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Introduction générale






L’os est un matériau en continuel renouvellement. Au cours de la vie, les os changent
de taille, de forme, de densité. Ceci est dii a deux phénomenes distincts : le remodelage
osseux et la construction osseuse. Le remodelage permet la destruction de la matrice
osseuse par des cellules (les ostéoclastes) puis sa reconstitution au méme endroit par
d’autres cellules (les ostéoblastes). Il entraine une diminution de ’endommagement de
I'os, 'adaptation de I'os a son environnement mécanique et ’homéostasie des minéraux
tel que le calcium, le phosphate et le sodium. Ainsi tous les 10 a 12 ans notre squelette
est entierement renouvelé [U.S. Department of Health and Human Services, 2004].
La reconstruction osseuse, quant a elle, consiste en la formation d’os a un endroit
précis, ou en la destruction de 1’os a un autre endroit. Elle résulte dans un changement
de la forme de 'os. C’est ce qui arrive notamment lors de ’enfance, lorsque les os
grandissent et lors de l'adolescence, lorsque les os s’épaississent. Lors de fractures,
lorsque le déficit osseux est trop important pour que 'os puisse se reconstruire seul,
I'utilisation de biomatériaux ou de greffes osseuses permet de se substituer a 1’os vivant
et est devenue aujourd’hui une pratique usuelle en médecine. La reconstitution de 'os
a travers ce matériau permet a la structure osseuse de retrouver ses caractéristiques
mécaniques. Dans un tout autre domaine, les orthodontistes ont eux aussi recourt au
remodelage osseux. En effet, lorsqu’une dent doit étre déplacée au cours d’un traitement
orthodontique, le praticien applique une force sur cette dent par l'intermédiaire d’un
systeme externe générant ainsi des zones de tension et des zones de compression. L’os
en tension se reconstruit et I’os en compression de résorbe. L’espace ainsi créé, permet
a la dent de bouger. Cependant, ni les orthodontistes ni les les chirurgiens n’ont a
I’heure actuelle, un moyen précis de prévoir 1’évolution du remodelage osseux de leur

patient au cours du temps, afin de pouvoir adapter leur protocole.

Le remodelage osseux est un phénomene complexe qui résulte de nombreux para-
metres : ’'age, alimentation, les maladies, mais aussi les contraintes mécaniques auquel
il est soumis. Le fait que la forme des os dépend du chargement mécanique auquel il
est soumis a été observé en premier lieu par Galileo Galilei en 1638 [Galilei, 1638]. Ce
n’est que bien plus tard que Julius Wolff en 1892 formulera que chaque changement
de I'architecture interne observé de 1’os est la conséquence d’une perturbation qui res-
pecte des regles mathématiques précises [Wolff, 1892]. Cette loi n’est pas une loi au sens
stricte du terme mais plutét une observation qualitative. Cependant, ce principe, bien
qu’appelé "loi de Wolft", avait déja été formulé par Meyer en 1867 [Von Meyer, 1867].
Wilhelm Roux en 1885 a été le premier a expliquer que n’importe quelle forme d’os,
possédant une architecture interne quelconque soumis a un chargement précis verra sa
structure se réorganiser grace au principe d’adaptation [Roux, 1885; Lee and Taylor,
1999].

Le remodelage osseux est 'aboutissement de I'action de différents types de cellules.
L’action des cellules dépend notamment de 'oxygene, des nutriments, des protéines et

des facteurs de croissance présents dans leur environnement. C’est donc un phénomene
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qui associe I'influence des forces macroscopiques sur 'action des cellules a 1’échelle
microscopique, mais aussi 'action des cellules a ’échelle microscopique sur la physio-
nomie de I'os a I’échelle mésoscopique et macroscopique. Ce processus multi-échelles et
multi-physiques est également patient dépendant puisque les cellules de chaque indi-
vidu réagissent différemment a une perturbation biologique, chimique ou mécanique en
fonction de I’age, de maladies, de criteres mécaniques, et de la génétique. La bio-chimie
du fonctionnement des cellules est complexe et nécessite encore de nombreux efforts de
recherche afin d’en connaitre tous les mécanismes.

Une multitude de modeles ont été développés afin de comprendre et d’essayer de
prévoir le phénoméne du remodelage osseux. Des approches tres variées ont été envi-
sagées. Pour n’en citer que quelques-unes il existe des méthodes qui s’intéressent a l'os
en tant que matériau et traduisent le remodelage en terme d’optimisation structurelle.
D’autres s’appuient sur une observation phénoménologique afin de traduire un résul-
tat macroscopique sans connaissance fine des phénomenes biologiques en jeu. Certaines
études modélisent la biochimie des cellules & une échelle micrométrique (par exemple le
transport des nutriments des vaisseaux sanguins aux cellules osseuses par convection ou
bien I'influence des échanges ioniques et des effets électro-chimiques a 1’échelle cellulaire
[Lemaire et al., 2004]). Cependant, elles peinent a analyser 'effet de ces phénomenes
microscopiques a 1’échelle macroscopique ainsi qu’a valider leurs études grace a des
données expérimentales. D’autres modeles mettent en place des études multi-échelles
[Hambli et al., 2011] mais 'utilisation de ces modeles comme aide & la décision pour les
chirurgiens est encore précoce. Un modele "idéal" prendrait en compte tous les effets
bio-chimiques, électriques et mécaniques a ’échelle cellulaire et permettrait d’obtenir
des résultats a 1’échelle macroscopique. Bien évidemment tous les parametres devront
étre validés par des expériences biologiques in vivo. Un tel modele n’est pas encore a
I’ordre du jour. Des choix s’imposent donc afin de déterminer les phénomenes les plus
importants qui jouent un réle dans le remodelage osseux et ceux qu’il est possible de
négliger afin de créer des modeles fonctionnels.

