descellement, mais comme il n’est pas associé 

à une perte de densité osseuse ailleurs dans l’épiphyse distale, ce n’est pas le cas. 
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Figure II-C-2-2 : A. Champ de déformation minimale principale avant implantation, B. 

Après implantation, C. Radiographie du radius plusieurs mois après implantation 

montrant une radioluminescence au niveau de la prothèse 

 

Dans un second temps, nous nous intéressons aux déformations de l’os cortical. Nous 

proposons de comparer d’abord le champ de déformation principale absolue avec et 

sans prothèse de l’os cortical, Figure II-C-2-3. Nous visualisons donc la déformation 

minimum ou maximum dépendamment de laquelle des deux est prépondérante. Si 

nous nous intéressons à la diaphyse, nous constatons qu’avant implantation, le champ 

est caractéristique d’un mode de sollicitation mixte, compression et flexion. Après 

implantation, la composante de compression est presque nulle. Cela est dû en partie 

à la tige qui rigidifie partiellement la structure et d’autre part, au fait qu’une fraction plus 

importante de l’effort n’est plus transmise longitudinalement dans le radius (18° de 

déviation ulnaire). Au niveau distal, le champ de déformation est complètement modifié 

par l’implantation de la prothèse. Ce qui est cependant évident, c’est que le niveau de 

déformation est supérieur à celui qui préexistait.  
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Figure II-C-2-3 : Champ de déformation principale absolue de l’os cortical du radius 

 

Nous procédons maintenant à une évaluation quantitative du niveau de déformation 

de l’os cortical. Nous comparerons d’abord les déformations mesurées avant et après 

implantation de la prothèse dans la partie distale, Figure II-C-2-4. Dans la majorité des 

cas, la déformation mesurée avant implantation est inférieure à celle mesurée après. 

Nous mesurons sur l’ensemble des jauges une augmentation de 58% des 

déformations sur le radius après implantation de la prothèse par rapport à avant 

implantation pour le chargement de 350 N. 
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Figure II-C-2-4 : Microdéformations mesurées au niveau des jauges de déformations 

virtuelles ; en bleu, avant implantation ; en orange, après implantation ; A, Données 

de simulation ; B, Données expérimentales issues de la littérature (Completo et al., 

2017b)  

 

Le dernier point à traiter concerne l’estimation de la valeur de la force supportée par 

la partie distale du radius. Pour cela, nous proposons une évolution de l’équilibre des 

forces dans la prothèse vu précédemment, Figure II-C-2-5. Pour établir cet équilibre, 

nous faisons l’hypothèse que la prothèse est un solide rigide soumis à trois forces. Si 

nous projetons le bilan des forces sur l’axe vertical Z, nous obtenons : 

 

𝐹1
⃗⃗  ⃗ ⋅ 𝑧 + 𝐹2

⃗⃗  ⃗ ⋅ 𝑧 + 𝐹3
⃗⃗  ⃗ ⋅ 𝑧 = 0 (4) 

𝐹1
⃗⃗  ⃗ ⋅ 𝑧 = 350 𝑁 (Valeur théorique) 

 



94 
 

 

Figure II-C-2-5 : Représentation de l'équilibre des forces dans la prothèse 

 

Nous proposons une méthode pour calculer ‖𝐹 ‖. Si nous considérons une coupe 

perpendiculaire à l’axe de la tige de la prothèse située à 50mm de son extrémité 

distale, plan de coupe, Figure II-C-2-5, Nous observons un champ de déformation 

caractéristique d’un cylindre en compression, Figure II-C-2-6. En effet, la moyenne des 

contraintes maximales (1,8.10-5) est égale à 0,31 fois la moyenne des contraintes 

minimales (-5,85.10-5). Si nous étions en compression pure, le rapport aurait été 

d’exactement 0,3 puisque nous avons renseigné un coefficient de Poisson pour le 

titane égal à 0,3. De plus, les directions minimales sont quasiment toutes alignées 

selon l’axe de la tige. Nous pouvons donc considérer que nous sommes face à un 

chargement de compression pure. 

 

 

Figure II-C-2-6 : Direction principale minimale au niveau de la section 
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Connaissant la déformation longitudinale de la tige et le module d’Young du matériau, 

nous pouvons remonter à la force nécessaire pour déformer la tige. Ainsi,  

‖𝐹 ‖ = 𝑆𝐸𝜀𝑚𝑖𝑛 (5) 

𝑆 =  𝜋. 1,25² mm² =  Section de la tige 

𝐸 =  110 000 MPa =  Module d’Young du titane  

et 𝜀𝑚𝑖𝑛 = −5,85. 10−5  =  Déformation minimale 

‖𝐹 ‖ =  31,6 𝑁 

L’axe de la tige étant pratiquement vertical, nous pouvons supposer que 𝐹1
⃗⃗  ⃗ ⋅ 𝑧  ≈

31,6 N. Nous trouvons finalement 𝐹2
⃗⃗  ⃗ ⋅ 𝑧  ≈ 318,4 N. Cette estimation indiquerait que 91 

% de l’effort transmis à la prothèse serait finalement transmis directement à l’épiphyse 

distale et 9% au canal médullaire et à l’épiphyse proximale. Cette estimation n’est 

valable que pour le chargement et l’orientation de la main simulés. Il est fort probable 

que d’autres orientations proposent des répartitions tout à fait différentes. Il serait donc 

très intéressant d’instrumenter une prothèse. Si nous plaçons un capteur de 

déformation à ce niveau sur la tige, et avec des calculs analytiques avec moins 

d’hypothèses, nous devrions pouvoir remonter à l’effort encaissé par la partie distale 

du radius.  

 

3. Discussion 

La question de la pertinence de la comparaison entre le modèle avec et sans prothèse 

se pose puisque le chargement est appliqué dans un cas avec les os du carpe en 

position neutre et dans l’autre avec une déviation ulnaire de 18°. En se basant sur les 

résultats obtenus par Completo, Figure II-C-3-1, nous constatons qu’il n’y a que peu 

de différences pour les deux types de chargement au niveau des jauges de 

déformation. De plus, l’inclinaison qui résulte du repositionnement des os du carpe 

n’est que de 18° contre une inclinaison de 45° testée. Nous pouvons donc supposer 

que la différence n’en sera que plus faible.  
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Figure II-C-3-1 : Niveau de déformation obtenu au niveau du radius intact pour un 

chargement neutre et avec une inclinaison ulnaire de 45°(Completo et al., 2017b) 

 

L’une des premières améliorations à apporter au modèle serait de translater les os du 

carpe non pas suivant l’axe Z, mais suivant une autre direction qui pourrait garantir à 

l’instant initial le contact entre le radius et le scaphoïde et le lunatum. L’idéal serait 

même d’obtenir des images d’un avant-bras opéré en position neutre après opération 

pour visualiser la position relative réelle de ces os. 

Un deuxième point d’amélioration concernerait le contact entre la partie texturée de la 

prothèse et l’épiphyse distale du radius. Pour le moment, la valeur retenue est la même 

que pour les autres contacts os-prothèse. Or la texturation est présente pour favoriser 

l’ostéo-intégration et augmenter le coefficient de frottement. Dans l’étude de Bajuri 

(Bajuri et al., 2012b) la valeur de 0,8 est proposée pour modéliser ce contact pour ces 

raisons (sans validation expérimentale). Dans l’étude de Gislason (Gislason et al., 

2017), la prothèse, pourtant non cimentée, est liée à l’os rigidement. 

Le niveau de déformation de l’os trabéculaire avant implantation de la prothèse de 

notre modèle est quatre fois inférieur à celui renseigné dans la littérature, Figure II-C-

3-2. En effet, ils affichent un niveau de déformation de 0,01 au niveau distal du radius. 

Deux choses peuvent expliquer ces différences, d’abord notre effort est réparti entre 

deux points de contact et non un seul, comme dans cette étude. De plus, l’épaisseur 

d’os cortical dans leur modèle semble être plus faible que la nôtre. Cela est 



97 
 

probablement dû au fait que les auteurs se basent sur le scanner d’un os synthétique 

commercial (Sawbones®) et non pas sur un véritable radius.   

 

 

Figure II-C-3-2 : Champ de déformation principale minimale pour un effort de 350N 

dans l’os trabéculaire (Completo et al., 2017b) 

 

Finalement, nous comparons les déformations mesurées au niveau des jauges 

virtuelles de notre modèle à celles mesurées expérimentalement dans l’étude de 

Completo, Figure II-C-2-4. B. Nous constatons que pour la prothèse Maestro, le niveau 

de déformation moyen est diminué de 82% après implantation. La chute des 

déformations au niveau de l’os cortical du radius est généralement associée à une 

perte de densité osseuse et à terme, à un descellement des prothèses. A l’inverse, 

l’augmentation des déformations après implantation de la prothèse isoélastique est 

associée à de la consolidation osseuse que nous observons cliniquement. Nous 

pouvons donc conclure que ce modèle numérique permet de valider l’hypothèse 

initiale que nous avons formulé quant à l’origine de la consolidation osseuse observée.  
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III. Développement d’une instrumentation pour les 

études biomécaniques 

Le modèle numérique a permis de définir des conditions aux limites réalistes pour 

l’essai de chargement du radius. Les déformations ont également pu être mesurées 

au niveau de jauges virtuelles et plus généralement en tout point du modèle. 

Finalement, les efforts transmis à l’épiphyse distale du radius et à la tige de la prothèse 

ont été calculés. Notre modèle numérique est basé sur de nombreuses hypothèses. Il 

nous donne des estimations des grandeurs réelles. Si nous souhaitons obtenir des 

valeurs réelles, nous devons mettre en place un essai biomécanique. Avant cela, 

l’instrumentation permettant de mesurer ces grandeurs doit être mise en place et sa 

capacité évaluée.  

Nous proposons une instrumentation qui inclura : 

  Une méthode de mesure de surface de contact et d’efforts pour l’articulation 

radio-carpienne   

  Une méthode de mesure des déformations par stéréo-corrélation d’images 

numériques pour l’os cortical 

  Une méthode d’instrumentation de pièce métallique par enfouissement de 

capteur pour la prothèse 

 

A. Méthode de mesure des efforts au niveau de 

l’articulation  

L’instrumentation mise en place dans cette partie doit nous permettre de localiser les 

centroïdes et de mesurer les efforts en ces points. Dans l’idéal, les dimensions des 

surfaces de contact seront également évaluées. Ces grandeurs pourront être 

comparées aux données de la littérature
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, Figure I-A-1-8. 

 

1. Développement d’un capteur d’identification 

de surface de contact 

Pour concevoir un film sensible à la pression, nous avons superposé deux films de 

Polytétrafluoroéthylène (PTFE). Entre ces deux films est étalée une couche fine de 

peinture acrylique de viscosité suffisante pour ne pas couler sous le poids de la surface 

supérieure, mais suffisamment fluide pour être « chassée » lorsqu’un effort est 

appliqué sur le film. La superposition des deux films ainsi que la couche de peinture 

acrylique forment ainsi un capteur d’un demi-millimètre d’épaisseur, ce qui lui confère 

une souplesse suffisante pour se conformer à la surface articulaire distale du radius, 

Figure III-A-1-1. Afin d’analyser la sensibilité du capteur, un protocole de test est 

proposé. 

La première étape consiste à concevoir un dispositif pour tester le capteur. Ce 

dispositif doit permettre de le fléchir comme il le serait à l’interface entre le radius et 

les os du carpe. Il doit également permettre de transmettre un chargement équivalent 

à celui qu’il y subirait. Sur des modèles synthétiques d’os à notre disposition, nous 

mesurons les rayons de courbure au niveau des contacts entre radius/ lunatum dans 

deux orientations (depuis la face postérieure et latérale), Figure III-A-1-1. Les rayons 

retenus sont pour le radius un rayon de 5mm et un rayon infini (qui correspond à une 

très faible courbure). Pour le scaphoïde, le rayon est de 4 mm dans les deux directions. 

Pour garantir la position du contact, quatre colonnes de guidage sont ajoutées au 

dispositif. Le montage est fabriqué en impression 3D, sur notre imprimante M200 plus 

Zortrax. Le matériau utilisé est du Z-ABS. La pièce est imprimée avec une densité de 

100%. 
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Figure III-A-1-1 : Conception du système de test de sensibilité à la courbure 

 

Afin de valider notre capteur, nous souhaitons obtenir des valeurs de références pour 

la taille des surfaces qui seront mesurées. Si nous faisons l’hypothèse que nos 

matériaux sont homogènes isotropes et que leur comportement est élastique, alors 

nous pouvons utiliser la théorie du contact de Hertz. Nous simulons un contact sphère 

cylindre décrit dans la littérature (Young and Budynas, 2002), Figure III-A-1-2. La 

surface de la sphère est en ABS et la surface du cylindre en PTFE (puisque couvert 

par le capteur). La forme de la surface de contact est une ellipse de grand rayon a et 

de petit rayon b. 

 

 a     mm

       

        a     mm

 a  e r
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Figure III-A-1-2 : Contact ponctuel de Hertz dans une liaison sphère (indice 1) 

cylindre (indice 2) 

 

La surface d’une ellipse est donnée par la formule : 

 

S =  π ⋅ a ⋅ b (6) 

 

 

Sachant que les demi-rayons, en millimètre, sont donnés par les formules : 

 

a = 1,24√FKDCE
3  (7) 

b = 0,83√FKDCE
3  (8) 

 

F est la force appliquée en newton. 
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KD est une constante liée à la géométrie des surfaces en contact. 

CE est une constante liée aux propriétés mécaniques du matériau utilisé. 

 

CE =
1 − ν1

𝐸1
+ 

1 − ν2

𝐸2
 (9) 

 

E1 et ν1 sont le module de Young et le coefficient du Z-ABS et E2 et ν2 du PTFE.  

 

KD =
1,50

1
R1

+
1
R2

+
1
R1

′ +
1
R2

′

 (10) 

 

R1 et R1’ correspondent au rayon mesuré sur le cylindre. Comme le film de PTFE 

mesure 0,5mm d’épaisseur, nous considérerons un rayon de 4,5mm et non plus de 

5mm, le deuxième rayon reste infini. R2 et R2’ correspondent au rayon de l’hémisphère 

en ABS, le rayon n’a pas changé et reste égal à 4mm. 

Concernant les propriétés mécaniques de nos matériaux, le comportement de l’ABS 

prototypé est généralement considéré comme orthotrope et non isotrope (Berthe, 

2022). Or pour utiliser la théorie du contact de Hertz nous devons avoir des matériaux 

isotropes. Nous considèrerons le module mesuré dans le sens d’empilement des 

couches comme notre module de Young, E1 = 1080MPa. Et la moyenne des 

coefficients de Poisson mesurés transversalement à cette direction comme notre 

coefficient de Poisson, ν1 = 0,34. Pour le PTFE, le coefficient de poisson ν2 est de 0,46 

en compression (Rae and Brown, 2005). Le module d’Young est généralement 

considéré entre 400 et 552MPa (Ashby et al., 2007). Comme nous sollicitons 

perpendiculairement au sens d’étirage du film, nous le supposerons le plus faible 

possible, soit E2 = 400MPa. Les surfaces sont calculées pour une force de 25, 50, 100 

et 200N. Les résultats du calcul analytique sont donnés Figure III-A-1-3. 
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Figure III-A-1-3 : Surface de contact calculée analytiquement pour différentes forces 

 

Le montage est placé sur une machine d’essai Intron 5944 équipé d’une cellule de 

force uni axiale de 1kN. Un plateau de compression est monté sur le bâti. La cellule 

de force est montée sur la traverse de la machine et une sphère est fixée à son 

extrémité. Le montage est positionné entre le plateau de compression et la sphère, 

Figure III-A-1-4. La sphère permet de localiser l’effort à l’aplomb du contact matrice/ 

poinçon.  

 

 

Figure III-A-1-4 : Dispositif de sollicitation du film sur la machine de test 

 

Le protocole de test consiste à déplacer la traverse vers le bas à une vitesse de 

1mm/min. Lorsque la traverse touche le dispositif, la charge commence à augmenter. 

L’essai s’arrête lorsqu’une valeur de force est atteinte. Cette valeur est soit 25, soit 50, 

soit 100 soit 200N. D’après le modèle numérique, nous devrions mesurer des forces 

de l’ordre de 150 à 190N pour le chargement nommé 50 %. Les plus petites valeurs 

sont prises pour vérifier la linéarité du capteur. De plus, comme la rigidité de l’os est 

bien plus importante que l’ABS (E = 16700MPa et v = 0.3) la dimension des surfaces 

 ell le de   r e

 a    e de  es 

  a s   s   r   e

 la ea  de   m ress   
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à mesurer sera plus petite. Mettre une plus petite force permettra également de voir si 

nous sommes capables de mesurer ces dimensions de surface de contact. Une fois la 

force atteinte, elle est maintenue 5 secondes avant que la traverse se déplace vers le 

haut pour décharger l’essai. Nous reproduisons le test 5 fois pour chaque valeur de 

force. Nous réalisons donc 20 essais.  

Le capteur est extrait du dispositif en fin d’essai. Il est ensuite disposé sur un papier 

millimétré. Le papier est placé sur une surface rétroéclairée. Une caméra MAKO G-

131B POE est positionnée à distance fixe de l’échantillon. Une image est acquise pour 

chaque échantillon, Figure III-A-1-5. 

 

 

Figure III-A-1-5 : Numérisation des empreintes 

 

Comme attendu, les surfaces de contact sont elliptiques, Figure III-A-1-6. Le grand et 

le petit rayon sont mesurés pour chaque empreinte à l’aide du logiciel ImageJ (Wayne 

Rasband, Etats-Unis).  

 

 

Figure III-A-1-6 : Surfaces de contact mesurées pour une charge de 25N 
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Les surfaces peuvent alors être calculées simplement. La moyenne et écart-type pour 

chaque force sont calculés et comparés aux valeurs analytiques, Figure III-A-1-7. 

 

 

Figure III-A-1-7 : Comparaison des valeurs de surface de contact calculées avec 

celles mesurées en fonction de la force appliquée 

 

On constate que les valeurs calculées sont inférieures aux valeurs expérimentales 

mesurées. L’ écart entre les valeurs expérimentales et numériques est pratiquement 

constant. Il est égal à 3,7 mm². Rien dans la formule analytique ne permet d’expliquer 

un écart constant. Il est probable que l’écart vienne d’une irrégularité de la géométrie 

de la matrice ou du poinçon. Une mesure avec un moyen plus conventionnel comme 

les films de Fuji pourrait être envisagée pour déterminer si cet écart vient effectivement 

de la géométrie du montage.  

La deuxième question à laquelle nous souhaitons répondre est, est-ce que la mesure 

expérimentale imprimée sur le capteur est répétitive de la dimension du contact réelle 

sans le capteur ? Pour cela nous avons calculé le cas où nous avions un contact direct 

de la matrice et du poinçon ayant les propriétés mécaniques de l’os et un deuxième 

cas où nous avions l’os en contact avec le capteur en PTFE, Figure III-A-1-8. Il a été 

trouvé qu’il existait un rapport de proportionnalité constant de 7,83 entre la valeur 

théorique du contact entre le PTFE/ os et os/ os. Cela signifie qu’il nous suffit de diviser 

par 7,83 la valeur mesurée sur le capteur pour avoir la valeur réelle de la dimension 

de la surface. 
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Figure III-A-1-8 : Comparaison de la dimension de la surface théorique entre deux os 

et entre l'os et le capteur 

 

Pour conclure sur ce capteur, si nous validons à l’aide d’une méthode conventionnelle 

les valeurs déterminées expérimentalement alors notre capteur pourra être utilisé pour 

mesurer la surface des contacts. Par ailleurs, il permet de localiser un point de contact 

et pourra être utilisé pour positionner les capteurs de force que nous allons étudier. De 

plus le montage qui a été développé pour tester notre capteur pourra être utilisé pour 

évaluer, par exemple, la sensibilité à la flexion du capteur de force. 

 

2. Capteurs FlexiForce  

Afin de compléter la caractérisation des contacts de l’articulation radio-carpienne, nous 

souhaitons obtenir la mesure de la force au niveau des deux centroïdes. Comme nous 

l’avons montré numériquement précédemment, pour le chargement nommé 50 %, 

nous devrions mesurer environ 150 N sous le lunatum et 180 N sous le scaphoïde. 

Pour cela nous avons à disposition des capteurs de force FlexiForce B201-M, Figure 

III-A-2-1.  

 

 

Figure III-A-2-1 : Capteurs FlexiForce modèles B201 
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Il s’agit de capteurs bon marché, réutilisables et utilisés couramment dans les 

applications biomécaniques. La charge maximum pour ce modèle est de 450N. A la 

différence des capteurs wrist 4201 utilisés par Erhart (Erhart et al., 2012), ces capteurs 

ne réalisent qu’une mesure de force et ne permettent pas d’identifier la surface du 

contact. Il est préconisé par le fabricant de conditionner puis de calibrer les capteurs. 

Pour cela, le capteur doit être placé sur une surface plane dure dont la dimension est 

au moins égale à celle du capteur. Ensuite, l’ensemble est positionné sur une machine 

d’essai configurée en compression. Une pastille cylindrique de diamètre inférieur au 

diamètre du capteur est placée entre la traverse de la machine et le capteur, Figure 

III-A-2-2. 

 

 

Figure III-A-2-2 : Montage pour le conditionnement/ calibration des deux capteurs 

utilisés pour le test sur le radius 

 

La phase de conditionnement du capteur consiste à le solliciter à 120% de la charge 

maximale que nous souhaitons mesurer, et ceci plusieurs fois. Dans notre cas la 

charge maximale étant de 180N, nous le solliciterons à 220N. Il faut alors procéder au 

réglage du gain du capteur. Il s’agit d’une valeur permettant d’amplifier le signal. Par 

exemple, ni nous souhaitons mesurer une force de 10N alors que la plage de 

fonctionnement normal de notre capteur est 0 – 450N, alors nous risquons d’être dans 

le bruit du capteur lorsque nous chercherons à mesurer ces 10N. En effet, en dessous 

de 5 % de la valeur maximale (soit ici 22,5N dans le réglage par défaut) les signaux 

sont trop faibles pour être lus correctement. Si maintenant nous réglons notre gain 

assez haut, la plage de notre capteur sera réduite de 0 – 50N. Notre valeur de 10N 
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correspond alors à 20 % du maximum que notre capteur pourra lire. A ce moment, 

comme la valeur est supérieur à 10 % alors nous serons capables de le mesurer. Ce 

constat est également vrai lorsque nous nous rapprochons de la valeur maximale de 

la plage de mesure.  L’objectif est alors d’estimer la force maximale et de régler le gain 

de façon à que l’on atteigne le maximum de notre plage de mesure pour 120 % de la 

force maximale. Ensuite deux méthodes de calibration sont proposées. La première 

consiste à charger le capteur à 50% et à supposer un comportement linéaire. La 

deuxième méthode consiste à charger le capteur à 20 et 80% et à faire l’hypothèse 

que le comportement est quadratique. De manière générale, il a été montré que la 

calibration quadratique utilisant 3 points de mesure (2 mesurés et le point zéro) 

permettait d’avoir une mesure plus précise que la méthode avec un seul point 

(Brimacombe et al., 2009). Il existe une exception lorsque les valeurs mesurées sont 

dans des plages inférieures à 15% de la capacité du capteur (Wilson et al., 2006). 

Brimacombe propose des méthodes à 3 et 10 points mesurés. Il montre que plus le 

nombre de points de mesure est important, meilleure sera la calibration du capteur. 

Cependant ces méthodes ne prennent pas en compte deux phénomènes : l’évolution 

de la surface de contact au fur et à mesure du chargement, et ensuite la courbure du 

capteur lors de la mesure.  

Nous proposons donc ici une méthode afin d’évaluer l’influence de ces deux 

paramètres sur la précision de mesure du capteur. Le fonctionnement normal du 

capteur se caractérise par les grandeurs décrites Figure III-A-2-3. Si les variations 

induites par l’évolution de la surface de contact ou par la courbure du capteur sont 

supérieures à ces valeurs, alors une méthode de calibration/ correction devra être 

proposée.  

 

 

Figure III-A-2-3 : Principales caractéristiques du capteur FlexiForce B201 

 

L’hystérésis ne sera pas évaluée dans ce travail. En effet, des délais de 120 secondes 

sont prévus entre chaque essai comme le préconise Brimacombe (Brimacombe et al., 
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2009). De même, pour limiter la dérive, le temps de contact est limité à 5 secondes. 

Le temps de réponse n’est pas non plus un critère essentiel puisque nos essais, 

comme la majorité des études sur le sujet, se feront à faible vitesse. Pour la sensibilité 

à la température, nos machines se trouvant dans des sous-sols, la température y est 

constante, nous n’évaluerons donc pas ce critère pour le moment. Concernant la 

durabilité, il n’est pas précisé si elle est valable pour un capteur sur surface courbe, 

nous nous munirons de plusieurs capteurs pour l’étude afin de nous prémunir d’une 

casse éventuelle. Les deux grandeurs qui seront finalement évaluées seront la 

linéarité du capteur et la répétabilité de la mesure.  

Conformément à ce qui est préconisé par le fabricant, le capteur est positionné sur 

une machine Instron 5944 entre deux plateaux de compression, Figure III-A-2-2. Sur 

la face supérieure du capteur, un cylindre de grande raideur et de diamètre inférieur 

au capteur (8mm) est positionné au centre du capteur. Le capteur est connecté par 

USB à un ordinateur et son signal est visualisé sur le logiciel Elf (Tekscan, Etats-Unis). 

Initialement une sensibilité de 1 (minimale) est choisie. Une consigne en déplacement 

de la traverse supérieure de la machine de 1mm/min est imposée avec un arrêt lorsque 

le capteur de force de la machine d’essai atteint 220N. La charge est maintenue 

pendant 5 secondes puis l’effort est relâché en imposant à la traverse de retourner à 

sa position initiale. Un minimum de 120 secondes s’écoulent entre deux essais. A 

chaque essai, la sensibilité est augmentée de 1 jusqu’à ce que le capteur sature. Ainsi 

la sensibilité optimale est déterminée pour notre capteur. La sensibilité de 12 est 

retenue pour obtenir une force maximale de 228N. En effet, à une sensibilité de 13 la 

charge maximale est de 200N donc inférieure au 220N fixé initialement. Ensuite le 

capteur est calibré suivant le protocole à trois valeurs (0, 20 et 80 %) en appliquant 20 

et 80 % de la charge maximale soit 46N et 182N. Les valeurs sont renseignées dans 

le logiciel d’acquisition Elf. Comme il se passe un petit délai entre le moment où la 

valeur est enregistrée et le moment où le maximum est atteint (parfois supérieur à la 

valeur souhaitée), on n’arrive jamais exactement sur la valeur souhaitée. Les valeurs 

réelles de la force sont notées au moment où la force est enregistrée pour la 

calibration, Figure III-A-2-4. Le capteur Flexiforce est prêt pour les deux séries d’essais 

à réaliser. 
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Figure III-A-2-4 : Calibration du capteur 

 

Afin d’étudier l’influence de la dimension de la surface de contact et de la courbure du 

capteur, deux séries de tests sont réalisées : 

La première série de test consiste comme précédemment à comprimer le capteur par 

l’intermédiaire d’un cylindre, mais cette fois-ci plusieurs dimensions de cylindre sont 

choisies, 8, 9 et 12mm de diamètre. Chaque efforts 25, 50, 100 et 200N sont appliqués 

3 fois chacun. Cela permettra de tester à la foi la linéarité et la répétabilité du capteur. 

La valeur de la force est acquise tout au long de l’essai avec une fréquence de 10Hz 

(minimum à 6Hz). Nous disposons donc de 50 valeurs de force lors du maintien de 5 

secondes de la force. Nous calculons la moyenne de la force mesurée. Si l’influence 

de la dimension du contact est mise en évidence, alors une méthode de correction 

sera proposée.  

La deuxième série de test est exactement le même que celle proposée pour 

caractériser le film sensible, mais il est remplacé par le capteur FlexiForce. Dans cet 

essai, le capteur est courbé avec un rayon de 5mm, Figure III-A-2-5. Comme nous 

l’avons vu précédemment, la surface de contact changera en fonction du chargement. 

Si nous supposons que le capteur a des propriétés mécaniques similaires à notre film 

PTFE, alors la surface de contact évoluera de 6 mm² entre 25 et 200N. Pour 

comparaison, lorsque le diamètre du cylindre passe de 8 à 9 mm, la surface augmente 

de 13mm². Cela signifie que si l’indépendance de la mesure de force à la taille du 

contact est démontrée par le test 1, alors le test 2 évaluera uniquement l’influence de 

la courbure. Sinon nous devrons trouver un moyen de dissocier les deux paramètres. 
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Figure III-A-2-5 : Capteur inséré dans le dispositif de test de film 

 

Dans un premier temps, les essais sur surface plane sont réalisés, Figure III-A-2-5. Le 

protocole consiste à appliquer un effort de 25, 50, 100 ou 200N à l’aide de la machine 

de test Instron 5944. La machine est pilotée en déplacement à une vitesse de 1 

mm.min-1. La force est mesurée à l’aide d’une cellule de 500 N. Cette force est appelée 

force théorique, parce qu’elle est supposée égale à la consigne (25, 50, 100 ou 200N). 

Une fois la valeur de force atteinte, elle est maintenue 5 secondes. La moyenne des 

50 valeurs d’effort mesurées par le capteur Flexiforce pendant ce maintien est 

calculée. La moyenne est mesurée pour les 3 diamètres et les 4 forces par diamètre 

soit pour 12 essais. L’erreur relative par rapport à la valeur théorique est calculée (25, 

50, 100 ou 200 N). Les résultats sont présentés Figure III-A-2-6. 

 

 

Figure III-A-2-6 : Résultats des essais sur surface plane et diamètre de 8, 9 et 10 

mm, (a) Effort mesuré (b) Erreur relative. 
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En théorie, nous devrions obtenir une droite dont la pente serait 1 car la force mesurée 

par le capteur Flexiforce devrait toujours être égale à la force réelle, de la même 

manière, l’ordonnée à l’origine devrait être 0. Nous constatons que le coefficient 

directeur est effectivement proche de 1 quel que soit la dimension du contact. L’écart 

est de 2,7%, 4,2% et 4,1% respectivement pour un diamètre de pastille en contact de 

8, 9 et 10mm. De ce point de vue, le diamètre n’influe pas sur la variation de la force 

mesurée. Par ailleurs, si nous regardons l’ordonnée à l’origine, plus le diamètre est 

grand plus l’ordonnée à l’origine est grande également. Nous trouvons une relation 

linéaire entre la dimension de la surface et la valeur de l’ordonnée à l’origine. Cette 

relation est vraie pour une variation de surface entre 0 – 30 mm². Elle est donnée par 

la formule : 

 

𝑜𝑟𝑑𝑜𝑛𝑛é𝑒 à 𝑙′𝑜𝑟𝑖𝑔𝑖𝑛𝑒 = 𝑜𝑟𝑑𝑜𝑛é à 𝑙′𝑜𝑟𝑖𝑔𝑖𝑛𝑒 𝑖𝑛𝑖𝑡𝑖𝑎𝑙𝑒 + 0,93 . 𝑣𝑎𝑟𝑖𝑎𝑡𝑖𝑜𝑛 𝑑𝑒 𝑙𝑎 𝑠𝑢𝑟𝑓𝑎𝑐𝑒 

(11) 

 

Où l’ordonnée à l’origine initiale correspond à celle obtenue pour la dimension de 

surface utilisée pour la calibration. Par ailleurs, comme nous pouvions nous y attendre, 

l’erreur minimum est trouvée pour le cas où la même dimension de surface est utilisée 

pour la calibration et pour le test. De plus, l’erreur maximale est déterminée pour les 

valeurs de force faible (25 et 50N).  

Si nous nous intéressons maintenant à l’influence de la courbure du capteur, nous 

avions estimé une augmentation de l’ordre de 5 mm² pour le test réel Figure III-A-1-8. 

Nous réalisons une rapide estimation de l’erreur. Si nous supposons que l’erreur 

évoluera linéairement avec l’accroissement de la surface lors de l’application de 

l’effort, nous risquons une surestimation d’environ 5N. Sachant que l’effort recherché 

est entre 150 – 190N, cela représente une erreur maximale de 3,1%. Nous admettrons 

donc que l’influence de la variation de la taille de surface sera négligeable pour le 

second test sur l’influence de la courbure. 

Pour cette deuxième série de test, des essais ont été effectués avec le capteur courbé 

avec un rayon de 5mm, Figure III-A-2-5. Comme précédemment les efforts ont été 

appliqués à 25, 50, 100 et 200N, Figure III-A-2-7 et chaque valeur de force a été 

mesuré 3 fois.  
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Figure III-A-2-7 : Résultats des essais trois essais sur surface courbe, (a) Effort 

mesuré (b) Erreur relative 

 

Pour mesurer la répétabilité, nous calculons la dispersion des forces mesurées pour 

chaque valeur de force théorique. Mathématiquement, cela signifie que nous calculons 

l’écart-type des valeurs de force obtenu pour chaque valeur de force théorique (25, 50, 

100 et 200N). Nous trouvons une moyenne des écart-types en pourcentage de 5,6% 

avec un maximum à 8,5% pour la valeur de force théorique de 25N. Nous sommes au-

dessus des 2,5% de répétabilité annoncée. Seules les valeurs acquises pour la valeur 

théorique de 200N est inférieur au 2,5% annoncé avec un écart-type en pourcentage 

de 2,29%. Comme nous sommes censés mesurer des forces de l’ordre de 150 à 180N, 

cela ne devrait pas poser de problème. 

Concernant la linéarité, nous calculons le résidu moyen par rapport à la régression 

linéaire faite sur l’ensemble des valeurs, Figure III-A-2-8. Nous trouvons une non-

linéarité moyen de 5% avec un maximum de 8% d’écart pour la valeur théorique de 

100N. Notre essai montre que la valeur de la linéarité annoncée à 3% n’est pas atteinte 

dans ce cas. Comme nous souhaitons comparer la valeur des forces au niveau des 

centroïdes, nous proposons de supposer le comportement du capteur comme étant 

non plus linéaire mais quadratique (en fonction de la force théorique). Nous trouvons 

alors un résidu équivalant en moyenne, mais beaucoup plus faible entre 100 et 200N. 

Le résidu relatif est inclus entre 2 et 0%, Figure III-A-2-8. Avec ce modèle, nous 

sommes capables de mesurer les forces de 150 à 180N très précisément. 
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Figure III-A-2-8 : Comparaison entre la modélisation quadratique et linéaire du 

comportement de capteur Flexiforce 

 

Nos capteurs sont désormais prêts à être utilisés pour mesurer les grandeurs d’intérêt 

entre le radius et les os du carpe, entre autres la localisation des centroïdes et la 

répartition des efforts entres ces centroïdes. Cela devrait nous permettre de valider 

que nous sommes bien capables de reproduire les conditions aux limites simulées sur 

notre dispositif expérimental. 
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B. Évaluation d’un système de corrélation d'images 

Dans cette partie, nous proposons une méthode afin d’évaluer les performances du 

système de corrélation d’images mis en place pour nos essais. D’abord, un essai 

mécanique simple est réalisé. Il s’agira d’un essai de compression. La géométrie de 

l’échantillon testé, le matériau et le mode de sollicitation sont parfaitement connus. 

Ensuite, un modèle numérique de cet essai est développé. Enfin, les résultats obtenus 

par corrélation d’image sont comparés aux résultats obtenus en simulation numérique. 

 

1. Essais mécaniques 

Dans l’avant-bras, le radius subit des sollicitations complexes que nous avons décrit 

pour un appui de 350 N dans le chapitre précédent. De la compression est exercée 

dans la partie distale où les efforts passent du carpe vers l’avant-bras. La géométrie 

complexe induit également de la flexion dans la partie diaphysaire, Figure III-B-1-1. 

Dans cette partie nous ne reproduirons qu’un champ de compression. En effet, si nous 

sommes capables de mesurer des déformations de l’ordre de 1.10-3 en compression, 

nous serons également capables de les mesurer en traction. 

 

 

Figure III-B-1-1 : Champs de déformation principale absolue du radius pour un effort 

de 350 N 

 

Nous allons donc, dans un premier temps, dimensionner un échantillon, afin de pouvoir 

mesurer un champ de déformation du même ordre de grandeur. Nous choisissons 

d’utiliser le matériau Z-ABS que nous avons déjà utilisé précédemment. Celui-ci 
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présente l’avantage de pouvoir être mis en forme rapidement, à la forme et aux 

dimensions souhaitées, grâce au procédé d’impression 3D. La géométrie à donner à 

la structure à tester doit présenter des caractéristiques communes avec le radius, mais 

être suffisamment simple pour que ses déformations puissent être calculées 

analytiquement. On choisit donc une forme cylindrique.  

Afin de limiter l’effort à appliquer, le cylindre sera creux. Le diamètre extérieur est fixé 

à 15 mm ce qui correspond environ au diamètre de la diaphyse. La longueur est fixée 

à 56mm afin que la zone complète observable soit incluse dans la fenêtre des 

caméras. Cela permettra de constater si certains phénomènes au niveau des contacts 

pourraient perturber les résultats obtenus. Nous choisissons un effort à appliquer du 

même ordre de grandeur que celui qui sera appliqué. Sa valeur n’a pas une grande 

importance à partir du moment où le diamètre intérieur du cylindre est adapté pour se 

déformer au moins jusque -3.10-3 (valeur maximum de la compression, Figure III-B-

1-1.). La valeur de l’effort est fixée à -500 N dans la direction axiale. Nous calculons 

alors le diamètre intérieur critique pour obtenir des déformations axiales de l’ordre de 

-3.10-3. Cette faible déformation nous permet de supposer que le matériau se 

déformera en ayant un comportement élastique. Le matériau est, par ailleurs, 

orthotrope et homogène (𝐵𝑒𝑟𝑡ℎ𝑒, 2022). La direction de sollicitation correspond à la 

direction de construction des couches, nommée direction 3. Nous avons donc : 

 

𝐸3 = 1080 𝑀𝑃𝑎   

 

Sachant que la contrainte σ33 s’exprime en fonction de l’effort F et de la section S par 

la relation : 

 

𝜎33 =  
𝐹

𝑆
 (12) 

 

En tenant compte du comportement élastique linéaire et de la surface S : 

 

𝜎33 = 𝐸3 . 𝜀33 (13) 

et 𝑆 =
𝜋

4
(𝐷2 − 𝑑2) (14) 
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Où ε33 est la déformation dans la direction 3, D est le diamètre extérieur de 15 mm. 

Et d le diamètre intérieur du cylindre. Nous cherchons dc tel que 𝜀 = −3. 10−3. Afin de 

garantir que les déformations mesurées seront au moins de l’ordre de celles observées 

pour l’os, nous sous-dimensionnons volontairement le cylindre en supposant que le 

niveau de déformation est de 3.10-3. On trouve alors diamètre de 5,3 mm, que nous 

arrondissons à 6 mm. 

L’échantillon est fabriqué sur une imprimante M200 plus de la marque Zortrax. Le 

filament utilisé est du Z-ABS Blanc. Le taux de remplissage est de 100%.  La hauteur 

de ses couches est de 0,14 mm pour un diamètre de buse de 0,4 mm. La température 

d’impression est de 270 °C et celle du plateau de 80 °C. La vitesse d’impression est 

de 150 mm/s. Le cylindre est imprimé à la verticale du plan du plateau. La direction 

longue du cylindre correspondra donc à la direction où l’ABS est le moins rigide (E3 = 

1080 MPa). Dans cette orientation, le cylindre peut être imprimé sans support. Cela 

garantit la qualité dimensionnelle finale de la pièce produite. Ces côtes sont d’ailleurs 

contrôlées au pied à coulisse, avant utilisation. Les dimensions réelles du cylindre 

après sortie d’impression sont de 56,1 mm en hauteur, de 15,3 mm de diamètre 

extérieur et 6 mm de diamètre intérieur. Comme le cylindre a été sous-dimensionné, 

cet écart dimensionnel de 2 % sur le diamètre extérieur du cylindre n’impactera pas 

les résultats finaux souhaités. 

Afin de se rapprocher des conditions de l’essai final, nous utiliserons la machine 

d’essai universelle Instron E10000 sur laquelle se monte le montage développé pour 

les tests du membre supérieur. Le cylindre est positionné à l’endroit où devrait être 

positionnée la partie distale du radius. Cela nous permet de régler l’instrumentation 

optique telle qu’elle devra l’être dans l’essai final. Le montage d’essai est décrit, Figure 

III-B-1-2. Les contacts entre le cylindre et les plateaux de compression, de part et 

d’autre, sont lubrifiés avec de la vaseline. 
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Figure III-B-1-2 : Montage mis en place pour l'essai de compression 

 

L’essai est piloté en déplacement avec une vitesse de vérin de 1 mm/min, sachant que 

la longueur du cylindre est de 56,1 mm, la vitesse de déformation est donc de 3.10-4 

s-1. Nous pouvons donc considérer que l’essai est quasi-statique. Conformément à ce 

qui a été calculé, on choisit un critère d’arrêt pour un niveau de force de 500 N. 

L’instrumentation consiste en un capteur de force positionné sur le vérin de la machine. 

Il accepte des efforts jusqu’à 10 000 N avec une précision ± 5𝑁 à partir de 10 N. Le 

déplacement du vérin et la déformation de l’échantillon sont obtenus par 

l’instrumentation vidéo que nous allons évaluer. Le déplacement du vérin est 

également donné par le capteur de déplacement de la traverse mobile de la machine, 

mais comme cette mesure est déportée, elle inclut le déplacement et la déformation 

de tous les éléments du montage (dispositif d’essai, échantillon et vérin). Pour pouvoir 

l’utiliser, il faudrait faire un essai plateau contre plateau, c’est-à-dire sans l’échantillon, 

afin de corriger la valeur de déplacement de la traverse mobile, mais cela n’a pas été 

fait ici. 

Le système vidéo est constitué d’un montage en profilé aluminium sur lequel sont 

positionnés 2 caméras Basler acA2500 60um et leur objectif de focal fixe 35 mm. La 

distance entre l’échantillon et la caméra est de 300 mm. En dessous de cette distance, 

la mise au point est impossible pour l’objectif utilisé. L’angle entre les deux caméras 

est  = 26°. Un éclairage LED est positionné face à l’échantillon. L’ensemble du 

montage est présenté Figure III-B-1-3. 
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Figure III-B-1-3 : Montage de corrélation d'image utilisé pour l'essai ; à gauche, vue 

de dessus ; à droite, vue de face 

 

L’échantillon est préparé avec un mouchetis. Celui-ci est obtenu à l’aide de bombes 

de peinture blanche et noire mats (Peinture aérosol, base eau, Liquitex blanc et noir 

mats). La dimension des tâches est contrôlée a posteriori à l’aide des caméras. Le 

mouchetis est présenté Figure III-B-1-4. Comme nous pouvons le constater, les tâches 

noires sont bien distinctes du fond blanc et leur dimension est supérieure à 3 pixels. 

Ceci assure que les tâches ne seront pas confondues avec du bruit. Le temps 

d’exposition des caméras est réglé à 10 000 µs. La faible vitesse de déformation et le 

faible temps d’exposition garantissent qu’il n’y aura pas de flou lié au déplacement des 

points.  
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Figure III-B-1-4 : Mouchetis réalisé pour l'essai 

 

Pour choisir la fréquence d’acquisition, nous fixons d’abord le nombre d’images 

souhaité. Dans notre cas, 100 images seront suffisantes puisque le comportement est 

supposé être linéaire. Sachant que nous souhaitons une déformation de 3.10-3 et que 

le cylindre mesure 56,1mm, cela signifie que le déplacement doit être de 0,17mm. La 

consigne de déplacement étant de 1 mm/min pour atteindre le déplacement cible, il 

faudra alors 10 secondes. On choisit donc une fréquence d’acquisition de 10Hz. 

Une fois les images et les niveaux de force déterminés en fonction du temps, ils sont 

importés sur le logiciel Gom Correlate pour être traités. Les géométries et les champs 

de déformation y seront comparés au résultat du modèle numérique. 

 

2. Modélisation numérique de l’essai de 

compression de cylindre 

La géométrie est un cylindre représenté sur la Figure III-B-2-1. En raison des 

symétries, seul un quart de la géométrie testée sera modélisé. Le diamètre intérieur 

du cylindre est de 6 mm et le diamètre extérieur de 15,3 mm. La hauteur du cylindre 

est de 56,1 mm. Une première section est réalisée sur la surface extérieure cylindrique 

de la géométrie. Il s’agit d’un cercle qui représente une rosette de jauges de 

déformation de 4 mm de diamètre. Elle est placée au milieu de la surface. La deuxième 
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section est un plan passant par l’axe de révolution du cylindre et divisant la géométrie 

en deux parties symétriques. Cette section permettra d’évaluer les déformations le 

long du cylindre. 

 

 

Figure III-B-2-1 : Géométrie partielle du cylindre 

 

Le matériau simulé est supposé homogène et orthotrope. Son comportement est 

élastique linéaire. Le matériau choisi est de l’ABS imprimé en 3D décrit par les 

constantes d’élasticité suivantes (Berthe, 2022) :  

 

E1 = 1470 MPa ; E2 = 1420 MPa ; E3 = 1080 MPa ; 

𝜈12 = 0,38 ;  𝜈13 = 0,46 ;  𝜈23 = 0,45 ; 

G12 = 548 MPa ; G13 = 550 MPa ; G23 = 517 MPa ; 

 

Dans ce modèle, on négligera tout effet lié à l’inertie. On effectue une analyse statique 

sur Abaqus/CAE. Le champ de déformation est calculé pour la surface extérieure du 

cylindre. En effet, dans ce cas, on ne cherche pas à calculer les déformations en tout 

point de la structure, mais seulement là où les mesures expérimentales sont 

accessibles pour la comparaison. 

Les conditions aux limites appliquées au quart du cylindre sont : conditions de symétrie 

sur les deux facettes coupées au quart du cylindre. Ces conditions garantissent que le 

quart du cylindre se déforme tel qu’il devrait le faire s’il était complet. Une condition de 
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type plan sur plan est appliquée sur la base du cylindre. Elle reproduit le contact sans 

frottement (lubrifié) entre l’éprouvette et le plateau de compression, Figure III-B-2-2. 

 

 

Figure III-B-2-2 : Conditions aux limites, en rouge la section longitudinale, en vert la 

jauge de déformation virtuelle 

 

Plusieurs options permettraient de reproduire l’effort induit par le déplacement du 

plateau de compression. La solution qui a été privilégiée est l’application d’une 

pression équivalente qui permet d’atteindre la force réellement appliquée de 500N. 

Comme nous connaissons la surface de contact entre le cylindre et le plateau de 

compression, nous pouvons calculer une pression équivalente de 3,218 MPa. Cette 

pression sera appliquée progressivement au cours du calcul de 0 à 100%. Comme le 

matériau a un comportement supposé linéaire élastique, la consigne en déplacement 

réalisée expérimentalement est équivalente à la consigne de force simulée (X% du 

déplacement ⇐⇒ X% de la force). 

 

Afin de pouvoir comparer les déformations calculées par éléments finis avec les 

champs de déformation expérimentaux calculés avec le logiciel Gom Correlate, les 

éléments choisis sont tétraédriques. Ils peuvent être choisis quadratiques ou linéaires. 

Comme le nombre d’éléments est faible et que le modèle ne présente aucune non-

linéarité, les temps de calcul devraient être relativement faibles, quel que soit le type 

d’éléments. Nous privilégierons les éléments quadratiques, ceux-ci donnant des 

résultats généralement plus précis. Pour la taille des éléments, une rapide étude de 

convergence est menée afin de comparer les résultats obtenus pour une taille 
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d’éléments de 2,1 et 0,5mm. Le nombre d’éléments est respectivement de 2142, 

16547 et 104367. Les calculs sont réalisés sur une station de calcul équipée d’un 

processeur avec 8 cœurs d’une fréquence de 5,10 GHz et de 64 Go de mémoire vive. 

Les temps de calcul sont 11, 24 et 67 secondes. Le champ de déformation principale 

minimale est présenté pour chaque maillage Figure III-B-2-3. 

 

 

Figure III-B-2-3 : Champ de déformation minimal pour les trois maillages ; de gauche 

à droite, taille d'élément de 2, 1 et 0,5 mm 

 

Les résultats sont d’abord comparés qualitativement au niveau de la section 

longitudinale, puis quantitativement au niveau de la jauge de déformation virtuelle. 

Sachant que le cylindre subit une pression uniforme, nous devons observer au niveau 

de la section des déformations constantes. Comme nous sommes en compression 

pure, la déformation principale est la déformation minimale. Sa valeur est relevée au 

niveau de chaque nœud de la section et est tracée en fonction de sa position, Figure 

III-B-2-4. Quel que soit le maillage, la déformation est relativement homogène tout le 

long de la section. Une petite variation est relevée au niveau de la jauge virtuelle. Cette 

variation est inférieure à 1 pourcent. 
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Figure III-B-2-4 : Déformation minimale le long de la section longitudinale du cylindre 

 

Au niveau de la jauge virtuelle, la moyenne et l’écart-type des déformations minimales 

sont calculés. La valeur théorique de la déformation est connue. On peut la calculer 

grâce à la loi de Hooke généralisé : 𝜎33 = 𝐸3 . 𝜀33 ou 𝜎33 = 3,218 𝑀𝑃𝑎, 𝐸3 =

1080 𝑀𝑃𝑎. La valeur de déformation 𝜀33 devrait donc être de 2,98.10-3. On peut alors 

calculer l’erreur relative par rapport à cette valeur. L’ensemble des résultats sont 

synthétisés Figure III-B-2-5.  

 

 

Figure III-B-2-5 : Synthèse des résultats obtenus au niveau de la jauge virtuelle pour 

chaque maillage  

 

Comme nous le constations déjà au niveau de la section, la dispersion des valeurs de 

déformation est très faible, quel que soit le maillage utilisé. On peut alors considérer 

les résultats de notre modèle comme étant indépendant de la taille d’éléments. Les 

résultats de ce modèle pourront donc être utilisés pour évaluer la performance de notre 

système d’instrumentation. 
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3. Comparaison des résultats de la corrélation 

d’images et de la simulation numérique 

Dans le cadre de la mesure par corrélation d’images, la première étape consiste à 

créer la surface d’étude à partir des images acquises. Pour cela, on définit une taille 

de facette de 18 pixels et une distance entre le centre de chacune d’elles de 12 pixels. 

La surface d’étude est représentée Figure III-B-3-1A. Comme nous pouvons le 

constater, le contraste n’est pas aussi important qu’il semblait l’être sur l’image initiale. 

Cela est dû à un pré-traitement du logiciel Gom Correlate destiné à améliorer la qualité 

des résultats. Ensuite, il est possible de visualiser la qualité du maillage créé (Figure 

III-B-3-1B). Lorsqu’il y a une zone de faible qualité, celle-ci doit être supprimée. Nous 

constatons, ensuite, que la taille d’éléments sur la zone restreinte est d’environ 1 mm 

(Figure III-B-3-1C). Cette taille d’éléments est du même ordre de grandeur que celle 

du modèle numérique. Cela garantit une bonne comparaison entre le modèle 

numérique et les données de corrélation d’images. 

 

 

Figure III-B-3-1 : Démarche de création de la surface d’étude 

 

Le modèle numérique peut alors être importé. Pour le comparer à la surface d’intérêt, 

il faut le superposer au modèle obtenu par corrélation d’images. Nous réorientons donc 

la surface d’intérêt. Plusieurs options le permettent. Par exemple, il est possible de 

superposer le repère de la surface étudiée et du solide, mais nous pouvons aussi le 
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repositionner en cherchant le plus petit ajustement entre les deux éléments. Cette 

dernière solution fonctionne très bien pour les formes complexes. Dans notre cas, 

l’orientation est trouvée sans problème, mais la position verticale n’est pas bien 

déterminée. On choisit donc de construire un repère pour la surface obtenue sur le 

logiciel Gom Correlate. L’axe z correspond à l’axe de révolution du cylindre, nous le 

déterminons donc à l’aide d’un élément d’ajustement type cylindre. Les deux autres 

directions sont placées visuellement. Finalement, le repère de la surface et de la 

géométrie sont superposés comme présenté Figure III-B-3-2. 

 

 

Figure III-B-3-2 : Mise en place de la comparaison simulation / expérimentation 

 

L’écart entre la surface calculée et théorique est d’environ 0,1 mm. Cela signifie une 

différence potentielle de 0,2 mm sur le diamètre du cylindre. En reprenant la loi de 

Hooke généralisée, on trouve une variation potentielle de la déformation du cylindre 

de 3 %. On calcule ensuite les déformations de la surface d’intérêt et on affiche les 

données de simulation. Comme nous pouvons le constater, en fin d’essai, lorsque la 

force appliquée est de 500 N, nous obtenons une déformation moyenne de -0,315 % 
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pour la surface calculée sur Gom Correlate et -0,298 % pour le modèle numérique, ce 

qui représente une différence de 5,7 %. Sachant que l’écart entre la géométrie réelle 

et simulée engendre vraisemblablement un écart d’environ 3 %, le résultat obtenu est 

acceptable. Si on observe, maintenant, la répartition spatiale des déformations, nous 

constatons qu’elles ne sont pas uniformément réparties comme le modèle numérique 

le prévoyait. Elles semblent maximales en valeur absolue au niveau des appuis. Cela 

signifie que l’hypothèse d’un contact sans frottement n’est pas exacte. 

Si nous calculons, ensuite, la déformation moyenne au cours du temps, nous pouvons 

observer que l’évolution de la déformation expérimentale est comparable à celle 

calculée numériquement, voir Figure III-B-3-3. D’abord, elle évolue linéairement. La 

vitesse de déformation diverge de 10,6 % entre le modèle numérique et l’essai. Nous 

constatons que si les données ne sont conservées qu’à partir de 0,1 % de déformation, 

alors cet écart est réduit à 3,8 %. 

 

 

Figure III-B-3-3 : Déformation moyenne minimale sur la surface extérieure du cylindre 

; en bleu, la courbe numérique ; en orange, la courbe expérimentale 

 

Nous allons maintenant comparer les déformations au niveau des deux éléments 

géométriques construits, à cet effet, dans le modèle numérique. En premier, nous 

calculons pour l’instant final les déformations au niveau de la section verticale du 

cylindre, présentée Figure III-B-3-4. Comme nous le constations déjà qualitativement, 

il existe une hétérogénéité des déformations le long du cylindre. Par ailleurs, la valeur 

de déformation mesurée par le logiciel Gom Correlate oscille autour de la valeur 

obtenue par simulation éléments finis, ce qui atteste de la validité des résultats 

expérimentaux. Le bord de la surface n’a pas été reconstruit correctement à cause 

d’une goutte de graisse qui a coulé lors de la mise en place de l’échantillon. Nous 
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pouvons attribuer à ce défaut les déformations importantes constatées à l’extrémité de 

la courbe. 

 

 

Figure III-B-3-4 : Déformations mesurées le long de la section en fin d'essai 

 

Les déformations sont aussi calculées au niveau de la jauge virtuelle au centre de 

l’échantillon (Figure III-B-3-5). Si le niveau de déformation est différent, son évolution 

est tout à fait équivalente à partir de 0,1% de déformation. En effet, à partir de cette 

valeur de déformation, les vitesses de déformation sont pratiquement identiques avec 

une différence de seulement 0,8 %. 

 

 

Figure III-B-3-5 : Déformations calculées au niveau de la jauge virtuelle en fonction 

des images (proportionnelles au temps, 10 Hz) 
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La méthode mise ici en place avait pour but d’évaluer notre protocole de mesure des 

déformations par corrélation d’images. L’ensemble des déformations calculées 

numériquement ont également être mesurées expérimentalement. La comparaison 

des résultats a révélé certaines faiblesses du modèle numérique, en particulier, au 

niveau des conditions aux limites. Par ailleurs, ces mesures ont montré une très bonne 

corrélation expérimentale / numérique. Cela permet de valider l’utilisation de la 

corrélation d’images pour l’instrumentation de nos essais. Le support en profilés, les 

caméras, les objectifs, le logiciel d’acquisition, le logiciel de traitement d’images et le 

protocole mis en place pour la réalisation de ces essais ont pu être testés et l’ensemble 

permet effectivement de réaliser la mesure des déformations souhaitée, lorsqu’elles 

sont de l’ordre du 0,1 % (1000 µdef).  

 

C. Perspectives pour la mesure au niveau de l’interface 

os-prothèse in-vivo 

L’une des questions scientifiques de la thèse est de déterminer le niveau d’efforts qui 

favorise la consolidation de l’os dans la partie distale du radius. Pour connaître ces 

efforts, un montage expérimental simulant le comportement de la prothèse sera 

proposé. Nous avons également imaginé de placer un capteur dans la prothèse pour 

permettre des mesures lorsqu’elle sera implantée dans le corps humain in-vivo. Afin 

d’investiguer la question de la méthode de mise en place d’un capteur dans la 

prothèse, nous allons évaluer un procédé innovant d’enfouissement, initialement 

proposé par l’équipe IPP avec IREPA LASER. Il est présenté dans cette partie. Il s’agit 

d’une méthode d’implantation d’un capteur dans le volume d’une pièce métallique. 

L’idée étant, dans le futur, d’implanter un capteur, selon le même procédé, dans la 

prothèse. La méthode a été validée sur des pièces métalliques simples, mais pas à ce 

stade sur une prothèse. La question de l’électronique du capteur et de la récupération 

des données a été abordée avec l’équipe SMH d’ICube, mais ne sera pas abordée 

dans cette thèse.  

  



130 
 

1. Protocole d’implantation proposé 

La méthode proposée pour enfouir un capteur dans une pièce métallique a été 

proposée par IPP avec IREPA LASER dans le cadre des stages passés de A. Misdaniti 

(2017) et T. Martinez (2019), mais n’avait encore jamais été validée. Le capteur que 

nous avons enfoui à ce stade est une fibre optique en silice ASI9/125/155G de chez 

Fiberguide, monomode à 1550 nm, avec un revêtement d’or. Le diamètre extérieur de 

la fibre est de 155 ±16 µm. Ses caractéristiques ont les mêmes ordres de grandeur 

que celles des fibres à réseaux de Bragg nues commercialisées (FS70FBF, HBK) que 

nous souhaiterions pouvoir utiliser dans le futur pour mesurer des microdéformations.  

Le choix d’un revêtement d’or est fait en raison de sa forte conductivité thermique qui 

permet d’évacuer la chaleur et de réduire les gradients thermiques. Ce type de fibres 

peut résister à des températures allant jusqu’à 700°C, ce qui sera un point important 

lors de l’enfouissement dans un bain métallique en fusion.  Cette température est 

supérieure à la température admissible des réseaux de Bragg commerciaux 

classiques, mais inférieure aux températures maximales admissibles par la nouvelle 

génération de réseaux de Bragg inscrits dans des fibres en saphir (Cavillon et al., 

2019) (Habisreuther et al., 2015). Ces nouveaux réseaux de Bragg peuvent supporter 

des températures supérieures à 1000°C et ont également un diamètre de l’ordre de 

150 µm.  

Plutôt que de partir directement sur des pièces en titane, dont la matière (surtout sous 

forme de poudre) est très chère, nous avons préféré commencer par un métal plus 

accessible, permettant plus de tests : l’inox. Afin d’enfouir la fibre dans une pièce 

métallique en inox 316L, le principe que nous avons testé est de partir de la pièce à 

instrumenter et d’usiner une rainure de 200 µm de côté et de profondeur pour protéger 

la fibre. Elle peut être usinée à l’aide d’une fraiseuse, mais nous l’avons, quant à nous, 

fait par ablation à l’aide d’un laser femtoseconde (usinage plus long mais plus précis 

et sans zone thermiquement affectée). La fibre a été positionnée dans la rainure. Un 

bouclier thermique de section triangle rectangle isocèle dans le même inox que la 

pièce a été utilisé pour recouvrir la rainure et ainsi protéger la fibre de la température 

atteinte lors du dépôt du métal en fusion (Figure III-C-1-1). La hauteur du bouclier de 

1,42 mm a été déterminée par simulation thermique pour permettre à la fibre de ne 

pas exposée à une température de plus de 600 °C lors du recouvrement par fabrication 

additive (100°C de marge par rapport à la limite de la fibre). Le choix d’un bouclier de 
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forme triangulaire (Figure III-C-1-1-Image de gauche) permet de favoriser l’adhésion 

de la matière lors du revêtement par fabrication additive, ce qui n’est pas le cas des 

formes parallélépipédiques, circulaires ou semi-circulaires. 

 

 

Figure III-C-1-1 : Bouclier triangulaire (hauteur = 1,42 mm) avec une rainure (200 µm 

de côté) dans laquelle est placée la fibre optique (~155 µm de diamètre), modélisé et 

soudé sur un support en inox 

 

La rainure de 200 µm peut être usinée dans la pièce ou dans le bouclier. Nous avons 

essayé les deux avec succès. Des points de soudure laser sont ensuite réalisés avec 

une machine de soudure laser à fibre (Figure III-C-1-1-Image de droite). Cette 

technologie permet de réaliser des soudures très localisées qui minimisent la chauffe 

du bouclier et donc de la fibre. Ces points de soudure sont importants pour éviter la 

déformation du bouclier due aux gradients thermiques lors de l’enfouissement. L’autre 

solution est de brider mécaniquement le bouclier sur le substrat, c’est-à-dire d’utiliser 

des brides appuyant le bouclier sur le substrat. 

 

Enfin la fabrication de la pièce est finalisée par CLAD-DED avec la machine BioCLAD 

développée par IREPA LASER. Les principaux paramètres de fabrication par CLAD-

DED sont : 

 

Longueur d’onde du laser = 1070 μm, 

Puissance = 250 W, 
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Vitesse de dépôt = 750 mm/min, 

Débit de poudre = 8 g/min, 

Diamètre du faisceau = 0,8 mm, 

Granulométrie de la poudre d’inox = 45 – 105 μm 

 

Afin de recouvrir totalement le bouclier et finaliser la pièce, le bain de fusion de l’inox 

est à une température proche de 1800°C. Pour que le dépôt final se fasse 

correctement sans porosité, ni cavité d’air, il est important qu’il n’y ait pas de bord à 

angle droit sur les pièces à recouvrir. Tous les bords des pièces ont donc été 

chanfreinés à 45° (bout du bouclier compris). La stratégie de fabrication est 

représentée Figure III-C-1-2. Le point de départ est pris le long de l’arrête inclinée sur 

le bord de la cavité à compléter. Le laser effectue horizontalement le nombre de 

passes nécessaire pour remplir la cavité au niveau de la couche N. La distance entre 

les passes est de 0,6 mm. A la fin de la couche, la buse revient au début et reprend le 

procédé au niveau de l’arrête. Cette stratégie est programmée pour un substrat, puis 

appliquée à tous les autres sans correction supplémentaire. 

 

 

Figure III-C-1-2 : Stratégie de fabrication. Passes horizontales sur N couches sur un 

substrat sans arrête droite 

 

Un usinage de la pièce avant et après enfouissement peut être réalisé afin de la rendre 

fonctionnelle. Les différentes étapes d’enfouissement de la fibre sont présentées à la 

Figure III-C-1-3. 
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Figure III-C-1-3 : Principe de l’enfouissement du capteur, ici une fibre optique. La 

section triangulaire du bouclier est visible en rouge sur la coupe tout à droite 

 

2. Cas d’étude : enfouissement d’une fibre 

optique sur une éprouvette de traction 

a. Mise en place du procédé sur une éprouvette de traction 

Un premier cas d’application simple a été développé. Il visait à évaluer l’impact de 

l’implantation de la fibre sur la réponse mécanique de la pièce. C’est pourquoi, nous 

avons réalisé l’enfouissement sur une éprouvette de traction en acier inoxydable 316L, 

Figure III-C-2-1. La géométrie est inspirée de la norme NF EN ISO 6892-1. Les pièces 

sont découpées au jet d’eau dans une même plaque et dans la même direction. 

 

 

Figure III-C-2-1 : Dimension de l’éprouvette de traction en INOX 
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Afin de créer une cavité dans l’éprouvette, destinée accueillir la fibre et le bouclier, des 

étapes préliminaires de préparation sont réalisées. La cavité est usinée par fraisage. 

Puis, des perçages sont réalisés. Ils permettront à la fibre d’arriver et de sortir par 

l’arrière de l’éprouvette. La fibre a un rayon de courbure minimum de 5 mm, 

conditionnant ainsi, le diamètre et l’inclinaison du trou de passage de la fibre (1,5 mm, 

45°). A l’issu de ces étapes, l’éprouvette présente une cavité pour accueillir le bouclier 

et le métal d’apport. La géométrie est présentée Figure III-C-2-2. 

 

 

Figure III-C-2-2 : Géométrie de la cavité créée pour le positionnement du bouclier 

thermique avec deux perçages à 45° pour l’arrivée et la sortie de la fibre optique 

 

A ce stade, la fibre ne peut pas encore être positionnée. Une rainure de 200 µm doit 

être usinée dans l’éprouvette. Elle est réalisée à l’aide d’un laser femtoseconde. La 

fibre est alors positionnée comme présenté Figure III-C-2-3.  
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Figure III-C-2-3 : Vue schématique du passage de la fibre dans l'éprouvette rainurée 

et percée 

 

Les autres étapes sont conformes au procédé décrit précédemment. Au vu des 

températures mises en jeu, le risque de flexion des pièces lors des différentes étapes 

est important. Afin de garantir l’immobilisation des pièces lors des différentes étapes, 

un dispositif de bridage a été spécialement développé. Il est présenté Figure III-C-2-4. 

Une rainure large est prévue pour le dégagement de la fibre, sous l’éprouvette. 

 

 

Figure III-C-2-4 : Dispositif de bridage de la pièce qui va subir un enfouir. Vue sans la 

pièce 

 

L’ensemble des étapes de fabrication sont synthétisées Figure III-C-2-5. La cavité 

initiale a pour but d’être complétée par fabrication additive avec la fibre sous le bouclier 

thermique. Le perçage permet à la fibre d’arriver et sortir par-dessous. Le laser 

femtoseconde permet, quant à lui, de graver la rainure de 200 x 200 µm² de section. 
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Le chanfrein en bout du bouclier thermique triangulaire est visible dans l’image du 

milieu. 

 

Figure III-C-2-5 : Etapes de production d'une éprouvette de traction avec fibre 

enfouie.  

 

b. Etude thermique pour le dimensionnement du bouclier 

La dimension et la géométrie du bouclier thermique ont été étudiées avec attention 

avant la fabrication. Cette étude a été initiée en amont de cette thèse, dans le cadre 

des stages de master de A. Misdaniti et T. Martinez et menée par l’équipe IPP avec 

IREPA LASER . Sur la base de leur travail, une géométrie de bouclier prismatique à 

base triangulaire a été sélectionnée. Afin de valider cette géométrie et les dimensions 

du bouclier, un modèle numérique a été implémenté sur le logiciel de calcul par 

éléments finis COMSOL Multiphysics® via son module Heat Transfert. Les simulations 

ont pour but de modéliser le transfert de chaleur au moment de la dépose de la 

première couche de matière, au cours de l’enfouissement. Nous avons considéré que 

si la température atteinte au niveau de la fibre est inférieure à 600°C (marge de 100°C 

avec la limite théorique de la fibre choisie), alors la fibre ne serait pas détruite lors des 

étapes suivantes, une temporisation pouvant être nécessaire pour dissiper la chaleur 

en fin de couche. Cela ne sera pas évalué numériquement. 

Afin de réduire le temps de calcul, la zone d’étude est restreinte à une sous-partie de 

la zone de dépose, Figure III-C-2-6. Pour cette même raison les extrémités inclinées 

ne sont pas inclues dans le modèle. Cela n’a pas d’impact sur le résultat, puisqu’il n’y 
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a pas de fibre à ce niveau. La surface d’étude a une taille de 50 x 12,5 mm². On 

considère un volume de matière sous cette surface de 15.5 mm de hauteur. Cette 

hauteur correspond à celle de l’éprouvette et celle du support pour le bridage (2,5 + 

13 mm). En ce qui concerne le bouclier, la rainure de 200 µm n’est pas prise en 

compte. La section du boulier est un triangle rectangle isocèle de côté 2 mm et de 

hauteur 1,41 mm. La fibre, très petite en rapport à la taille des pièces, n’est pas 

représentée dans le modèle. Si les températures simulées à l’emplacement où devrait 

se trouver la fibre sont inférieures à 600°C, alors son intégrité devrait être garantie.  

 

 

Figure III-C-2-6 : A gauche, Eprouvette positionnée sur le système de bridage ; en 

rouge, zone retenue pour la simulation thermique ; à droite, géométrie simplifiée 

retenue pour la simulation thermique sous Comsol ; en orange les 5 points de 

mesures de température 

 

Les pièces sont supposées initialement à température ambiante, soit à 20°C. Cinq 

points de mesure sont positionnés entre le bouclier et l’éprouvette, équitablement 

répartis sur la longueur du bouclier, Figure III-C-2-6. En ce qui concerne les matériaux, 

l’ensemble des pièces sont en acier inoxydable 316L. Les propriétés du matériau sont 

celles disponibles dans la librairie de Comsol® et les valeurs correspondantes sont 

reportées Figure III-C-2-7. Le coefficient d'absorption du laser par le matériau est 

estimé à 0,4 par IREPA Laser. 
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Figure III-C-2-7 : Propriétés thermiques de l'acier inoxydable 316L (origine : 

bibliothèque matériaux Comsol) 

 

En ce qui concerne les conditions aux limites, des déperditions thermiques sont 

simulées par rayonnement et convection naturelle tout autour des pièces simulées. 

L’émissivité retenue pour le calcul du rayonnement est de 0,34. Cette valeur est issue 

de la littérature, où elle avait été mesurée pour un inox 316L entre 0,31 et 0,36, pour 

une température entre 750 et 1200°C (Hunnewell et al., 2017). En ce qui concerne le 

coefficient de transfert thermique utilisé pour le calcul de convection, il est calculé par 

Comsol® en fonction des géométries sélectionnées.  

L’apport d’énergie par le laser lors de la fabrication sur la pièce est pris en compte 

dans le modèle. Cependant, l’apport de matière, petit en rapport au volume de la pièce, 

n’est pas pris en compte. L’incidence du laser est normale à la surface supérieure de 

l’éprouvette. Le diamètre du laser (4σ) est de 0,8 mm et suit une distribution d’intensité 

gaussienne de déviation standard σ mesurée de 0,2 mm. La puissance du laser est 

de 250 W et une trajectoire horizontale sinusoïdale est simulée. Elle approxime la 

trajectoire réelle du laser et est représentée Figure III-C-2-8. Cette simplification 

permet d’écrire directement la fonction paramétrée de la trajectoire dans Comsol®. 

Les paramètres de cette fonction ne sont pas directement reliés à la vitesse de dépôt. 

Par conséquent, nous nous contenterons d’ajuster ces paramètres de sorte que le 

temps de lasage d’une couche réelle corresponde au temps de lasage d’une couche 

numérique. La vitesse en y est donc de 0,328 mm/s et la période d’oscillation en x de 

1,827 s.  
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Figure III-C-2-8 : A gauche, en rouge trajectoire réelle lors de la fabrication ; en 

orange, trajectoire simplifiée simulée. A droite l’équation paramétrée de la trajectoire 

sinusoïdale du laser 

 

Deux maillages ont été testés afin de valider l’indépendance des résultats vis-à-vis de 

la taille des éléments. Pour les deux maillages, les éléments sont des éléments 

tétraédriques et quadratiques. Le premier est un maillage grossier dont les éléments 

ont une taille maximum de 1,75 mm et minimum de 0,075 mm. Le second est un 

maillage plus fin, dont les éléments ont une taille maximum de 0,5 mm et minimum de 

0,01 mm. Le maillage grossier est constitué d’environ 4500 éléments et le maillage fin 

d’environ 170 000 éléments. Les maillages sont présentés Figure III-C-2-9.  

 

 

Figure III-C-2-9 : A gauche, le maillage grossier ; à droite, le maillage fin 

 



140 
 

Le calcul est exécuté sur la base de l’équation de la chaleur. 100 secondes de dépôt 

sont simulées, ce qui permet au laser de parcourir toute la surface de la pièce. Le 

calcul est discrétisé avec un pas de temps de 0,25 seconde pour le cas où le maillage 

est grossier et de 0,05 seconde pour le cas où le maillage est fin. Une visualisation 3D 

du champ de température, ainsi que de la température au niveau des cinq points de 

mesure en fonction du temps est réalisée. Le calcul est exécuté sur une station de 

travail équipée de 20 cœurs de fréquence 2,4 Ghz et de 128 Go de RAM. Le temps 

de calcul est de 5 minutes pour la simulation avec un maillage grossier et de 57 

minutes pour la simulation avec un maillage fin. 

Le champ de température est présenté Figure III-C-2-10. On constate une surchauffe 

de la pièce en fin de dépôt (lasage). Cela est dû aux conditions aux limites non-

réalistes à cette extrémité : en réalité, la pièce se prolonge ce qui permet la diffusion 

de la chaleur et non son accumulation. Nous pourrions envisager de dessiner la pièce 

complète pour prendre en compte la diffusion en fin de fabrication, cela prendra 

cependant beaucoup plus de temps de calcul. Les températures maximales en surface 

des pièces d’Inox au niveau du bain de fusion sont de 4500 °C. Cette température 

n’est atteinte en général qu’au niveau d’un nœud et n’a pas de sens physique.  

 

 

Figure III-C-2-10 : Champ de température en °C induit en surface par le passage du 

laser à différents instants 

 

En ce qui concerne les températures le long de la fibre, elles sont reportées Figure III-

C-2-11. On constate, ici encore, une élévation importante de la température en fin de 
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lasage due à une accumulation thermique. Si on regarde loin des limites, les allers-

retours du laser sont visibles, avec une hausse progressive de la température en 

chaque point. On constate que la température ne dépasse pas les 600°C souhaités au 

niveau du lieu où sera la fibre. L’accumulation thermique au fur-et-à-mesure du dépôt 

est faible : la température passe d’environ 560°C au début de l’enfouissement de la 

fibre à 600°C en fin. On peut donc considérer que le bouclier thermique rempli sa 

fonction.  

 

 

Figure III-C-2-11 : Courbes température / temps en cinq points de mesure de long de 

là où sera la fibre 

 

Aucune différence significative n’a été constatée entre les deux maillages. On 

considère donc les résultats comme valides. 
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c. Etude mécanique des interfaces entre substrat et métal 

d’apport 

Connaître l’impact de l’implantation du capteur sur la tenue mécanique de la pièce est 

un point majeur. Plus la répartition des déformations sera homogène dans la section 

sollicitée de l’éprouvette, meilleure sera la tenue mécanique en traction de la pièce. 

Une répartition non homogène de la déformation avec une concentration, par exemple, 

occasionne une perte de résistance de l’éprouvette. Pour éviter cela, nous avons 

évalué les défauts potentiels de la géométrie testée en comparant mesures et 

modélisations des tests de traction de plusieurs éprouvettes avec des configurations 

différentes (Figure III-C-2-13). D’abord une éprouvette de traction pleine en forme 

d’haltère, désignée comme « éprouvette pleine » servira de référence. Puis, trois 

autres configurations seront testées. La première configuration correspond à une 

éprouvette percée avec deux trous (diamètre 1,5 mm, axe incliné à 45°) pour le 

passage de la fibre. La deuxième configuration correspond à une éprouvette percée 

pour le passage de la fibre, avec en plus, une cavité usinée avec des flancs (plan 

latéraux) droits à 90°, dans laquelle est déposé le bouclier, puis remplie par fabrication 

additive avec le même matériau mais sans adhésion supposée de la matière au niveau 

des flancs droits. Ceux-ci ne permettent, en effet, pas une bonne adhésion du matériau 

d’apport sur l’éprouvette. La troisième configuration correspond à une éprouvette 

percée pour le passage de la fibre, avec une cavité usinée avec des flancs cette fois-

ci inclinés à 45° favorisant l’adhésion du métal d’apport. Le bouclier s’y retrouve enfoui. 

Nous rechercherons pour chaque configuration le défaut le plus critique et la valeur du 

coefficient de concentration de contrainte associé. Il sera comparé à celui de 

l’éprouvette de référence. 

Pour la modélisation nous avons mis en place une approche simplifiée dans laquelle 

l’inox 316L est considéré comme un matériau homogène, isotrope et avec un 

comportement élastique linéaire. Dans le cadre de ces hypothèses, nous pouvons 

calculer les coefficients de concentration de contraintes. Il s’agit d’une grandeur qui 

traduit une augmentation significative des contraintes à proximité d’un défaut dans une 

structure. Elle est calculée en divisant la contrainte maximum au niveau du défaut par 

la contrainte dans une même section sans défaut. Plus la valeur est grande et plus le 

défaut risque de perturber l’essai.  
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Les géométries sont dessinées sur le logiciel de conception assistée par ordinateur 

(CAO) SolidWorks (Dassault Système, France). Seuls l’éprouvette non-rainurée, le 

bouclier et le matériau d’apport sont représentés. Elles sont ensuite importées sur le 

logiciel de calcul éléments finis ABAQUS/CAE (Dassault Système, France). Les 

géométries sont représentées Figure III-C-2-12, avec de gauche à droite, l'éprouvette 

de référence, l'éprouvette percée, l'éprouvette enfouie avec flans de la cavité à 90°(dit 

plan à 90°), l'éprouvette enfouie avec flans de la cavité à 45° (dit plan à 45°). Les 

sections a, b et c sont celles où les contraintes seront évaluées numériquement. Les 

flèches indiquent les zones de défauts qui seront examinées expérimentalement. Au 

niveau des sections, bleu foncé : substrat de l’éprouvette ; bleu clair : bouclier ; vert : 

métal d’apport par fabrication additive. 

 

 

Figure III-C-2-12 : Les 4 configurations d’éprouvettes testées avant déformation 

 

Afin de réduire le temps de calcul, nous supprimons les 45 premiers millimètres de 

part et d’autre de l’éprouvette. En effet, ces parties sont expérimentalement tenues 

dans les mors et ne devraient pas se déformer, Figure III-C-2-13. Les pièces présentes 

des sections (plans coupant fictivement la pièce). Elles permettent de représenter la 

géométrie complexe en une somme de géométries plus simples, voir dans notre cas, 

élémentaires (prisme et prisme triangulaire). Cela permettra le maillage automatique 



144 
 

de nos pièces. Les points RP-1 et RP-2 sont les centres des surfaces des extrémités 

de normal Z de l’éprouvette. 

 

 

Figure III-C-2-13 : Géométries des différentes configuration simulées, en vert 

l’éprouvette et en rouge le métal d’apport. Leurs propriétés sont supposées les 

mêmes 

 

 Le module d’Young de l’acier inoxydable 316L est supposé égal à 202 000 MPa et le 

coefficient de Poisson égal à 0,27 (Le Neindre, 1991). L’analyse statique est effectuée 

et le ratio de la valeur maximum à  la valeur nominale des contraintes de Von Misès 

permet d’obtenir le coefficient de concentration de contrainte comme décrit dans la 

littérature (Lu and Lieurade, 1998). Les extrémités de l’éprouvette sont supposées 

rigides et liées à RP-1 et RP-2. Un encastrement est appliqué en RP-1, ce qui signifie 

que la surface qui lui est rigidement lié sera également encastré. Par ailleurs, une force 

de 16 875 N est appliquée en RP-2 suivant - Z. Elle correspond à la force nécessaire 

pour faire plastifier une section de 12,5 x 5 mm dont la limite d’élasticité du matériau 

est égale à 270 MPa (Cunat, 2000). On interdit au point RP-2 de se déplacer dans une 

autre direction que celle de l’application de l’effort. Les deux modèles avec 

enfouissement présentent des conditions aux limites supplémentaires. Toutes les, 

surfaces en contact entre l’éprouvette, le bouclier et le matériau d’apport sont liées.  

Seules les surfaces de normale Z pour le modèle à flanc droit sont laissées déliées. 
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Cette particularité modélise une non-adhésion supposée du matériau d’apport à 

l’éprouvette. Chaque configuration est maillée avec environ 10 000 éléments 

hexaédriques quadratiques (C3D20R). Les maillages sont représentés Figure III-C-

2-14. 

 

 

Figure III-C-2-14 : maillage proposé pour les quatre modèles 

 

La localisation de la contrainte maximale est recherchée dans chaque configuration. 

Nous calculons ensuite un coefficient de concentration de contrainte en divisant la 

contrainte de Von Mises maximum par la contrainte moyenne mesurée au milieu de 

l’éprouvette. Les résultats sont présentés Figure III-C-2-15. La raideur de chaque 

éprouvette est aussi comparée. Pour cela, le rapport de la force et du déplacement du 

point RP-2 est calculé. 
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Figure III-C-2-15 : Comparaison de la localisation des contraintes et coefficient de 

concentration de contrainte et des raideurs des différentes éprouvettes 

 

Pour l’éprouvette de référence, il s’agit du cas bien connu d’une plaque épaulée en 

traction. Le coefficient de concentration de contrainte obtenu ici par l’analyse éléments 

finis est de 1,66. Cette valeur est en accord avec la valeur analytique obtenue par 

l’abaque, disponible dans la revue technique de l’ingénieur (Lu and Lieurade, 1998), 

qui est de 1,67 (Figure III-C-2-16). Cela valide a priori la méthode de simulation et les 

hypothèses utilisées. 

 

 a de r    mm 
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Figure III-C-2-16 : Abaque pour la détermination du coefficient de concentration de 

contrainte pour une plaque épaulée en traction extrait de (Lu and Lieurade, 1998) 

 

Les résultats montrent, ensuite, que la présence d’un trou dans l’éprouvette génère 

une concentration de contrainte supérieure à celle de l’épaulement. Il y a donc un 

risque de rupture précoce à ce niveau comme nous pouvions nous y attendre. 

Cependant, ce défaut ne peut être évité à ce stade de développement du procédé. 

L’entrée et la sortie de la fibre pourra être pensée différemment dans l’avenir. Comme 

attendu également, nous constatons que la présence d’interfaces verticales avec non-

adhésion de matière génère les plus fortes concentrations de contraintes. Dans ce 

cas, la structure commence à plastifier avec moins de 10% de la charge initialement 

prévue, soit environ 1600 N. La solution alternative avec des interfaces inclinées à 45° 

est clairement préférable. La sur-contrainte ne sera que de 10% par rapport à 

l’éprouvette simplement percée. Nous avions calculé initialement une force de 16 875 

N pour commencer à plastifier. Connaissant le facteur d’amplification des 

déformations, la section est égale à 12,5 x 5 mm², et la limite d’élasticité à 270 MPa, 

la valeur de force à partir de laquelle la structure va plastifier peut-être calculer. Pour 

l’éprouvette enfouie avec plan incliné à 45°, la force nécessaire est de 7 100 N. Cette 

charge est très supérieure à celles rencontrées dans le poignet.  

En ce qui concerne la raideur des éprouvettes, de la valeur de raideur la plus grande 

à la plus faible, nous trouvons l’éprouvette pleine, puis l’éprouvette enfouie avec des 

plans à 45°, puis l’éprouvette percée et enfin l’éprouvette enfouie avec des plans à 
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90°, Figure III-C-2-15. L’écart de raideur entre l’éprouvette avec plan à 90° et 

l’éprouvette pleine est de 17%. Ce même écart avec les deux autres éprouvettes est 

inférieur à 1%. Nous pouvons donc considérer que, s’il y a adhésion entre le métal 

d’apport et l’éprouvette, nous ne devrions pas constater de différence significative en 

termes de raideur entre ces différentes géométries. Ce point va être vérifié 

expérimentalement dans la suite. Si nous constatons expérimentalement une raideur 

drastiquement inférieure, nous pourront l’imputer à un problème d’adhésion.  

Le champ de déformation à la surface de l’éprouvette, au niveau des défauts réels ou 

supposés (indiqués par des flèches bleues Figure III-C-2-12), a aussi été calculé et 

sera présenté au niveau des résultats expérimentaux. 

 

d. Fabrication des éprouvettes 

La première difficulté rencontrée lors de l’enfouissement concerne le positionnement 

de la fibre. Initialement, elle devait prendre place dans une rainure réalisée dans le 

bouclier. Mais il s’est avéré plus pertinent de faire la rainure dans l’éprouvette. En effet, 

cela réduit la probabilité de coincer la fibre et de la couper, Figure III-C-2-17. Une autre 

alternative aurait été de réduire la largeur de la rainure dans le bouclier pour garantir 

son maintien. Ensuite, un nombre non négligeable de casse a eu lieu lors du 

positionnement de l’éprouvette dans son montage de fabrication. La rainure 

permettant le dégagement de la fibre a été élargie afin de limiter cette cause d’échec. 

La zone de sortie des fibres est une zone de fragilité : il est arrivé que les fibres soient 

cisaillées à ce niveau lors de mauvaises manipulations. L’ajout de manchons en 

caoutchouc à ces endroits pourrait constituer une solution à ce problème.    

 



149 
 

 

Figure III-C-2-17 : Problématique du cisaillement de fibre et solution proposée, zone 

rainurée sur le système de bridage réusinée pour éviter le pincement de la fibre  

 

Le stockage des éprouvettes avec les fibres enfouies présente lui aussi quelques 

risques. Il doit permettre aux fibres d’être à la fois à l’abris de toute mauvaise 

manipulation mais libres de toute contrainte (comme le cisaillement). Sachant que les 

fibres mesurent 1 m de long, il est arrivé qu’un pincement de la fibre lors d’une 

manipulation de l’éprouvette l’arrache. La dernière source de casse concerne la pose 

de connecteurs sur les fibres optiques directe ou par soudage. Cette étape nécessite 

un dés-enrobage chimique de la fibre, pour retirer le revêtement d’or, ce qui la rend 

beaucoup plus fragile. De l’eau régale est utilisée à cette effet. La manipulation est 

présentée Figure III-C-2-18. 

 

 

Figure III-C-2-18 : Extrémité d’une fibre en cours de dés-enrobage dans de l’eau 

régale 
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Les extrémités des fibres sont, ensuite, clivées, puis positionnées dans une soudeuse 

à fibre optique (machine permettant de réaliser une épissure). Lors de cette opération 

délicate, une petite traction est exercée sur la fibre. Cette dernière opération a 

endommagé de façon irréversible une éprouvette. Il est donc important de prévoir des 

sur-longueurs de fibre pour se prémunir de ces cas. Après enfouissement, nous avons 

vérifié que la fibre guidait toujours la lumière et ne glissait pas à l’intérieur de la rainure 

en appliquant manuellement des tensions aux extrémités des fibres. Si la fibre ne 

glisse pas, cela suppose qu’elle adhère à l’éprouvette, alors si on déforme l’éprouvette, 

la fibre devrait se déformer aussi. Cela reste à valider.  

 

3. Evaluation mécanique du procédé 

d’enfouissement 

a. Protocole 

Dans cette partie, nous présentons les essais mécaniques visant à valider les 

simulations. Toutes les géométries n’ont pas été reproduites. Seules celles d’intérêts, 

les éprouvettes pleines, percées et enfouies avec plans à 45° ont été testées. En effet, 

vu le coût de production important de chaque éprouvette, nous n’avons pas souhaité 

fabriquer des éprouvettes dont nous savions qu’elles auraient des propriétés 

mécaniques trop éloignées de la structure de référence. Pour cette même raison, nous 

avons limité le nombre d’éprouvettes testées à 3 par géométrie.  

Une machine d’essais universelle INSTRON 5969 a été utilisée pour réaliser les essais 

de traction. Elle est équipée de mors auto-serrant dont la charge maximale admissible 

est de 50 kN, comme celui du bâti de la machine. Afin que les conditions d’essai 

coïncident avec celles de la simulation, les essais ont été réalisés à basse vitesse afin 

de pouvoir négliger les effets d’inertie. Une vitesse de déplacement de la traverse de 

1 mm/min a été choisie ce qui correspond à une vitesse de déformation dans la section 

utile de l’éprouvette d’environ 2.10-4 s-1. La machine est pilotée par le logiciel Bluehill 

Universal®. Il est important de noter que la raideur de la machine seule est de 

180 000 N/mm. Elle sera plus faible avec les mors. Comme cette raideur est proche 

de celle de l’éprouvette à tester, il ne faudra pas considérer les déplacements mesurés 
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par la machine comme étant celui de l’éprouvette seule. L’essai s’arrête lorsque 

l’éprouvette rompt. En théorie, la résistance mécanique de l’acier inoxydable est de 

620 MPa (Cunat, 2000) ce qui signifie que la force nécessaire pour rompre l’éprouvette 

de référence est de 38 750 N. Nous fixons une limite à 48 000 N pour préserver les 

éléments mécaniques de la machine d’essai tout en s’assurant que l’éprouvette 

cédera. 

L’instrumentation mise en place dans cet essai consiste en une cellule de force de 50 

kN (2580-50 kN). Cette cellule a une précision garantie à 0,5% à partir de 50 N. Pour 

la mesure des déformations, nous utilisons une caméra Basler acA2500 60um et son 

objectif InfiniProbe MS à grossissement variable. La caméra dispose d’une résolution 

de 2590 x 2048 pixels. En positionnant la caméra à 120 mm de l’échantillon nous 

obtenons une largeur de champ de 22,5 mm, ce qui permet d’utiliser la majorité des 

pixels pour observer les points d’intérêt sur chacune des géométries. Les images 

typiques obtenues sont représentées Figure III-C-3-1. La ligne horizontale image C 

correspond à une surépaisseur résiduelle de matériau d’apport après resurfaçage. 

 

 

Figure III-C-3-1 : Images acquises avec la caméra Basler pour la corrélation 

d'images. (a). Éprouvette pleine ; (b). Éprouvette percée ; (c). Éprouvette enfouie 

avec plans à 45° 

 

Les données acquises via Bluehill Universal® pendant l’essai sont le déplacement de 

la traverse, la force et le temps. L’échantillonnage est de 1 Hz. Cela peut sembler 

faible, mais comme l’allongement à rupture est environ de 56 % avec une vitesse de 

déplacement de 1 mm/min, l’essai devrait durer environ 45 minutes soit 2700 points 

de mesure, si on considère la machine comme parfaitement rigide. L’acquisition des 

images est faite à l’aide de Pylon Viewer. La fréquence d’acquisition est également de 

1 Hz. Si l’ensemble de l’essai était enregistré, cela représenterait au moins 2700 
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images soit environ 10 Go de données par essai. Nous décidons donc de restreindre 

l’acquisition à la phase de déformation élastique de l’éprouvette, phase la plus 

intéressante à comparer à la simulation numérique, puisqu’il s’agit de l’une des 

hypothèses du modèle. 

Une étude métallographique vient compléter cette analyse. Les objectifs sont 

multiples. D’abord, nous souhaitons constater si la microstructure du matériau initial 

est modifiée par l’apport d’un nouveau matériau par cette technique de fabrication 

additive. Ensuite, nous souhaitons comparer la microstructure du métal d’apport et du 

métal initial afin de vérifier s’il s’agit bien du même matériau. Enfin, nous souhaitons 

constater l’adhésion du métal d’apport sur l’éprouvette. Pour cela des échantillons ont 

été extraits de deux éprouvettes testées, pour chacune dans la zone de transition et 

de striction tel qu’indiqué sur la Figure III-C-3-2. L’une des éprouvettes était pleine et 

l’autre avec une fibre enfouie. Les échantillons sont débités à l’aide d’une scie à 

échantillon. Celle-ci est abondement lubrifiée afin d’éviter toute modification de la 

microstructure due à un échauffement lors de la coupe. Les échantillons sont ensuite 

enrobés dans de la résine puis polis. Finalement, une trempe de 5 min dans un 

mélange d’acide chlorhydrique et d’acide nitrique est effectuée, afin de révéler la 

microstructure de l’acier inoxydable.  

 

 

Figure III-C-3-2 : Zones sélectionnées pour effectuer des coupes métallographiques 

sur les éprouvettes après traction 

 

b. Résultats expérimentaux des tests de traction 

La Figure III-C-3-3 représente l’évolution de la force en fonction du déplacement pour 

les trois types d’éprouvettes. 
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Figure III-C-3-3 : Courbe force / déplacement pour chacune des 3 configurations 

testées ; en rouge, la zone élastique de laquelle il n’est pas souhaitable de sortir lors 

d’une utilisation réelle  

 

Trois phases peuvent être distinguées pour chaque courbe : la déformation élastique, 

suivie d’une forte baisse de la pente initiale créant une non-linéarité. Celle-ci est suivie 

par une zone d’écrouissage jusqu’à rupture. Cette forme de courbe est conforme à 

celle attendue pour des aciers inoxydables. En ce qui concerne la limite d’élasticité, 

elle est calculée à 331 ± 14 MPa pour les éprouvettes pleines. La résistance 

mécanique, quant à elle, est de 716 ± 33 MPa. Ces valeurs sont incluses dans 

l’intervalle donné pour les inox dans la base de données CES Edupack (Ashby et al., 

2007). Concernant la raideur des différentes éprouvettes, Figure III-C-3-4, comme 

attendu, il n’existe pas de différence significative entre les éprouvettes pleines et 

percées. Cependant, il existe une différence significative entre les éprouvettes 

enfouies et les autres. Les éprouvettes pleines et percées sont environ 8% moins 

rigides que les éprouvettes enfouis. Ces résultats sont étonnants puisque nous 

observions une tendance inverse avec notre modèle numérique.  Cela pourrait venir 

de propriétés légèrement différentes du matériau d’apport ou d’une conséquence de 

l’effet thermique dû au dépôt. De plus, on constate que les raideurs sont presque 10 

fois plus faibles que celles attendues. Cela est dû à la raideur de la machine qui n’as 

pas été corrigée. 
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Figure III-C-3-4 : Synthèse des raideur mesurés expérimentalement 

 

Concernant la rupture, l’éprouvette percée rompt à une élongation 10% moindre que 

l’éprouvette de référence. L’éprouvette enfouie rompt à une élongation 20% moindre 

que l’éprouvette percée.  

Le champ de déformation observé est présenté Figure III-C-3-5. Nous constatons que 

pour l’éprouvettes pleine et l’éprouvette percée, les champs de déformation simulés 

sont conformes à ceux mesurés lors des essais. Pour l’éprouvette enfouie, le champ 

de déformation doit idéalement être homogène. Cependant, sur une éprouvette nous 

constatons des déformations importantes en amont de la zone enfouie et une 

déformation réduite au niveau de l’enfouissement. Ce constat n’a été fait que pour une 

éprouvette enfouie qui a cassée au niveau de l’interface matériau d’apport / matériau 

initial. Cela signifie que pour cette éprouvette les efforts de traction ne sont pas, ou 

seulement en partie, transmis au matériau d’apport. Ce n’est pas le cas des autres 

éprouvettes enfouies. 

 

 

Figure III-C-3-5  : Comparaison (conformité) pour les trois configurations d’éprouvette 

entre simulation (à gauche) et résultats expérimentaux 
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Il a été constaté que l’adhésion du matériau d’apport sur la pièce de base avait été bon 

pour certaines éprouvettes et mauvais pour d’autres. Ce point est illustré Figure III-C-

3-6. Sur l’image de gauche, montrant un cas de non-adhésion, nous distinguons 

comme deux matériaux, celui du substrat en haut et celui ajouté en bas. Des couches 

de fabrication sont observables sur ce dernier. Lorsque l’éprouvette casse au milieu 

de la partie étirée, comme sur l’image du milieu, cette distinction n’est pas visible. 

Comme le programme de fabrication additive a été préparé pour répondre aux 

dimensions théoriques de l‘éprouvette, il est possible que certaines éprouvettes aient 

eu une cavité plus longue créant ainsi un jeu entre le métal d’apport et le substrat, 

pouvant expliquer la non-adhésion dans ce cas. 

 

 

Figure III-C-3-6 : Distinction entre cas d'adhésion et de non-adhésion constatés lors 

des essais de traction sur certaines éprouvettes enfouies 

 

Concernant l’étude métallographique, les différentes sections sont représentées 

Figure III-C-3-7. Le premier constat est que l’acide ne réagit pas de la même manière 

sur le matériau d’apport, sur le matériau du bouclier et sur le matériau initial. Il 

semblerait que le matériau d’apport soit le moins sensible aux acides et celui du 

bouclier, le plus sensible. Le deuxième point concerne l’adhésion du bouclier sur 

l’éprouvette, nous constatons un liseré noir sous le bouclier. Cela est le signe d’une 

non-adhésion du bouclier dans cette zone. Elle est prévisible et pourrait être réduite à 

l’avenir en utilisant un bouclier avec une base moins large.  



156 
 

 

 

Figure III-C-3-7 : Microstructure des 4 échantillons en grossissement x5 après un 

bain dans l’acide 

 

Au niveau de la microstructure elle-même, il ne semble pas y avoir de différence 

significative induite par le procédé d’enfouissement sur le matériau initial, Figure III-C-

3-8. 

 

 

Figure III-C-3-8 : Micrographie des 4 échantillons en grossissement x20 au niveau du 

métal initial de l'éprouvette après un bain dans l’acide 
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Concernant les zones d’adhésions, elles sont présentées Figure III-C-3-9. A l’interface 

entre le bouclier et le métal d’apport, il y a un mélange des matériaux qui assure la 

bonne adhésion. Ce constat est aussi vrai au niveau du matériau du substrat et de 

l’éprouvette. Les points de soudure préalablement réalisés pour le maintien du bouclier 

sont eux aussi visibles. 

 

 

Figure III-C-3-9 : Zone d'adhésion, grossissement x5 après un bain dans l’acide 

 

4. Conclusion 

Sur les éprouvettes enfouies, les valeurs de résistance mécanique et la limite 

d’élasticité ne correspondent pas tout à fait aux valeurs de référence de l’INOX 316L. 

De plus, les résultats des coupes métallographiques semblent indiquer que les écarts 

constatés entre la raideur avant et après enfouissement proviendrait de l’usage de 

matériaux avec des propriétés différentes pour l’éprouvette et le matériau d’apport. Au 

vu des propriétés mécaniques hautes obtenues, il est possible que le matériau utilisé 

pour l’éprouvette de référence et le substrat des autres soit obtenu par un procédé de 

type laminage et testé dans la direction de laminage. Si la valeur de raideur peut 

sembler faible, c’est parce qu’elle inclut les raideurs en série du bâti, des mors et de 

l’échantillon.  

Mise à part la surface de contact inférieur du bouclier, il ne semble pas y avoir de zone 

de non-adhésion sur les éprouvettes enfouies réussies. On peut donc en conclure que 

     e de  abr  ati  
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la rupture précoce au niveau d’une interface sur l’une des éprouvettes enfouies est 

due à une erreur au niveau du réglage de la stratégie de dépôt du matériau d’apport 

et non à un défaut du procédé lui-même. Cependant, la rupture de l’éprouvette enfouie 

a lieu plus rapidement que l’éprouvette simplement percée, cela semble indiquer que 

l’adhésion du matériau d’apport est un point qui pourrait être encore amélioré. Le mode 

de sollicitation choisit limite l’impact du manque d’adhésion entre le bouclier et 

l’éprouvette. Il serait intéressant d’effectuer d’autres tests, tels que des essais de 

flexion afin d’en évaluer l’impact réel.  

Du point de vue de l’utilisation de ce procédé pour des pièces prothèses fonctionnelles, 

l’idéal pour le passage de la fibre serait de profiter de trous déjà existants, Figure III-

C-4-1. Cela permettrait de supprimer l’effet d’usinage supplémentaire, même si dans 

le cas développé précédemment, cela n’a pas été le facteur prépondérant. 

 

 

Figure III-C-4-1 : CAO de la prothèse Prosthelast® 

 

La faisabilité de l’enfouissement d’une fibre optique dans une pièce en inox à l’aide du 

procédé CLAD-DED® est démontrée. La fibre est enfouie dans un canal de 200 µm 

sans être détruite, malgré la température du bain de fusion. C’est une première avec 

ce type de procédé. Il serait donc possible a priori d’insérer des capteurs dans la 

prothèse à proximité de l’interface avec l’os sans pour autant dégrader 

significativement les propriétés mécaniques de la structure. La plage d’élasticité et les 

raideurs restent sensiblement les mêmes. Cependant, la procédure d’enfouissement 

peut encore être améliorée. Le maintien de la fibre au cours de la procédure doit être 

repensé pour éviter qu’elle soit brisée. Il est également souhaitable qu’un manchon 
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soit ajouté aux endroits ou la fibre entre et sort de la pièce métallique pour la maintenir 

et réduire le risque de casse. La présence d’une surface de non-adhésion de la matière 

entre le dessous du bouclier et la pièce de base est probablement l’élément principal 

justifiant la modification de la contrainte de rupture. Elle pourrait être réduite en utilisant 

des boucliers avec des bases de largeur moindre. L’enfouissement d’autres types de 

capteurs comme les capteurs résistifs mériteraient d’être envisagé. L’enfouissement 

sur une vrai prothèse dans des zones où la géométrie est plus complexe reste un défi.   

Par conséquent, au vu des difficultés non négligeables rencontrées lors de cette étude, 

le choix de ne pas mettre cette instrumentation en place sur le modèle expérimental a 

été fait. Si des travaux futurs permettent de faire aboutir cette technologie, elle pourra 

tout à fait être mise en place dans le modèle proposé. En effet, le modèle expérimental 

est conçu pour l’intégrer.  
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IV. Mise en place de la caractérisation expérimentale 

biomécanique 

Nous disposons, à ce stade, d’un modèle numérique de l’articulation radio-carpienne 

saine et opérée. Il nous permet entre autres, de proposer des conditions aux limites 

permettant de reproduire un chargement physiologique. Il nous permet également de 

mesurer les déformations à la surface du radius et au niveau de la prothèse, en 

particulier au niveau de sa tige. Nous disposons également de plusieurs capteurs. Les 

films fin permettent de localiser les efforts dans un contact. Les capteurs Flexiforce 

permettent de mesurer dans ces mêmes contacts le niveau d’effort. La stéréo-

corrélation d’images nous permet de mesurer le champ de déformation à la surface de 

l’os. Finalement, un réseau de Bragg sur fibre devrait nous permettre à terme de 

mesurer les déformations, entre autres, au niveau de la tige de la prothèse. 

Tout l’enjeu du protocole expérimental que nous mettons en place sur le radius est de 

reproduire les conditions aux limites, de vérifier que le chargement produit correspond 

effectivement à un chargement physiologique. Ainsi, les niveaux de déformation 

mesurés sur la surface de l’os cortical du radius et dans la prothèse pourront être 

considérés comme représentatifs de ceux présents in-vivo. 

Si nous réalisions directement des essais sur des radius cadavériques, nous ne 

serions pas capables de savoir si les différences entre les valeurs attendues (celles 

du modèle) et les valeurs mesurées (celles sur les radius) serait dues à la géométrie 

de l’os, aux propriétés mécaniques de l’os ou à notre montage de test. Nous proposons 

donc de valider notre protocole expérimental sur des modèles de radius synthétiques. 

Pour réaliser cette étude, nous avions envisagés de travailler sur des Sawbones®, 

mais l’idée n’a pas été retenu puisque la géométrie testée aurait été différente de la 

géométrie simulée. De plus, le prix d’un modèle de radius destiné à l’étude 

biomécanique est de 200 €. Le dernier frein a été l’indisponibilité de ces modèles 

pendant près d’un an. Nous nous sommes donc tournés vers l’impression 3D en ABS. 

Cette méthode est maintenant très largement utilisée dans le milieu de la santé (Buj-

Corral et al., 2021). Il permet de reproduire des os dont la forme sera celle simulée. 

Nous n’avons pas de problème de disponibilité et le coût par os imprimé est inférieur 

à 2 €. 



161 
 

Cela implique plusieurs choses, d’abord et comme nous l’avons montré dans l’état de 

l’art, les propriétés mécaniques de notre matériau doivent-être caractérisées. De plus, 

les propriétés mécaniques étant différentes de celles de l’os, il sera nécessaire 

d’adapter le chargement pour que les déformations mesurées par corrélation d’images 

correspondent à celles qui sont mesurées sur l’os. Finalement, l’essai pourra être mis 

en place sur l’os imprimé 3D et les résultats comparés à ceux du modèle numérique.  

 

A.  Caractérisation expérimentale d’un ABS imprimé 

3D 

Pour caractériser le matériau Z-ABS imprimé en 3D que nous souhaitons utiliser, nous 

allons nous baser sur une méthode originale composée d’essais de compression et 

d’essais de cisaillement (Hassel et al., 2008). Pour ce dernier test, un montage est 

proposé. Notre méthode est testée préalablement sur un matériau isotrope. Une fois 

le protocole validé, il est utilisé pour caractériser le Z-ABS supposé orthotrope.  

 

1. Essai de compression sur cube polymère 

isotrope 

a. Protocole d’essai 

Les polymères non chargés (PLA, ABS, PVC, POM, Nylon, etc…) commercialisés 

sous forme de plaques sont des matériaux généralement supposés homogènes et 

isotropes. Si leur déformation n’excède pas quelques pourcents, leur comportement 

est considéré comme élastique linéaire. Leur module de Young est généralement 

inclus entre 1300 et 3500 MPa et leur coefficient de Poisson est compris entre 0,35 et 

0,421. Comme nous souhaitons profiter de cette campagne de caractérisation pour 

optimiser un dispositif de cisaillement, nous proposons d’abord de travailler sur un 

matériau isotrope. Ce matériau est un nylon qui nous sert notamment à fabriquer des 

pièces à faible coefficient de frottement. Cela permettra d’avoir une valeur de référence 

pour le module de cisaillement. En effet, le module de Young, le coefficient de Poisson 

 

1 https://www.matweb.com/  

https://www.matweb.com/
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et le module de cisaillement sont liés par la relation suivante pour les matériaux 

isotropes : 

 

𝐺 =
𝐸

2(𝜈 + 1)
 (15) 

Où G est le module de cisaillement, E est le module d’Young et 𝜈 est le coefficient de 

Poisson. 

La première étape consiste à réaliser un essai de compression sur ce matériau pour 

obtenir son module de Young. Le dispositif de cisaillement utilisant un échantillon 

cubique, nous utiliserons également un cube pour les essais de compression. Pour 

avoir un volume de matière comparable à celui de l’os, nous choisissons 10 mm de 

côté.  Les échantillons sont produits dans une plaque de Nylon de 20 mm d’épaisseur. 

Pour ne pas avoir à utiliser de lubrifiant de coupe (composé d’eau), nous utilisons des 

paramètres de coupe adaptés, limitant l’échauffement du polymère. Nous garantissons 

alors que les propriétés mécaniques du nylon ne seront pas modifiées par le procédé 

de fabrication de l’échantillon. L’usinage permet également de supprimer les surfaces 

extérieures du matériau brut qui n’ont généralement pas les mêmes propriétés 

mécaniques. Une fois fabriqué, l’échantillon est stocké à l’abris de la lumière et dans 

un sachet hermétique jusqu’au jour des essais, ce qui limite la dégradation et le 

vieillissement prématuré des propriétés mécaniques du polymère.  

L’essai de compression est réalisé sur une machine de test Instron ElectroPuls 

E10000. L’instrumentation est composée d’une cellule de force de 10kN, d’une camera 

Basler acA2500-60um et de son objectif à grossissement variable InfiniProbe MS. Ces 

derniers permettent, à l’aide d’un mouchetis appliqué sur la surface de l’échantillon et 

du logiciel Gom Correlate Pro, de suivre la déformation de l’échantillon. L’échantillon 

est mis en place entre deux plateaux en acier, Figure IV-A-1-1. Le contact est lubrifié 

à l’aide de vaseline (sans eau).  
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Figure IV-A-1-1 : Echantillon disposé entre les deux plateaux de compression et 

préalablement préparé pour la corrélation d'images numériques 

 

L’essai est piloté en déplacement avec une vitesse de 1 mm/min. Sachant que la 

hauteur de l’échantillon est de 10 mm, cela implique une vitesse de déformation de 

1,67.10-3 s-1. Nous pouvons donc supposer l’essai comme quasi-statique. L’essai 

s’interrompt lorsque la force atteint 8000 N. L’échantillon est alors rapidement 

déchargé. Pour choisir la fréquence d’acquisition de notre caméra, nous réalisons un 

calcul simple. Nous savons que le module de Young d’un Nylon est généralement 

inclus dans l’intervalle [2620 ; 3200] MPa et que sa limite d’élasticité est inclus dans 

l’intervalle [60 ; 94,8] MPa (Ashby et al., 2007). Si nous évaluons la contrainte lorsque 

la force de 8000 N est atteinte :  

 

𝜎 =
𝐹

𝑠
=

8000

100
= 80𝑀𝑃𝑎 (16) 

 

80 MPa est inclus dans l’intervalle [60 ; 94,8] MPa. Supposons que notre matériau a 

un comportement linéaire jusque 80 MPa et recherchons la durée maximale d’essai 

pour atteindre cette valeur. D’après la loi de Hooke :  

 

𝜀 =
𝜎

𝐸
=

80

2620
= 0,03 (17) 
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Il suffit de diviser la déformation par la vitesse de déformation pour obtenir le nombre 

de seconde que dure l’essai, soit 18 secondes. Si nous refaisons le même calcul avec 

un module de 3200 MPa, nous trouvons 15 seconde d’essai. Si nous choisissons une 

fréquence d’acquisition de 5 Hz, nous devrions avoir entre 75 et 90 images. Sachant 

que le comportement attendu est une droite, il s’agit d’un nombre d’images suffisant. 

Pour chaque essai, le module d’Young sera déterminé. Le rapport de la déformation 

transversale / déformation longitudinale permettra de calculer le coefficient de poisson. 

L’écart-type est ensuite calculé sur les trois valeurs et comparé à la valeur moyenne 

obtenue sur les trois essais.  

 

b. Résultats des essais de compression sur cube polymère 

isotrope 

Dans un premier temps, les images de corrélation d’images sont recalées sur le début 

de l’essai. Il suffit pour cela de sélectionner un point du plateau de compression côté 

traverse mobile. Lorsqu’un déplacement est mesuré sur ce point, cela signifie que 

l’essai à commencer. Ensuite, les données de corrélation exprimées en fonction du 

nombre d’images sont re-exprimées en fonction du temps (sachant que 1 seconde = 

5 images). Une surface d’intérêt est définie. Nous sélectionnons un carré à l’intérieur 

de la surface, suffisamment éloigné des bords pour éviter tout phénomène parasite. 

La déformation suivant X (direction transverse) et Y (direction longitudinale) y est 

d’abord visualisée, Figure IV-A-1-2. Comme nous pouvons le constater, les champs 

de déformation sont homogènes. Si nous observons la répartition des déformations 

sur la surface d’étude (à l’aide de l’histogramme à droite de l’échelle de couleur), nous 

constatons que les valeurs sont bien regroupées autour de la valeur moyenne. Cela 

signifie donc qu’on a un état de contrainte homogène.  
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Figure IV-A-1-2 : Champs de déformation dans la direction X (A) et Y (B) lors de la 

compression 

  

Nous calculons alors la moyenne des déformations suivant X et Y sur cette surface 

d’intérêt. Nous pouvons alors tracer la courbe déformation moyenne X en fonction de 

la déformation moyenne Y. Le coefficient directeur sera le coefficient de Poisson. Avec 

un objectif sans grossissement, nous parvenons à mesurer des déformations de l’ordre 

de 0,1 %. Comme nous avons la même résolution de caméra, mais pour une zone 

d’observation restreinte, avec l’objectif grossissant, nous devrions avoir la capacité de 

mesurer des déformations au moins aussi faibles, voire plus faible. En ne considérant 

que les déformations à partir de 0,1% de déformation nous nous assurons donc de 

l’exactitude du coefficient de Poisson calculé. Par ailleurs, pour garantir que le 

polymère a encore un comportement élastique linéaire, nous décidons de limiter la 

déformation maximale à 0,5%. En ne traçant que les déformations dans cet intervalle, 

nous obtenons la courbe présentée dans la Figure IV-A-1-3.  Nous en déduisons un 

coefficient de Poisson d’environ 0,39. 
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Figure IV-A-1-3 : Déformation transversale en fonction de la déformation 

longitudinale 

 

Comme nous connaissons aussi la section de notre éprouvette et la force en fonction 

du temps, nous pouvons alors tracer la courbe contrainte / déformation, Figure IV-A-

1-4. En ne considérant que la partie linéaire de la courbe, nous déterminons un module 

d’Young de 3115 MPa. En conséquence, le module de cisaillement calculé (15) à partir 

du module d’Young et du coefficient de Poisson est égal à 1100 MPa. 

 

 

Figure IV-A-1-4 : Courbe contrainte / déformation longitudinale de l’essai de 

compression corrigée par corrélation d’images numériques 

 

Dans cette partie, nous avons identifié les propriétés élastiques d’un polymère 

isotrope, afin de préparer la validation d’un essai original pour caractériser le 

comportement en cisaillement. 
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2. Optimisation d’un dispositif d’essai de 

cisaillement 

a. Présentation du dispositif 

Nous proposons maintenant de caractériser le module de cisaillement de notre 

matériau isotrope à l’aide d’un dispositif nommé « Single Cube Appartus », SCA 

(Hassel et al., 2008). Ce dispositif a été initialement développé pour caractériser le 

bois. Il s’inspire d’un essai plus complexe, l’essai de Iosipescu. Il présente plusieurs 

avantages notamment, une géométrie d’échantillon très simple (cube), aucune 

difficulté liée au maintien ou positionnement de l’échantillon, une conception et une 

mise en place sur les machines d’essais très simple. Le traitement des résultats d’essai 

est également, en théorie, très simple. Le principe de fonctionnement du dispositif est 

présenté sur la Figure IV-A-2-1.  

 

 

Figure IV-A-2-1 : Principe de fonctionnement du SCA 

 

L’échantillon, de forme cubique, est positionné entre deux mâchoires. Celles-ci sont 

séparées par deux cylindres qui ne permettent pas l’écrasement de l’échantillon. 

Comme le dispositif est positionné avec un angle θ sur la machine de test, l’effort de 

compression est transformé en effort de cisaillement. Analytiquement, le 

déplacement et la force appliqués sont liés au module de cisaillement par la relation : 

𝐺 =   
𝜏

𝛾
 =  

𝐹 ⋅ 𝐿

𝐴𝛥𝑥
 (18)  
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𝛥𝑥 =
𝐷

cos(𝜃)
 (19)  

 

Avec : 

θ = Angle être la direction d’application de l’effort et l’angle de cisaillement 

D = Déplacement dans la direction de l’application de l’effort 

∆x = Déplacement de cisaillement 

L = Largeur de la zone cisaillée 

A = Air cisaillée 

G = module de cisaillement 

 

Cette relation est vraie pour les matériaux isotropes, mais aussi pour les matériaux 

orthotropes à partir du moment où ils sont sollicités suivant les directions principales 

du matériau. Par ailleurs, ces relations ne sont vraies que si le cisaillement peut être 

considéré comme pur. Or, si les cylindres empêchent la compression directe dans la 

direction y, elle est permise dans la direction x. Comme, pour le bois, les modules de 

cisaillement sont très petits, (x10) devant les modules d’élasticités (Hassel et al., 

2009). Les déformations dues au cisaillement seront prépondérantes devant celles 

dues à la compression dans la direction x. Or, dans notre cas, le rapport des modules 

est plus petit (x3) (Alaimo et al., 2017). 

Comme les données disponibles (Hassel et al., 2009) ne permettent pas directement 

de fabriquer le dispositif, des étapes de rétro-ingénierie ont été nécessaires pour 

déduire les règles de fonctionnement et les dimensions du dispositif. D’abord, la 

direction d’application de l’effort doit passer par le centre du cube, sinon le dispositif 

tourne pour les réaligner. Comme l’angle θ change, la relation précédente n’est plus 

valide. Cet angle doit être inclus dans l’intervalle [0,45°] sinon le dispositif n’est plus 

stable. Effectivement, si les deux mors ne peuvent pas se rapprocher, ils peuvent 

cependant s’éloigner. C’est la composante de la force de compression projetée sur 

l’axe y et encaissée par les cylindres qui permet de garder le dispositif fermé.  

La valeur de θ est fixée à 31° sans justification additionnelle. Ensuite, aucune valeur 

de la distance L n’est donnée. Comme ces valeurs semblent cruciales du point de vue 

de la sollicitation en cisaillement de l’échantillon, nous avons décidé de mener une 

étude paramétrique numérique sur ces deux valeurs pour maximiser le cisaillement 



169 
 

dans la zone sollicitée. Nous profiterons de cette optimisation pour réduire la taille 

d’échantillon cubique initialement de côté 40 mm à 10 mm. Cela permet d’envisager 

son utilisation sur des matériaux de dimensions plus petites comme pour mesurer des 

modules de cisaillement sur de l’os. 

 

b. Modèle numérique de l’essai de cisaillement sur cube  

Sur la base des plans disponibles dans la littérature, des règles de conceptions 

identifiées et de la définition des variables du système, le modèle paramétrique du 

SCA est mis en place, Figure IV-A-2-2.A. Nous définissons 3 niveaux pour les deux 

variables de notre étude, θ =  {21,31,41} °, et L =  {1,2,3} 𝑚𝑚. Seul 5 des 9 

combinaisons possibles seront testées. Si nous supposons que les deux variables sont 

indépendantes et que les résultats varient linéairement, alors nous n’avons besoin de 

tester que 4 configurations. La 5ème configuration est testée afin de valider ces 

hypothèses. Les combinaisons testées sont (1 mm – 31°), (2 mm – 21°), (2 mm – 31°), 

(2 mm – 41°) et (3 mm – 31°).  

 

 

Figure IV-A-2-2 : Etapes de reconception, paramétrisation et création des versions 

du SCA  

 

Les matériaux utilisés dans la simulation sont supposés homogènes et isotropes avec 

un comportement linéaire élastique. Les propriétés de l’échantillon sont celles du 

matériau polymère isotrope précédemment caractérisé (module d’Young 3100 MPa, 
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coefficient de Poisson 0,39). Pour les mors en acier, un module d’Young = 210 000 

MPa et un coefficient de Poisson = 0,3 sont utilisés. 

Les conditions aux limites sont simplifiées au maximum pour réduire le temps de 

calcul. Les cylindres ont été fusionnés avec les mors. Le contact cylindre plan est 

conservé d’un côté seulement. Le roulement possible entre le cylindre et le plan ne 

pouvant plus avoir lieu, il est modélisé par un contact sans frottement. Puisque le cube 

est simplement posé dans le dispositif, nous supposerons là aussi un contact sans 

frottement (ce qui augmente la compression suivant l’axe y). Une force de 2000 N est 

appliquée au centre de la surface cylindrique supérieure. Le centre de la surface 

cylindrique inférieure est encastré. En réalité, la mobilité est permise, mais comme 

l’effort passe par le centre du cube, le dispositif ne devrait que très peu bouger. 

Le maillage est réalisé avec des éléments quadratiques hexaédriques (C3D20R) qui 

permettent généralement de mailler les géométries avec moins d’éléments qu’avec les 

éléments tétraédriques. Cela limite par la même occasion le temps de calcul. Le cube 

a été maillé avec 64 000 éléments et les mors avec environ 29 000 éléments (variable 

suivant la géométrie).  

Pour valider le maillage nous reproduisons l’essai de la littérature (Hassel et al., 2009) 

pour nous y comparer. Le montage reprend la géométrie 2 mm – 31 ° initialement 

proposée. Les propriétés mécaniques du bois sont également reprises. Les champs 

de déformation ont été calculés. Les rapports entre la déformation moyenne de 

compression suivant X et Y et la déformation de cisaillement ont été calculés. Comme 

cela a été fait dans l’article proposant le dispositif, ces rapports sont calculés au centre 

de la surface, Figure IV-A-2-3, là où le cisaillement est supposé être pur. Les valeurs 

obtenues sont comparées à celles de la littérature (Hassel et al., 2009). Le modèle 2D 

de Hassel trouve un rapport de 225 entre la déformation en cisaillement et celle en 

compression dans la direction X et un rapport de 30 entre le cisaillement et la 

compression dans la direction Y. Notre modèle permet de calculer respectivement un 

rapport de 151 et 21. Ces différences sont sans doute dues à la géométrie qui n’est 

pas exactement la même puisque nous ne disposions pas des plans exacts du 

dispositif. De plus, notre modèle est 3D alors qu’il était 2D dans la littérature. Dans 

notre cas, nous avons aussi fait le choix de modéliser les mors. Les résultats restent 

concordants. Nous admettrons donc que le maillage utilisé est pertinent pour notre 

étude.  
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Figure IV-A-2-3 : Maillage du SCA ; en rouge vif, la zone d’étude où le cisaillement 

est supposé pur  

 

Les résultats de l’étude paramétrique sont donnés Figure IV-A-2-4. Nous constatons 

que le rapport des déformations augmente lorsque la distance L augmente. De même, 

si l’angle 𝜃 augmente, alors le rapport des déformations augmente. De plus, l’évolution 

est pratiquement linéaire comme nous le supposions dans cette gamme de variation 

des paramètres. Comme les plus grands ratios obtenus sont respectivement 6,95 et 

2,14, il est compliqué de supposer un cisaillement pur. Nous proposons donc une 

géométrie 4 mm – 45 ° afin d’accroitre encore ces rapports. Il sera alors peut-être 

possible de considérer un cisaillement pur dans la zone sollicitée. 
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Figure IV-A-2-4 : Ratio des déformations à angle et distance constants 

 

c. Mise en place de l’essai de cisaillement sur ABS isotrope 

Nous allons réaliser expérimentalement l’essai simulé dans le paragraphe précédent. 

Pour cela nous avons transformé la géométrie souhaitée en un dispositif d’essai 

fonctionnel, Figure IV-A-2-5. Le montage est positionné sur une machine de test 

Instron Electropuls E10000. Cette machine dispose d’un actionneur linéaire et d’un 

rotatif. Le premier permettra d’appliquer un effort jusqu’à 10kN, limite de la machine. 

Le second n’est utilisé que pour réaligner les cylindres supérieur et inférieur. La 

direction de la charge est alors garantie. Elle sera appliquée à une vitesse de 

1mm/min. L’instrumentation est la même que pour l’essai de compression précédent. 

L’échantillon a également la même géométrie. Aucun critère d’arrêt n’a été 

programmé. Nous stoppons l’essai au moment où une rupture de pente brutale 

apparait sur l’évolution de la force.  
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Figure IV-A-2-5 : Dispositif d'essai de cisaillement sur cube (SCA) reconçu avec une 

distance entre mors de 4mm et un angle de 45° 

 

Premièrement, nous avons souhaité vérifier si la formule (18) entre la force et le 

déplacement était utilisable. Nous avons donc tracé la contrainte de cisaillement en 

fonction de la déformation de cisaillement à partir des formules (18) et (19) ne faisant 

intervenir que des données machines ou grandeur du montage, Figure IV-A-2-6. 

Comme nous le constatons, le module de cisaillement est très inférieur à la valeur 

attendue, environ 1100 MPa. Cela est dû à deux choses. D’abord, dans ce calcul nous 

considérons le déplacement de la machine comme une valeur de confiance, or c’est 

une hypothèse fausse, il faudrait corriger au minimum la rigidité machine. 

Deuxièmement, lorsque nous posons ce calcul, nous supposons un cisaillement pur. 

Or ce n’est pas le cas. Comme nous l’avons montré numériquement dans le 

paragraphe précédent. 
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Figure IV-A-2-6 : Module de cisaillement obtenu grâce aux données brut de la 

machine Instron 

 

Dans un second temps, nous souhaitons confronter les résultats de la simulation 

numérique avec les résultats expérimentaux. Une première observation met en 

évidence les similitudes des deux champs de déformation de cisaillement, Figure IV-

A-2-7. Nous remarquons d’abord qu’ils s’étendent entre les deux mors, avec un 

maximum au centre de l’échantillon et des minimums aux sommets opposés au 

contact du cube avec les mors.  Pour quantifier les écarts entre les deux modèles, une 

section est réalisée, sur Gom et sur Abaqus. Nous superposons ensuite les valeurs de 

déformation, Figure IV-A-2-7. Nous constatons alors que les champs sont très 

proches. Si nous calculons la différence entre les deux courbes, nous trouvons un 

écart de 14%. Nous considérons que cette erreur est admissible, d’autant plus que le 

travail se base sur un seul essai. 

 

 

Figure IV-A-2-7 : Champ de déformation de cisaillement obtenu en simulation 

numérique et expérimentalement, les flèches rouges indiquent une différence 

significative entre le modèle et l’essai. 
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Ensuite, nous calculons dans la zone centrale du carré plusieurs grandeurs, la 

déformation moyenne en compression suivant l’axe X, Y et en cisaillement. Nous 

calculons ensuite les rapports entre déformations de compression et de cisaillement. 

Nous trouvons que le cisaillement est 4,6 fois plus important que la compression dans 

la direction X et 7 fois plus important par rapport à la compression dans la direction Y. 

C’est supérieur aux valeurs précédemment trouvées, mais au vu des tendances de 

l’étude paramétrique, nous nous attendions à une prépondérance du cisaillement plus 

significative. L’une des limitations est sans doute liée à la hauteur des mors (h) en 

contact avec l’échantillon, Figure IV-A-2-8. Plus nous augmentons la largeur cisaillée, 

plus nous diminuons cette dimension h. Il existe sans-doute un optimum à trouver entre 

ces deux paramètres. 

 

 

Figure IV-A-2-8 : Hauteur des mors de cisaillement (h) 

 

Finalement, nous calculerons à l’aide de la relation 𝐺 =   
𝜏

𝛾
 la valeur du module de 

cisaillement. Pour la valeur de contrainte de cisaillement, 𝜏, comme nous supposons 

qu’il y a du cisaillement pur au centre de l’échantillon alors,  

 

𝜏 =
𝐹

𝐴
 (20) 

 

Pour la déformation de cisaillement, 𝛾, nous calculons la moyenne des déformations 

au milieu de l’échantillon sur Gom Correlate Pro. Nous traçons la courbe contrainte 

déformation corrigée, Figure IV-A-2-9, la pente de la partie linéaire est égale au module 
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de cisaillement. Comme nous pouvons le constater, la valeur calculée initialement 

avec l’hypothèse d’isotropie était de 1124 MPa et la mesure expérimentale donne une 

valeur de 1180 MPa soit une erreur relative de 5,0 %. Ce résultat est satisfaisant, nous 

allons donc procéder à la caractérisation complète de l’ABS imprimé 3D avec ce 

montage. 

 

 

Figure IV-A-2-9 : Courbe contrainte/ déformation corrigée par la corrélation d'images 

numériques 

 

3. Mise en place des essais sur ABS imprimé 

3D 

a. Fabrication des échantillons 

Le filament d’ABS utilisé pour notre étude est le Z-ABS commercialisé par Zortrax. Il 

est utilisé sur l’une des imprimantes 3D de cette même marque, la M200plus. Le 

logiciel utilisé pour préparer les impressions est également celui du fabricant, Z-suite. 

Un remplissage de 100% est initialement choisi pour nos pièces. Cela permet de 

maximiser leurs rigidités. Un certain nombre de paramètres est fixé par le fabricant. 

Pour un remplissage à 100%, le motif ligne est imposé. Cela signifie que chaque 

couche imprimée est constituée de lignes parallèles entre elles. Les couches 

successives sont décalées d’un angle de 90°. La hauteur de ces couches est de 

0,14mm pour un diamètre de buse de 0,4mm. La température d’impression est de 

270°C et celle du plateau de 80°C. La vitesse d’impression est de 150 mm/s. 
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Ce mode de fabrication a pour conséquence de créer un matériau orthotrope, Figure 

IV-A-3-1. La direction 3 correspond à la direction d’empilement des couches. Les 

niveaux de déformation que nous cherchons à atteindre étant faibles, 0,1 à 0,5 %, 

nous pouvons supposer que le comportement sera linéaire élastique. Le matériau 

étant par ailleurs supposé homogène, neuf constantes sont suffisantes pour décrire 

complétement le comportement du matériau.  

 

 

Figure IV-A-3-1 : Positionnement du bloc de matière sur l’imprimante et vue de détail 

de la structure du matériau imprimé 3D mettant en avant ses directions principales 

 

Un matériau orthotrope homogène avec un comportement élastique linéaire est 

caractérisé par neuf constantes élastiques définies dans un repère propre au matériau, 

Figure IV-A-3-2. Ce repère n’est pas défini arbitrairement. Dans notre cas il correspond 

aux directions des fibres à 0 et 90° et au sens d’empilement des couches. Cela 

correspond donc respectivement à la direction 1, 2 et 3. Les module d’élasticité E1, 

E2, E3 traduisent la rigidité du matériau en compression ou en traction dans la direction 

1, 2 ou 3. Les coefficient 𝜈12, 𝜈13 et 𝜈23 représente le rapport de la déformation dans 

la direction transverse à la sollicitation, respectivement 2, 3 et 3 par la déformation 

dans la direction de la sollicitation, respectivement 1, 1 et 2. Les modules de 

cisaillement G12, G13 et G23 traduisent la rigidité en cisaillement d’un matériau testé 
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respectivement dans la direction 1, 1 et 2 et dont la section cisaillée est respectivement 

de normal 2, 3 et 3. 

 

 

Figure IV-A-3-2 : Loi de comportement élastique orthotrope 

 

Les modules d’élasticité et les coefficients de Poisson sont caractérisés grâce à des 

essais de compression. Comme nous avons pu le voir en simulation, il s’agit de la 

sollicitation principale à laquelle est soumis le matériau, en particulier au niveau de la 

diaphyse avant implantation, Figure III-B-1-1. Nous faisons l’hypothèse que le 

comportement en traction et en compression est le même.  Les modules d’élasticité et 

les coefficients de Poisson peuvent être déterminés lors du même test, dans notre cas 

des tests de compression. Les modules de cisaillement seront eux caractérisés grâce 

à la méthode proposée précédemment. 

Pour produire les échantillons, nous avons fait le choix d’usiner les cubes dans des 

blocs imprimés plutôt que d’imprimer directement des petits cubes aux dimensions des 

éprouvettes. Cela permet de garantir d’une part les dimensions des échantillons et 

d’autre part de supprimer les couches externes qui ne sont pas imprimées avec la 

même orientation que le remplissage. Nous imprimons donc des blocs de section 

20x20mm² et de 80mm de long. Ils sont imprimés à 45° par rapport au côté du plateau, 

ainsi les couches sont posées à 0 et 90° pour construire les prismes. L’usinage est 
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réalisé en deux étapes. La première étape consiste à dégager les cubes du bloc de 

matière. Ils sont à ce stade encore liés ensemble par un socle en ABS. Les 5 autres 

faces sont dégagées. Le repère est tracé sur les échantillons, Figure IV-A-3-3. Cela 

prévient tout risque de confusion lors de la mise en place des échantillons dans les 

dispositifs de test ensuite. La deuxième étape est un surfaçage du socle permettant 

de libérer tous les échantillons. 30 échantillons sont produits. 

 

 

Figure IV-A-3-3 : Eprouvettes typiques produites pour les essais de caractérisation 

de l'ABS imprimé 3D 

 

Les échantillons sont regroupés en six lots de cinq. Trois sont utilisés pour les essais 

compression et trois pour les essais de cisaillement. 

 

b. Essais de compression 

Les essais de traction ou compression permettent de déterminer un module d’élasticité 

dans la direction de chargement et jusqu’à deux coefficients de Poisson (suivant la 

dimension transverse observée). Dans notre cas, nous souhaitons connaitre E1, E2, 

E3 et  𝜈12, 𝜈13 et 𝜈23.  
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Figure IV-A-3-4 : Orientation des cubes lors des essais de compression pour 

caractériser les constantes élastiques 

 

Pour calculer les trois modules d’élasticité, trois orientations du cube doivent être 

testées, Figure IV-A-3-4. Chaque test est répété 5 fois. Le protocole de test est le 

même que pour le matériau isotrope mis à part que nous devons veiller à observer les 

faces a, b et c dans la bonne orientation. Pour éviter toute erreur, seule la face à 

observer est préparée pour la corrélation d’images. Nous pouvons mesurer les 

coefficients de Poisson 𝜈12, 𝜈23 et 𝜈31. Grâce à l’équation suivante, 𝜈13 est 

recalculé : 

 

𝜈31

𝐸3
= 

𝜈13

𝐸1
  (21)  

 

 Nous proposons une synthèse des résultats Figure IV-A-3-6. 

 

c. Essais de cisaillement 

Les essais de cisaillement permettent de déterminer les modules de cisaillement du 

matériau. Dans notre cas nous souhaitons calculer G12, G23 et G13. Pour cela, 

l’orientation des échantillons est telle qu’elle est décrite Figure IV-A-3-5. Le reste de 

l’essai est réalisé conformément à la méthode décrite pour le matériau isotrope. 
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Figure IV-A-3-5 : Orientation des échantillons dans le SCA et modules de 

cisaillement caractérisés 

 

Les modules de cisaillement déterminés expérimentalement sont reporté Figure IV-A-

3-6. 

 

 

Figure IV-A-3-6 : Synthèse des neuf constantes ingénieures traduisant le 

comportement mécanique du matériau caractérisé 

Tableau IV-IV-1 :  

 

En parallèle de cette étude, des essais Iosipescu (une des méthodes les plus 

répandues pour la caractérisation des modules de cisaillement) ont été réalisés par 

Thibault Poulet sur le matériau ABS imprimé 3D, Figure IV-A-3-7. Ils ont pour but de 

valider la méthodologie proposée pour la caractérisation des modules de cisaillement 

d’un matériau orthotrope. La méthode de test et de traitement des résultats utilise la 

norme ASTM D5379. Si nous comparons les résultats obtenus grâce au SCA et grâce 

aux essais Iosipescu, nous constatons un écart moyen de 12,5 %, sachant que l’erreur 
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moyenne est de 10 % pour les valeurs calculées avec la méthode SCA et 3 % avec la 

méthode Isosipescu. Nous considérons les résultats comme acceptables. 

 

 

Figure IV-A-3-7 : Modules de cisaillement déterminés grâce à la méthode Iosipescu 

 

Le matériau Z-ABS imprimé à 100 % sur la machine M200 plus de chez Zortrax a pu 

être caractérisé. La méthode qui nous a permis de calculer ces grandeurs a également 

pu être validée. 

 

B. Os synthétique imprimé 3D 

La méthode proposée pour caractériser un matériau orthotrope nous a permis 

d’obtenir l’ensemble des constantes ingénieures nécessaires au calcul de la matrice 

de rigidité de notre matériau. Le matériau produit étant plein à 100%, il s’agit du 

matériau le plus dense que nous puissions produire sur notre imprimante. Il nous 

servira donc à simuler l’os cortical. Cependant, nous constatons un grand écart entre 

les modules d’élasticités de l’ABS imprimé 3D (1080 – 1470 MPa) et le module 

d’Young de l’os (16700 MPa). Se pose alors deux questions majeures, si nous 

simulons l’os cortical avec ces propriétés, quelles devrait être les propriétés 

mécaniques de l’os trabéculaire ? Ensuite, comment utiliser cet os synthétique pour 

qu’il puisse nous permettre de valider d’une part notre instrumentation et plus 

généralement notre protocole expérimental ? 
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1. Détermination d’un substitut en impression 

3D représentatif de l’os trabéculaire 

a. Choix d’un motif de structure lattice 

Dans notre précédent modèle, pour simuler l’os, nous avons supposé que le module 

de Young pour l’os cortical soit égal à 16700 MPa et le module d’Young de l’os 

trabéculaire soit égal à 155 MPa soit un rapport de 108 entre ces deux valeurs. Si nous 

voulons reproduire cette différence de module d’Young au sein d’un radius obtenu par 

impression 3D, la première chose à faire est de voir lequel des paramètres influe le 

plus sur le module d’Young. Certains paramètres comme la hauteur de couche, la 

température de buse, etc … ne peuvent pas être changés en cours d’impression. De 

plus la densité du matériau ne peut pas être modifiée. Or il a été montré que ce 

paramètre influait significativement sur le module d’Young (Rismalia et al., 2019). Une 

décroissance de la densité d’un matériau imprimé 3D se traduit par une diminution du 

module d’Young.   

L’idéal serait donc d’imprimer à l’intérieur d’un os cortical imprimé à 100% une 

structure de très faible densité. Comme deux densités ne peuvent pas être affectées 

à une même pièce, nous proposons alors de designer en 3D la structure lattice qui 

s’imprimera à l’intérieur de l’os cortical. Les logiciels de conception tel que Fusion 360 

propose de transformer des solides en structure lattice. Nous choisissons un motif 

d’impression gyroïde, Figure IV-B-1-1. Il s’agit de l’un des motifs d’impression les plus 

répandus en impression 3D. Cela permettrait de générer automatiquement le 

remplissage si le travail devait être refait sur une autre machine. De plus, ce motif 

présente de nombreuses symétries, ce qui permet de de faire l’hypothèse d’un 

matériau isotrope. 
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Figure IV-B-1-1 : Structure gyroïde 

 

Afin de caractériser la rigidité de ce matériau, nous proposons de réaliser 

numériquement un essai de compression. On déterminera alors un module d’élasticité 

et un coefficient de Poisson « équivalent ». Nous entendons par là que la structure 

hétérogène et probablement anisotrope sera considérée comme homogène et 

isotrope. Ces propriétés mécaniques seront calculées non pas comme une structure 

lattice, mais comme une structure dense.  La géométrie choisie est celle ayant été 

testée auparavant (chapitre NN), c’est-à-dire un cube de côté 10mm. Sur Fusion 360, 

nous le transformons en une structure lattice gyroïde de densité de 20% et de taille de 

cellule 5 mm, Figure IV-B-1-2. Comme le rapport de rigidité à atteindre est très grand, 

nous utilisons la structure la moins dense que nous ayons été capables d’imprimer, 

Figure IV-B-1-2.  

 

 

Figure IV-B-1-2 : Structure gyroïde imprimée sur la M200 plus, Zortrax 
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b. Propriétés mécaniques équivalentes 

Méthode  

La structure gyroïde inscrite dans un cube de coté 10mm est importée sur Abaqus. 

Elle est sectionnée suivant deux plans milieu de normal Z et X. Deux plateaux de 

compression de section carrée 15x15mm et de hauteur 1,25mm sont conçus pour 

encadrer la structure gyroïde. Les pièces sont assemblées de manière à représenter 

un essai de compression suivant la direction Y, Figure IV-B-1-3. 

Contrairement au matériau à 100% de densité, l’orientation du filament déposé lors de 

la fabrication de la structure lattice n’est pas connue. Afin de simplifier l’étude, nous 

supposerons un matériau homogène et isotrope dont le comportement est élastique 

linéaire. Nous utiliserons des propriétés mécaniques approximées. Pour le module de 

Young et le coefficient de Poisson, nous calculons simplement la moyenne des valeurs 

déterminées expérimentalement. Nous trouvons un module d’Young de 1320MPa et 

un coefficient de Poisson de 0,42. Ces valeurs sont incluses dans les intervalles de 

variation suggérés dans les bases de données matériau et les études portant sur l’ABS 

(Ashby et al., 2007 ; Martins et al., 2020). Les plateaux de compression sont en acier 

dont le comportement mécanique est supposé élastique. Le matériau est homogène 

et isotrope. Nous sélectionnons dans une base de donnée en ligne, matmatch, un acier 

d’usage générale S275 avec un module de Young de 210 000MPa et un coefficient de 

Poisson de 0,3 (https://matmatch.com/).  

Le contact entre les plateaux et le cube de lattice se fait sans frottement. Le plateau 

inférieur est supposé encastré. Le plateau supérieur est supposé rigidement lié au 

point de référence RP-1, Figure IV-B-1-3. Nous y appliquons un déplacement de 

0,1mm suivant l’axe Y. L’échantillon sera donc déformé de 1% ( = ε ). Le déplacement 

le long de l’axe Z est bloqué dans le plan milieu de normal X (P1), de même pour les 

déplacements le long de l’axe de l’axe Z, dans le plan P2. Nous mesurerons la force 

de réaction (RF) au niveau de RP-1. Le déplacement transversal (∆Ut) est mesuré en 

calculant la moyenne des déplacements des faces opposées.  

 

https://matmatch.com/
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Figure IV-B-1-3 : Conditions aux limites de la simulation de compression d'une 

structure lattice 

 

A partir de ces grandeurs, les contraintes et déformations sont calculées, non pas par 

le calcul éléments finis (qui prendrait en compte la non-homogénéité de la structure 

lattice), mais par un calcul analytique. Celui-ci fait l’hypothèse d’un matériau 

homogène et isotrope avec un comportement élastique linéaire. 

 

𝜀𝑇

𝜀
= 𝜈𝑒𝑞 (22) 

𝜀𝑇 =
𝛥𝑈𝑡

𝑙𝑒𝑞
 (23) 

 

𝐹𝑅

𝑆𝑒𝑞
= 𝜎𝑒𝑞 = 𝐸𝑒𝑞 ⋅ 𝜀 (24) 

𝐹𝑅

𝑆𝑒𝑞 . 𝜀
= 𝐸𝑒𝑞 

 

Données imposées : 

leq = Largeur initiale du cube dans lequel la structure lattice est inscrite = 10 mm. 

Seq = Section initiale du cube dans lequel la structure lattice est inscrite = 100 mm² 

ε = Déformation de l’échantillon =  imposée à 1 % dans le modèle numérique 

Données calculées par le modèle numérique : 

    

   as reme  
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∆Ut = Déplacement transversal moyen mesuré sur les faces latérales de la structure 

lattice 

RF = Force de réaction au niveau de RP-1. 

Données recherchées : 

Eeq = Module de Young équivalent 

νeq = Coefficient de Poisson équivalent 

 

Etude de convergence 

Nous utiliserons des éléments tétraédriques quadratiques pour la structure lattice et 

des éléments hexaédriques linéaires pour les deux plateaux. Ces éléments sont les 

plus adaptés au vu des géométries simulées. Nous nous intéressons particulièrement 

à la taille des éléments de la structure lattice. Une étude de convergence est donc 

menée sur la taille des éléments utilisés. La taille d’éléments varie entre 0,5 et 1,75mm 

de 0,25 en 0,25mm. Le nombre d’éléments, en conséquence, varie entre 45 500 et 

15 000. Le critère de convergence choisi concerne la force de réaction mesurée lors 

de l’application d’un déplacement de 0,1 mm, Figure IV-B-1-4. 

Nous considérons la force de réaction obtenue avec le maillage le plus fin comme la 

valeur de référence. Un calcul d’erreur permet de déterminer une erreur relative 

maximale de 2,5 % pour le cas où le maillage est le plus grossier. Cette erreur relative 

est faible. On peut donc considérer que les résultats de notre modèle ne dépendent 

pas de la taille des éléments utilisés. Nous utiliserons donc le maillage avec des 

éléments de 1mm qui présente une erreur relative de 0,5 %. Le maillage est constitué 

d’environ 26 500 éléments pour la structure lattice et 450 éléments pour chaque mors. 
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Figure IV-B-1-4 : A gauche, force de réaction pour un déplacement de 0,1mm en 

fonction de la taille moyenne des éléments ; à droite, maillage pour une taille 

d’éléments de 1mm pour la structure lattice 

 

Résultat 

La valeur de la force de réaction obtenue grâce au modèle numérique est de 38 N. 

Grâce à l’équation (24), la valeur du module d’Young équivalent est calculé. Nous 

trouvons une valeur de 38MPa.  

 

 

Figure IV-B-1-5 : Déplacement transverse mesuré pour un déplacement longitudinal 

de 0,1 mm 

 

Pour calculer la déformation transverse (εT), nous calculons la moyenne des 

déplacements des surfaces latérales (∆Ut), Figure IV-B-1-5. Suivant la direction Z, 

nous constatons le flambement des cellules. Ce flambement induit localement un 
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déplacement suivant Z plus important que ce qu’il devrait être. Cette problématique 

provient du fait que dans la simulation numérique, les faces latérales de normale Z 

présentent localement des épaisseurs très fines et non réalistes. En effet, elles sont 

mesurées à 0,1mm, Figure IV-B-1-6, or la dimension minimale de fil déposé par notre 

imprimante est de 0,4mm.  Nous ne considérerons donc pas les déplacements suivant 

Z pour le calcul de εT à l’aide de l’équation (23). 

 

 

Figure IV-B-1-6 : Problématique géométrique induisant du flambement 

 

La déformation transverse (εT) est donc calculée uniquement à partir des 

déplacements dans la direction X. Le déplacement moyen dans les directions 

transverse (∆Ut) est de 0,032mm. Grâce à la formule (22), nous calculons le coefficient 

de Poisson qui est de 0,32. 

 

Conclusion 

Nous avons simulé un essai de compression sur un ABS imprimé 3D avec un motif 

gyroïde de densité de 20% et de taille de cellule 5mm. Si nous considérons le matériau 

comme homogène et isotrope avec un comportement élastique, nous pouvons 

déterminer un module de Young de 38MPa et un coefficient de Poisson de 0,32. Nous 

cherchions un matériau dont la rigidité était 100 fois plus faible que celle du matériau 

ABS imprimé 3D à 100%. Nous avons finalement montré qu’avec le remplissage 

gyroïde le moins dense imprimable sur notre machine, ce rapport n’était que de 34. 

Ce rapport étant malgré tout important, nous utiliserons ce matériau pour le substituer 

à l’os trabéculaire dans nos os imprimés 3D. Si nous voulions encore augmenter ce 
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ratio, nous pourrions envisager, par exemple, d’autres motifs d’impressions. Nous 

pourrions aussi envisager de modifier la taille de la buse de l’imprimante. En utilisant 

une imprimante 3D double buses, nous pourrions aussi utiliser un deuxième matériau 

dont les propriétés mécaniques initiales seraient plus faibles.  

 

2. Modélisation numérique de l’os prototypé en 

ABS 

Sur le principe, nous disposons maintenant d’un radius synthétique constitué d’une 

phase d’ABS dense imprimé à 100% qui représente l’os cortical et d’une phase lattice 

de densité 20% représentant l’os trabéculaire. Nous disposons également des 

propriétés mécaniques de ces deux phases. Nous utiliserons pour toute cette partie le 

modèle numérique de l’articulation radio-carpienne saine et opérée avec le 

chargement nommé 50% et pour un encastrement de 60mm. Dans la suite du travail, 

nous désignerons ces cas comme « cas de référence sain et opéré ». Le but de cette 

partie va être de déterminer un chargement équivalent en termes de déformation de 

l’os cortical. Nous constaterons ensuite l’impact de ces changements sur la 

transmission de l’effort entre les os du carpe et le radius. Ensuite, nous nous 

intéresserons aux déformations qui seraient mesurées dans la prothèse dans cette 

situation. Finalement, nous évaluerons les écarts avec le modèle initial d’articulation 

radio-carpienne saine et opérée. Nous discuterons de l’intérêt de tels os synthétiques 

au-delà de la validation de notre instrumentation, pour les études biomécaniques. 

 

a. Modèle de l’articulation radio-carpienne saine 

La première étape consiste à intégrer les propriétés de l’ABS imprimé à 100% à la 

place des propriétés de l’os cortical. Nous faisons de même avec les propriétés de la 

structure lattice pour l’os trabéculaire. Comme le contact n’est plus entre des os, mais 

entre des modèles en ABS, le coefficient de frottement qui a été défini entre les os du 

carpe et le radius est également modifié. Il passe de 0,05 à 0,3 (Gurrala and Regalla, 

2014).  

 

Impact de la modification du coefficient de frottement 
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Sur le modèle de référence sans prothèse, les déformations au niveau des 8 jauges 

virtuelles ont été calculées avec un coefficient de friction de 0,05 et 0,3. Nous calculons 

alors un critère global qui sera simplement la sommes des déformations maximales et 

la somme des déformations minimales pour chaque configuration. Nous calculons 

ensuite l’erreur relative entre la valeur de référence et la valeur calculée pour un 

coefficient de frottement de 0,3. Nous constatons une erreur relative de -2,9% en 

compression (Emin) sur l’ensemble des 8 jauges et 0,1% en traction (Emax), Figure IV-

B-2-1. Sachant que le coefficient de frottement a varié de 600%, ces différences ne 

sont pas significatives du point de vue de la déformation moyenne de la surface du 

radius. Si nous regardons au niveau de la répartition, en calculant les erreurs relatives 

pour chaque localisation, nous trouvons un écart moyen de 13%. Cet écart est non 

négligeable. Si nous souhaitions diminuer l’influence de ce paramètre, nous pourrions 

positionner un film de PTFE à l’interface entre le radius et SL. Dans le modèle 

expérimental futur, nous pourrions envisager de placer un film de PTFE pour réduire 

ce coefficient et se rapprocher du cas réel ou bien usiner la pièce SL en PTFE 

directement. 

 

 

Figure IV-B-2-1 : Influence de la modification du coefficient de frottement 

 

Charge équivalente 

Nous disposons du modèle numérique de l’articulation radio-carpienne en ABS. Si 

nous appliquons le même chargement que dans le modèle de référence, la rigidité de 

la structure étant bien moins grande, nous allons mesurer des déformations très 

importantes. Le risque de flambement serait inévitable et le contact entre le radius et 
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SL serait perdu. Finalement, si nous le mettions en place expérimentalement, aucune 

des instrumentations ne pourrait être validée. La solution que nous proposons consiste 

à rechercher un effort qui nous permettrait d’atteindre des déformations à la surface 

du radius équivalente à celles du modèle de référence. 

Pour commencer, nous ajustons la précharge qui servait à correctement positionner 

SL sur le radius en début d’essai. En effet, la précharge représentait 10% de la force 

totale appliquée. Dans notre cas, cette force est peut-être déjà trop haute par rapport 

aux valeurs de déformations que nous voulons atteindre. Le critère que nous 

choisissons pour adapter cette précharge est la flèche maximum du radius. Une valeur 

de flèche équivalente (à 4% près) est trouvée pour une précharge 10 fois inférieure, 

soit 3,5N. 

Comme nous avons pu l’expérimenter avec le réglage de la précharge, la rigidité du 

modèle en ABS est plus faible que celle avec le modèle de référence. Nous décidons 

de fixer une valeur à atteindre de 100N arbitrairement de force à atteindre. Ensuite 

nous imposons un pas de temps pour le calcul d’au maximum 0,05s. Sachant que le 

temps total pour appliquer les 100N est d’une seconde, nous pourrons alors mesurer 

les déformations au niveau des jauges virtuelles pour une force variant de 0 à 100N 

par pas d’au maximum 5N. Une première étape consiste à déterminer qualitativement 

un intervalle de variation où le champ de déformation est comparable, Figure IV-B-2-2. 

Il l’est pour une force comprise entre 23,5 et 37,9 N.  

 

 

Figure IV-B-2-2 : Champs de déformations maximales absolues, en haut pour l’os 

chargé à 350N et en bas pour le modèle en ABS pour différentes valeurs de 

chargement 
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Pour toutes les valeurs de force appartenant à l’intervalle [23,5 ; 37,9] N, nous 

calculons les valeurs des déformations des jauges virtuelles. Chacune de ces valeurs 

est comparée à sa valeur dans le modèle de référence sans prothèse, Figure II-C-2-4 

(A. Bleu). L’erreur relative est calculée. Les moyennes de ces erreurs relatives sont 

présentées Figure IV-B-2-3. Pour déterminer le cas idéal, il suffit de rechercher là où 

les valeurs sont les plus proches de 0. Dans notre cas, le plus petit écart est trouvé 

pour un chargement de 33,1N. 

 

 

Figure IV-B-2-3 : Moyenne de l’erreur relative des déformations maximums et 

minimums relevées au niveau des 8 jauges virtuelles 

 

Le champ de déformation du modèle initial est comparé aux valeurs obtenues sur le 

modèle en ABS soumis à un chargement de 33,1N, Figure IV-B-2-4. Comme nous 

pouvons le constater, même si les écarts sont parfois assez importants, les ordres de 

grandeurs sont respectés. Si ce modèle en ABS est mis en place expérimentalement, 

nous devrions pouvoir y mesurer des niveaux de déformation équivalent à ceux 

attendus sur les vrais os.  
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Figure IV-B-2-4 : Comparaison des valeurs de déformation calculées pour le modèle 

de référence et le modèle ABS sous 33,1N 

 

Comme nous le démontrions dans la partie précédente, la stéréo corrélation d’images 

numériques fournit des résultats précis à partir de 0,1 % de déformation. Cela équivaut 

à 1000 microdéformations. La face où nous sommes donc le plus susceptible 

d’observer le champ de déformation sera la face palmaire. Bien que nous ne soyons 

pas dans la zone optimale pour l’utilisation de notre instrumentation, nous devrions au 

moins être capable d’observer les grandes tendances, en particulier pour le champ 

principal minimal. 

 

Mesure d’effort au contact 

Si nous parvenons à recréer un champ de déformation similaire, cela ne traduit pas 

pour autant que le chargement est resté le même. Cela ne signifie encore moins que 

le chargement produit correspond toujours à un chargement physiologique. Nous 

allons donc vérifier ces deux points. Comme nous pouvons le constater Figure IV-B-

2-5, le nombre de centroïde est passé de 3 à 4. Il existe des cas dans la littérature où 

cela est le cas, Figure I-C-3-5. Si nous nous intéressons à la répartition des efforts, 

nous constatons que le lunatum a récupéré 4% d’effort en plus par rapport à la 

configuration de référence. Cela correspond à une erreur relative 9% pour la force au 

niveau de lunatum et 7% au niveau du scaphoïde. Ces erreurs sont acceptables. On 

peut donc considérer que les conditions aux limites de nos deux modèles sont 

équivalentes. Nous pourrons vérifier ces grandeurs expérimentalement grâce à 

l’instrumentation avec les capteurs Flexiforce. 



195 
 

 

 

Figure IV-B-2-5 : Comparaison du transfert d’effort entre le modèle de référence et le 

modèle en ABS 

 

Nous avons vérifié que notre modèle d’os synthétique en ABS pouvait en théorie être 

utilisé en substitut d’un vrai os pour tester la stéréo-corrélation d’images numériques 

et les capteurs Flexiforce. Cela nécessite simplement que l’effort appliqué soit réduit à 

33,1N. Pour aller encore plus loin dans l’étude, nous voudrions voir si notre modèle en 

ABS nous permettra également de vérifier l’évolution du champ de déformation après 

implantation d’une prothèse. Et dans l’idéal, si la prothèse était positionnée avec un 

capteur enfoui dans la tige, nous serions capables de mesurer la fraction de l’effort qui 

ne passerait pas par l’épiphyse distale du radius.  

 

b. Modèle de l’articulation radio-carpienne opérée 

Détermination d’un matériau équivalent pour la prothèse 

Dans cette partie, nous abordons la problématique de la recherche d’un matériau de 

substitution sous un aspect nouveau. Avant, nous avions des matériaux et nous 

voulions trouver un chargement équivalent permettant de garantir un certain niveau de 

déformation sur la surface distale du radius. Maintenant, le chargement est imposé, 

Ftot = 33,1N, et nous souhaitons trouver un matériau dont la rigidité nous permettrait 

d’atteindre la déformation souhaitée (εCible) au niveau de la tige, Figure IV-B-2-6. 
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Figure IV-B-2-6 : Sélection d'une valeur intermédiaire pour le module de Young d'un 

matériau alternatif pour les essais sur modèle de radius en ABS 

 

Sachant que : 

 

𝜎𝑡𝑖𝑔𝑒 =
𝐹𝑡𝑖𝑔𝑒

𝑆𝑡𝑖𝑔𝑒
 (25) 

 

D’après les résultats du chapitre 2, 

 

𝐹𝑡𝑖𝑔𝑒 = 0,09 ⋅ 𝐹𝑡𝑜𝑡 

𝜀𝑐𝑖𝑏𝑙𝑒  = −5,85. 10−5 

 

En supposant que le matériau qu’on utilisera sera homogène, isotrope avec un 

comportement élastique linéaire, on peut appliquer la loi de Hooke : 

 

𝜎𝑡𝑖𝑔𝑒 =
𝐹𝑡𝑖𝑔𝑒

𝑆𝑡𝑖𝑔𝑒
= 𝐸? ⋅ 𝜀𝑐𝑖𝑏𝑙𝑒 (26) 

 

On trouve finalement E? = 10 400 MPa. A l’aide de la base de données Matmatch 

(https://matmatch.com/) le matériau qui correspondrait pour notre application serait un 

matériau polyamide renforcé par des fibres de carbone. Le Zytel® HTNFE350064 

BK544 présente un module d’élasticité de 10 400 MPa et un coefficient de Poisson de 

0,34. Nous l’inclurons pour le restant de l’étude. 

 ti e
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Validation du choix du matériau 

Le modèle de référence avec prothèse a été relancé avec pour l’os les propriétés du 

modèle en ABS, et pour la prothèse des valeurs de module de Young et de coefficient 

de Poisson reproduisant plusieurs matériaux, Figure IV-B-2-7 : 

ETitane = 110 000 MPa, νTitane = 0,3 

EPA = 10 400 MPa, νPA = 0,34 

EABS = 1 320 MPa, νABS = 0,42 

Ces cas seront d’abord étudiés d’un point de vue qualitatif avec la représentation de 

leur champ de déformation principale absolue. Ils seront comparés aux champs de 

déformation de la prothèse du modèle de référence avec prothèse. Puis 

quantitativement, pour le cas présentant le plus de similitude, où la déformation dans 

la section au niveau de la tige sera calculée.  

 

 

Figure IV-B-2-7 : Déformations principales maximales pour le cas de référence et les 

trois autres cas simulés 

 

Le cas « 1320 MPa » simulant des propriétés mécaniques du même ordre de grandeur 

que celles de l’ABS imprimé 3D présente des déformations minimales et maximales 

beaucoup trop grandes par rapport au modèle de référence. Inversement, le cas 

« 110 000 MPa » qui correspondrait au cas où nous utiliserions la prothèse en titane 

dans nos essais sur modèle prototypé, présente des déformations beaucoup trop 

faibles. Le cas « 10 400 MPa » présente un champ de déformation pratiquement 
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identique au modèle de référence. Il semble légèrement plus déformé au niveau de la 

base de la tige longue et un peu moins sous la surface en appui sur l’épiphyse distale 

du radius. Il n’y a pas de raison évidente qui expliquerait cette observation.  

En reprenant la méthode décrite Figure II-C-2-5, nous réalisons une coupe au niveau 

de la tige à 50 mm de l’extrémité distale de la prothèse. A ce niveau, la tige est 

également en compression pur Figure IV-B-2-8. 

 

 

Figure IV-B-2-8 : Direction principale minimale au niveau de la section de la 

prothèse, cas "10 400 MPa" 

 

Nous y déterminons une déformation minimale moyenne de -6,71.10-5. Cette valeur 

est 15% plus haute que la valeur du modèle de référence avec prothèse. En appliquant 

un bilan des forces équivalant à celui de la Figure II-C-2-5, nous calculons que F3, la 

force passant dans la tige. Dans ce second cas, la force F1 appliqué à la prothèse 

n’est plus de 350 N, mais de 33,1 N. La force calculée ne représente plus que 1% de 

la force appliquée. Ce résultat n’est pas un problème si nous souhaitons seulement 

tester notre instrumentation enfouie sur le modèle de substitution. Cependant, comme 

la répartition entre l’effort encaissé dans la partie distale du radius et dans la tige a été 

modifiée, la question de la nouvelle répartition des efforts après implantation se pose.  

 

Analyse du champ de déformation et de leur évolution avant/ après implantation 

Dans un premier temps, les déformations au niveau des jauges virtuelles sont 

calculées quel que soit le cas. La moyenne et l’écart-type sur chaque valeur sont 

calculés et comparés aux déformations du modèle de référence, Figure IV-B-2-9.  
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,  

Figure IV-B-2-9 : Comparaison des déformations au niveau des jauges virtuelles pour 

le modèle de référence avec prothèse et pour l'ensemble des cas simulés sur le 

modèle de substitution 

 

Pour le cas « 1320 MPa», «10 400 MPa » et « 110 000 MPa », nous calculons un 

écart moyen par rapport aux valeurs du modèle de référence avec prothèse 

respectivement de 39, 32 et 28%. Ces écarts sont significatifs. Le deuxième point 

d’intérêt concerne l’évolution de ces déformations entre avant et après implantation. 

En effet, ce qu’il y avait de plus remarquable entre notre modèle est celui de la 

littérature, Figure II-C-2-4, était l’évolution drastique des déformations entre avant et 

après implantation de prothèse.  

Nous proposons donc de calculer un facteur de variation entre le cas sans et le cas 

avec prothèse pour le modèle de référence et pour les modèles de substitution Figure 

IV-B-2-10. Nous constatons qu’à l’exception des déformations maximales au niveau 

Dor_P et Pal_P (proximal) le sens de variation est le même pour toutes les jauges pour 

le cas « 10 400 MPa ». Cela signifie, que si nous souhaitons observer la croissance 

où la décroissance des contraintes dans la partie distale du radius avant et après 

implantation, et qu’elle soit conforme à ce qui est attendu (modèle de référence), une 

prothèse de substitution en polyéthylène chargé ferait l’affaire.  
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Figure IV-B-2-10 : Variation des déformations des jauges virtuelles avant et après 

implantation de la prothèse pour le cas de référence et pour les 3 cas de référence 

 

Finalement, nous avons proposé un modèle de substitution au radius cadavérique. Il 

permettra de valider l’instrumentation et les conditions aux limites du montage 

expérimental. Il peut également être utilisé pour des études comparatives entre avant 

et après implantation de prothèse.  

 

C. Mise en place de l’essai biomécanique 

 

Nous avons montré que nous pouvions utiliser des modèles d’os imprimés 3D pour 

réaliser des essais de validation de l’instrumentation. Nous proposons ici un montage 

expérimental permettant de réaliser ces essais. Les conditions aux limites utilisées 

dans le modèle éléments finis sont reproduites dans l’essai. Les résultats 

expérimentaux seront comparés aux résultats numériques. Le dispositif est conçu pour 

pouvoir accueillir des pièces anatomiques, nous pourrions donc envisager de réaliser 

des essais sur de vrais os du radius. Ainsi des valeurs réalistes d’effort transmis dans 

la partie distale du radius pourraient être déterminés. 
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3. Dispositif expérimental 

c. Principe de fonctionnement 

 

 

Figure IV-C-3-1 : Schéma cinématique du dispositif expérimental 

 

Le dispositif expérimental, Figure IV-C-3-1, a été conçu pour pouvoir être positionné 

sur la plupart des machines de test Instron, en particulier les modèles Electropuls 

E10000 et universel 5969. La position de la traverse dans la direction X et Z est 

connue, une mobilité est permise suivant la direction Y pour permettre l’application de 

la force F. La position de l’encrage du dispositif dans le bâti est connue. Dans le plan 

ZX, elle est la même que la traverse. Dans le cas de la machine E10000, il aurait été 

envisageable de décaler cette position en fixant le dispositif directement dans les 

rainures en T présentent sur la base de la machine, mais pas pour la machine universel 

5969 (ni pour la majorité des autres modèles disponibles au laboratoire).  

La glissière de direction Y a pour but de garantir le contact quel que soit la longueur 

de l’os et tout au long de l’essai. De plus, elle encaisse les efforts dans les directions 

Z et X, ce qui permet d’éviter qu’ils soient transmis à la cellule de force. Pour appliquer 

un effort reproduisant un appui pour différentes orientations de la main, la direction de 

l’os par rapport à la traverse doit pouvoir être mobile. C’est le rôle de la liaison pivot. 
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Suivant l’orientation initial de l’os dans le support mobile, l’angle de rotation permet de 

reproduire l’effort d’un appui avec la main en flexion-extension ou déviation ulnaire-

radial. L’orientation pour un appui avec la main en position neutre est obtenue pour un 

angle α de 0°.  La glissière de direction X permet de compenser le déplacement de 

l’épiphyse distale du radius lors de la rotation. Le contact est alors garanti en début 

d’essai entre l’os et l’indenteur. En phase de réglage les déplacements UX et UY et α 

sont permis. En phase de test seul UY est permis. 

 

 

Figure IV-C-3-2: Modèle 3D du dispositif expérimental et son schéma cinématique  

 

Le schéma cinématique du dispositif expérimental est présenté sur la Figure IV-C-3-2. 

Notre système réutilise le bâti et le support mobile d’un montage précédemment 

développé pour le test d’humérus (Elizondo-Moreno et al., 2019). Il était alors plus 

simple d’aligner la glissière verticale et la traverse avec une liaison pivot au niveau du 

support mobile plutôt qu’avec un encastrement dans le bâti. La verticalité de la liaison 

est contrôlée à l’aide d’un niveau à bulle avant le début du test.  
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Figure IV-C-3-3: Vue de détail des pièces permettant de reproduire les conditions 

aux limites du modèle numérique 

 

Le dispositif, Figure IV-C-3-3, est positionné de manière à transmettre au radius un 

chargement équivalent à celui qu’il subirait lors d’un appui avec la main en position 

neutre. Afin de reproduire expérimentalement les mêmes conditions aux limites que 

dans le modèle numérique, la pièce SL qui reprend la géométrie proximale du 

scaphoïde et du lunatum est imprimée et remplace l’indenteur sphérique. Cet 

indenteur est constitué d’une deuxième pièce, un cylindre. La liaison cylindre-cylindre 

entre ces deux pièces ne permet qu’une rotation, tel que cela a été simulé Figure II-B-

1-4. De plus le point d’appui (RP-1 dans le modèle numérique) est connu puisqu’il 

s’agit du centre du cylindre. Il est placé à la position nommé 50% Figure II-B-3-1. Ainsi, 

nous souhaitons mesurer que 45 % de l’effort qui transite par le lunatum et 55 % par 

le scaphoïde.  

Concernant l’encastrement proximal du radius, le dispositif dispose d’un réceptacle 

cylindre dans lequel l’os peut être serré par des vis tangentes. Une fois l’os mis en 

place, le PMMA est coulé tout autour afin de garantir son encastrement. Comme nous 

travaillons pour le moment sur des os imprimés 3D, nous en profitons pour désigner 

un moulage venant combler l’espace entre le réceptacle et l’os. Afin d’améliorer la 

stabilité de l’os dans le montage et lors de l’impression, l’extrémité proximale du radius 

est incluse dans un cylindre. La structure interne de l’os n’est pas modifiée. Le moulage 

et le modèle en ABS est assemblé et placé dans le dispositif expérimental. Le moulage 
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est ajusté à la surface du modèle 3D et du support mobile. Comme le réceptacle est 

légèrement conique, le montage est complétement encastré lorsqu’il est enfoncé dans 

le dispositif. Des vis en dessous du réceptacle permettent de pousser l’assemblage 

après l’essai. 

 

d. Production des modèles synthétiques 

Les géométries générées sur Fusion 360 pour le modèle numérique sont reprises. L’os 

cortical de l’extrémité proximale est transformé en un cylindre de diamètre 40 mm et 

de hauteur 30 mm. La partie trabéculaire est transformé en structure lattice de densité 

20 % et de taille de cellule 5 mm. Ces étapes sont réalisées pour le modèle sans et 

avec prothèse, Figure IV-C-3-4. Les modèles sont alors prêts à être imprimés. 

 

 

Figure IV-C-3-4: Vue en coupe de l'épiphyse distale du radius sans et avec prothèse 

implantée 

 

Il avait été envisagé d’usiner les prothèses dans un matériau dont les propriétés sont 

proches de celles déterminées dans la section précédente. Des tests ont été menés 

sur du polyacétal (POM), Figure IV-C-3-5. L’usinage est effectué sur une machine 

d’usinage Datron neo. Grâce au quatrième axe de la machine, la majorité des surfaces 

pouvaient être réalisées en une étape. Cependant, la surface articulaire distale et la 

surface proximale devait être reprise. Ces opérations de repositionnement étaient 

  e   r   èse
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complexes, malgré des surfaces de référence usinées lors de la première phase (cube 

au-dessus de la surface distale par exemple). Le résultat est une mauvaise 

concordance des surfaces. Pour parvenir à de meilleur résultat, il aurait fallu envisager 

le développement de gabarit spécifique pour positionner avec précision la prothèse 

après chaque étape d’usinage. Nous avons donc fait le choix pour le reste de cette 

étude d’utiliser un modèle également imprimé 3D. 

 

 

Figure IV-C-3-5: Tentative d'usinage d'un implant radial de prothèse de poignet 

(ReMotion) 

   

L’ensemble des pièces ont alors été imprimées sur l’imprimante M300 plus avec le 

matériau Z-ABS Blanc. Les modèles de radius sont imprimés à la verticale afin de 

respecter l’orientation du matériau simulé, l’orientation à 45° est également choisie à 

cet effet, Figure IV-C-3-6. Pour optimiser l’état de la surface distale de la prothèse et 

la surface proximale de l’indenteur, elles sont imprimées vers le haut. Seuls les 

supports directement attachés au plateau sont autorisés, cela empêche qu’il y ait du 

support à l’intérieur de l’os, en particulier dans les cellules de la structure lattice dont il 

serait impossible à enlever. Les paramètres d’impression sont les mêmes que ceux 

utilisés pour produire les échantillons caractérisés dans la partie C-1. Un léger 

ponçage est réalisé pour permettre l’assemblage des différentes pièces. Le montage 

entre chaque pièce est serré. Afin de créer un mouchetis pour la corrélation d’image, 

une couche fine de peinture blanche est appliquée à l’aide d’un aérosol. Ensuite, des 

points noirs sont déposés également à l’aérosol, Figure IV-C-3-6.  
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Figure IV-C-3-6 : De gauche à droite ; Préparation de la fabrication sur Z-suite, radius 

avec prothèse et radius sans prothèse 

 

 

4. Protocole expérimental 

Comme nous l’avons montré précédemment, il ne serait pas pertinent de tester 

l’instrumentation enfoui sur le modèle de prothèse imprimé 3D. En effet, les 

déformations y sont très supérieures à la réalité. Une première piste était de 

simplement positionner une jauge de déformation au niveau de la tige iso-élastique 

pour vérifier si le niveau de déformation était équivalent à celui calculé pour ce cas. 

Cette instrumentation n’a cependant pas pu être mise en place. Nous ne vérifierons 

donc ici que la mesure de force à l’interface entre les os du carpe et le radius et la 

mesure de déformation sur l’extérieur du radius. 

Le dispositif expérimental décrit précédemment est fixé sur la machine Instron 

Electropuls E10000, Figure IV-C-4-3. Le dispositif est réglé en position neutre. Le 

premier essai est réalisé sur le radius sans la prothèse. Il est positionné dans le 

moulage. La face antérieure du radius est orientée de manière à être visible depuis 

l’avant de la machine. Ainsi nous pourrons observer les déformations au niveau des 

jauges virtuelles Pal_D et Pal_P. Nous choisissons cette orientation parce qu’il s’agit 

de la face où les déformations les plus importantes sont mesurées, Figure IV-C-4-1. 

L’ensemble est alors enfoncé dans le réceptacle. Afin de garantir un encastrement 

optimal, les vis latérales sont serrées jusqu’à suppression de tout jeu perceptible. 
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Figure IV-C-4-1: Déformation attendue dans sur la face palmaire 

 

L’indenteur est positionné sur la tige vertical qui transmet l’effort de la traverse. Afin de 

localiser correctement les capteurs de force, le film proposé partie B-1 est placé à 

l’interface entre l’indenteur et le radius. Un effort est appliqué manuellement sur la 

traverse. On observe alors deux centroïdes alors que le modèle en prévoyait 4, Figure 

IV-C-4-2. La distance et la localisation de ces deux centroïde est conforme. 

 

 

Figure IV-C-4-2: Trace du contact entre le radius et l'indenteur et comparaison au 

modèle éléments finis 

 

La dimension de la surface n’étant pas une information sûre, partie B-1, nous 

travaillerons directement sur les valeurs de force et non de contraintes. Les capteurs 

de forces sont positionnés au niveau des centroïdes (ronds verts). Les caméras sont 

positionnées devant la machine à l’aide du montage présenté à la partie B-2. Les 
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caméras et les capteurs de forces sont calibrés conformément aux procédures décrites 

précédemment, partie B-1 et B-2. Les images et les valeurs de forces (cellule de force 

et capteurs Flexiforce) sont acquises avec une fréquence de 10 Hz. Toute 

l’instrumentation est alors prête pour l’essai, Figure IV-C-4-3.  

 

 

 

Figure IV-C-4-3: Dispositif expérimental mis en place pour l'essai sur modèle 

prototypé sans prothèse 

 

La force à appliquer sur le modèle en ABS est de 33,1 N. Comme nous ne connaissons 

pas la fraction de la force qui sera encaissée par le montage, nous appliquons une 

force de 100 N à une vitesse constante de 1 mm.min-1.  

 

5. Résultat 

La courbe de la force en fonction du temps pour la cellule de force nous permet de 

trouver l’instant où la force atteint 33,1 N, Figure IV-C-5-1. Pour cet instant, nous 

regardons la valeur de force mesurée au niveau du capteur Flexiforce au contact du 

lunatum et du scaphoïde. On trouve respectivement un effort de 14 N et 25 N soit en 

pourcentage une répartition de 36 % et 64 %. La répartition attendue était de 49 % et 

51 %. 
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Figure IV-C-5-1: Courbes force/ temps acquise avec la cellule de force et le capteur 

Flexiforce 

 

Si on observe ce rapport au cours de l’application de l’effort, Figure IV-C-5-2, lorsque 

l’effort appliqué est inférieur à 15 N, le rapport alterne entre valeur impossible (division 

par 0) et valeur aberrante (rapport de 10). Comme nous le constations Figure III-A-2-7, 

cela est dû à un manque de précision du capteur pour les petites valeurs de force, en 

effet, à ce stade la valeur de force au niveau du lunatum est inférieure à 5 N. Ensuite, 

jusque 55N le rapport reste constant à environ 1,8. Ensuite ce rapport change. Cela 

signifie qu’au-delà de cette force, les conditions aux limites sont modifiées. Cela 

signifie que si nous souhaitions augmenter le niveau d’effort, pour par exemple 

mesurer de plus grande déformation, nous serions limités à cette valeur.  

 

 

Figure IV-C-5-2: Rapport entre la force mesurée au contact avec le scaphoïde par la 

force mesurée au contact avec lunatum 
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Si nous comparons la géométrie simulée et la géométrie testée, les écarts maximums 

sont mesurés sur le bord des surfaces visible. Ailleurs les écarts sont très faibles. La 

déviation entre les deux surfaces est calculée à 0,02 mm. Cela signifie que s’il existe 

des écarts entre le champ de déformation simulé et mesuré expérimentalement, ils ne 

proviennent pas d’un écart entre les deux géométries. 

 

 

Figure IV-C-5-3: champs des écarts entre le modèle de numérique et la géométrie 

expérimentale 

 

Pour un effort de 33,1 N, nous observons les champs de déformation minimale 

numérique et expérimentale, Figure IV-C-5-4. Avant implantation, on observe une 

compression maximale au niveau de la diaphyse et minimale au niveau de l’épiphyse. 

Nous faisons le même constat du côté du processus styloïde vers l’ulna (de la droite 

vers la gauche sur nos figures). Le niveau de déformation est également comparable. 

Nous pouvons donc dire que le champ obtenu expérimentalement est équivalant à 

celui obtenu numériquement. Après implantation de la prothèse, la comparaison n’est 

pas aussi simple. Les deux zones de sur-contrainte en compression sont également 

observées (zone bleu). La zone rouge correspond à des zones avec des contraintes 

inférieures à 0,02 %. Comme nous l’avons vu Figure III-A-2-8, les déformations 

peuvent-être déterminées avec précision à partir de 0,1 %. Comme la zone rouge 

couvre près de 50% de la surface observée, cela explique pourquoi nous ne parvenons 

pas à faire une observation aussi qualitative que pour le champ de déformation avant 

implantation. 
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Figure IV-C-5-4 : Comparaison du champ de déformation minimale avant et après 

implantation de la prothèse. 

 

La comparaison des déformations maximales ne présente pas d’intérêt puisqu’étant 

plus petite en norme que les déformations en compression, nous ne serons pas 

capables d’afficher un champ de déformation comparable. La mesure au niveau des 

jauges virtuelles n’est pas non plus concluante puisqu’extrêmement bruitée, Figure IV-

C-5-5. 

 

 

Figure IV-C-5-5: Illustration de la problématique de la mesure de la déformation au 

niveau des jauges virtuelles 

 

Pour conclure, le protocole expérimental et son instrumentation a pu être mise en 

place. Nous constatons un certain nombre d’écart entre le modèle numérique et le 

modèle expérimental qui nécessiterait d’être étudié plus en détail. Si nous souhaitons 

rester avec le même effort, il serait nécessaire d’augmenter la précision de 
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l’instrumentation. Cela peut passer par le changement de la caméra 5 mégapixels pour 

une caméra 21 mégapixel. Si nous voulons augmenter encore plus la précision de 

notre instrumentation, nous pourrions utiliser des objectifs à grossissement et 

restreindre la zone d’observation. Nous perdrons cependant le caractère plein champ 

de la mesure de stéréo-corrélation d’images numériques. Nous pourrions simplement 

placer des jauges de déformation au niveau des jauges virtuelles. 
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Conclusion et perspectives 

Dans un contexte médical, les prothèses de poignet présentent un taux d'échec plus 

élevé que les prothèses orthopédiques de la hanche. Notre étude bibliographique a 

mis en évidence que les efforts transmis au niveau de l'épiphyse distale du radius 

étaient en réalité déportés vers le canal médullaire, ce qui signifie qu'en l'absence de 

contrainte autour de la prothèse, l'os ne peut pas se consolider correctement et, au 

contraire, se résorbe. 

Dans le cadre de cette étude, nous avons développé les outils nécessaires pour 

étudier l'influence d'un implant dans le radius. Notre étude bibliographique nous a 

conduit à choisir de n'étudier que l'implant radial d'une prothèse de poignet. Trois 

points importants ont été mis en évidence : tout d'abord, l'importance d'un chargement 

physiologique ; deuxièmement, l'impact de la prothèse sur la déformation de l'os 

cortical du radius ; enfin, la nécessité de mesurer les efforts supportés par la prothèse. 

Pour ce faire, nous avons réalisé un scanner d'un avant-bras cadavérique, ce qui nous 

a permis d'obtenir l'orientation relative des os du carpe avec la main en position neutre. 

De plus, cela nous a fourni l'épaisseur réelle de l'os cortical du radius et la géométrie 

réelle de la prothèse déformée. Nous avons négligé les retours élastiques. Le modèle 

numérique que nous avons développé pour simuler le radius sans prothèse nous a 

permis de définir les conditions aux limites pour reproduire un chargement 

physiologique, nous donnant ainsi une estimation des déformations de l'os cortical et 

de l'os trabéculaire. Ces niveaux de déformation sont du même ordre de grandeur que 

ceux observés dans la littérature. Ensuite, le modèle a été enrichi par l'ajout de la 

prothèse, confirmant notre hypothèse initiale selon laquelle notre prothèse sollicite 

favorablement l'épiphyse distale du radius, favorisant ainsi la consolidation osseuse 

observée sur les radiographies des patients. 

En ce qui concerne l'instrumentation mise en place, nous avons développé un capteur 

permettant de localiser les centroides. Les capteurs flexiforces ont été évalués, 

notamment dans le cas de la mesure des forces sur des surfaces courbes, et leur 

validité a été démontrée. De plus, la DIC (Digital Image Correlation) a été testée lors 

d'un essai de compression simple, permettant de mesurer avec succès les 

déformations, qui ont été comparées aux déformations obtenues en simulation 

numérique, pour des niveaux de 0,1 %. 
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En ce qui concerne la possibilité d'incorporer un capteur dans une prothèse en vue du 

développement d'une prothèse connectée, une étude numérique réalisée sur Abaqus 

et Comsol nous a permis de préparer un cas de référence pour l'incorporation de 

capteurs. La faisabilité de ce processus a ensuite été démontrée expérimentalement 

sur une éprouvette en acier. 

Enfin, nous avons proposé un modèle synthétique du radius pour valider notre modèle 

expérimental. Pour ce faire, nous avons caractérisé le matériau imprimé en 3D, 

supposé orthotrope, à l'aide d'essais originaux. Nous avons cherché une densité de 

remplissage équivalente à celle de l'os trabéculaire. Le dispositif expérimental a été 

mis en place avec le modèle synthétique et l'instrumentation, et les conditions aux 

limites ainsi que les déformations de l'os cortical ont été mesurées et comparées aux 

modèles numériques. 

En conclusion, nous avons développé une méthodologie basée sur l'expérimentation 

et la modélisation numérique pour évaluer l'influence d'un implant sur des os 

cadavériques. 

 

Au cours de ce travail, de nombreuses hypothèses ont dû être formulées pour 

progresser dans nos travaux. Certaines de ces hypothèses pourraient être corrigées 

ou améliorées. Par exemple, la première hypothèse concerne les propriétés 

mécaniques de l'os, que nous avons considéré comme élastique homogène isotrope, 

bien que le comportement de l'os cortical soit plutôt anisotrope. Une première évolution 

serait de considérer la corticale comme isotrope transverse. Notre modèle synthétique 

imprimé en 3D pourrait être utilisé pour valider un modèle orthotrope. 

Il serait également intéressant d'intégrer un gradient de densité dans les os pour 

refléter la densité intrinsèque à chaque phase de l'os. 

De plus, il serait envisageable d'intégrer d'autres chargements physiologiques pour 

d'autres orientations de la main, telles que l'extension et la flexion. 

En ce qui concerne le capteur de force, l'utilisation de capteurs de nouvelle génération, 

intégrant directement la mesure de la surface de contact, pourrait être explorée pour 

étudier l'évolution de la surface de contact au cours de l'application des efforts. 

Pour l'incorporation de capteurs dans des prothèses, il serait judicieux de s'orienter 

vers des matériaux et des géométries similaires à ceux des prothèses. 
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Enfin, pour les expérimentations futures, il serait pertinent de tester d'autres 

orientations à comparer avec les modèles numériques et d'aller vers des essais sur 

des os cadavériques. 
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Samuel BERTHE 
Etude biomécanique de l’articulation radio-

carpienne pour le développement d’une 

prothèse connectée  

Résumé 
Lorsqu'une personne souffre de pathologies dégénératives, inflammatoires, etc …, elle 
peut ressentir des douleurs importantes et perdre en mobilité. Si ces symptômes 
deviennent trop gênants, une intervention chirurgicale peut être envisagée. 
L'arthrodèse, immobilisant le poignet, est courante mais réduit aussi la mobilité. 
L'arthroplastie, partielle ou totale, remplace les surfaces articulaires par des implants, 
préservant la mobilité mais avec un risque de descellement à moyen terme. 
Cette étude se concentre sur un nouveau design de prothèse radiale, la prothèse iso-
élastique, qui améliorerait la répartition des forces et réduirait le risque de 
descellement. Ce design comprend une extrémité distale compacte et une longue tige 
pour une meilleure fixation primaire. Les résultats cliniques initiaux sont prometteurs, 
mais le nombre de cas étudiés reste limité. L'étude propose des méthodes 
expérimentales et numériques pour évaluer l'efficacité de cette prothèse. 
Le manuscrit se divise en quatre chapitres : une revue bibliographique, le 
développement d'un modèle numérique pour simuler les chargements physiologiques, 
le développement et la caractérisation d’une instrumentation pour des mesures 
locales, et un protocole expérimental sur un modèle de radius synthétique. 
Mots clés : 
Arthroplastie, étude biomécanique, modélisation numérique, caractérisation 
mécanique 

 

Abstract 
When a person suffers from degenerative, inflammatory, etc…, conditions of the wrist, 
they may experience significant pain and loss of mobility. If these symptoms become 
too bothersome, surgical intervention may be considered. Arthrodesis, which 
immobilizes the wrist, is common but also reduces mobility. Partial or total arthroplasty 
replaces the joint surfaces with implants, preserving mobility but with a risk of loosening 
in the mid term. 
This study focuses on a new radial implant design, the iso-elastic prosthesis, which 
aims to improve force distribution and reduce the risk of loosening. This design features 
a compact distal end and a long shaft for better primary fixation. Initial clinical results 
are promising, but the number of cases studied remains limited. The study proposes 
experimental and numerical methods to evaluate the effectiveness of this prosthesis. 
The manuscript is divided into four chapters: a literature review, the development of a 
numerical model to simulate physiological loads, the development and characterization 
of instrumentation for local measurements, and an experimental protocol on a synthetic 
radius model. 
Keywords : 
Arthroplasty, biomechanical study, numerical modeling, mechanical characterization 

 