Méme en tenant compte de maniere fine des phénomenes bio-chimiques et méca-
niques lors du remodelage osseux, un modele général ne saurait ni expliquer ni prévoir
le remodelage osseux pour toutes les situations, ni méme pour tous les os. En effet, la
complexité du phénomene implique de grandes différences et variabilités en fonction de
la zone concernée. Généralement, ’apposition de l'os est reliée au chargement méca-
nique et la résorption a un sous-chargement. En revanche, au niveau orthodontique, la
zone en pression se résorbe tandis que la zone en tension se reconstruit. Cette différence
majeure provient de la bio-chimie du ligament parodontal (ou alvéolo-dentaire (LAD))
qui entoure la racine de chaque dent [Le Gall and Sastre, 2010]. Il est alors nécessaire
de développer des modeles spécifiques a chacune de ces situations.

Au vu des problématiques mentionnées, comprendre le comportement mécanique,

biologique et chimique du remodelage osseux devient un véritable enjeu. Pour cela il
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est essentiel de mettre en ceuvre des expérimentations biologiques qui permettent de
découvrir et de valider tous les phénomenes qui jouent un role important. Certains
efforts de modélisation en cours essaient de prendre en compte la biochimie des cellules
et la mécanique macroscopique. Mais de nombreux progres restent encore a faire pour
que les modeles puissent aider au jour le jour les praticiens du domaine médical et

orthodontique lors de leur prise de décision.

Ce manuscrit est divisé en deux parties.

La premiere partie s’intéresse au remodelage osseux ’classique’ qui a lieu au sein
des os du squelette en général. Elle est découpée en trois chapitres.

Le premier chapitre introduit I’anatomie de 1'os. En effet, certaines connaissances
sont nécessaires pour comprendre le contexte de cette these, tel que les différents os du
squelette, leur fonction, et leur structure. Ce chapitre continue sur les cellules osseuses,
principales actrices du remodelage osseux, et notamment les ostéoblastes, ostéoclastes
et ostéocytes. Enfin, il termine par une explication des deux phénomenes de formation
osseuse que sont l'ossification endochondrale, et intramenbranaire, qui prennent place
lors du développement de I’embryon, ainsi que lors de la croissance afin d’avoir un
rapide apercu de la complexité de ces événements.

Dans le second chapitre, nous nous sommes intéressés plus spécifiquement au re-
modelage osseux. Ce processus permet de maintenir I'intégrité de 'os. 1l fait intervenir
de nombreuses cellules, ainsi que leur systéeme de communication. Dans un premier
temps, la biologie du remodelage osseux est présentée, et en particulier, ses différentes
étapes, qui comprennent des phases de résorption et des phases de formation. Pour
cela, différentes cellules doivent se coordonner. Puis, ce chapitre expose les différentes
hypotheses du mécanisme de la mécano-transduction, phénomene par lequel les ostéo-
cytes sont capables de détecter I'information mécanique et de la transmettre en réponse
bio-chimique a son environnement. Enfin il expose des modeles du remodelage osseux,
fondés sur la "loi de Wolff" qui se divisent en différentes approches. : les modeles phé-
noménologiques, qui cherchent a décrire de maniere quantitative la réponse de l'os,
les modeles mécanistiques qui veulent prendre en compte les réaction bio-chimiques
de maniere plus fine, et les modeles d’optimisation qui considérent que l'os, suite a la
sélection naturelle, est devenu un matériau qui optimise ses propriétés en fonction de
son environnement.

Dans le chapitre suivant, les modeles du remodelage osseux développés au cours
de ce travail sont présentés. Ces modeles mécanosensibles ont pour spécificité de dé-
crire la réponse cellulaire d'une perturbation mécanique. Un premier modele est tout
d’abord développé a 1’échelle macroscopique. Puis un second modele permet d’obtenir
des simulations du remodelage trabéculaire. Différents cas d’application ont été étu-
diés. Tout d’abord le remodelage d’une téte fémorale sur laquelle ont été appliquées

des forces physiologiques de motion. Puis nous avons utilisé le modele macroscopique
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afin de faire des simulations dans un cas de traitement par ultra son pulsé a basse in-
tensité (LIPUS). Enfin, des simulations de réagencement d'un réseau trabéculaire ont

été présentées. Ce troisieme chapitre termine la premiere partie.

Cependant, les modeles précédents ne permettent pas d’obtenir des simulation du
remodelage osseux orthodontique car les mécanismes biologiques impliqués sont diffé-
rents de ceux qui interviennent usuellement. Il est alors nécessaire de développer un
nouveau modele. Dans la deuxieme partie de cette these, nous nous intéressons spéci-
fiquement a la problématique du remodelage osseux orthodontique.

Le quatrieme chapitre introduit des notions générales de ’anatomie de la méachoire
afin de poser des connaissances générales nécessaires a la suite de ce travail. Tout
d’abord, la nomenclature des directions anatomiques est présentée afin de s’accorder
sur le vocabulaire utilisé. Puis, une description de 1’os de la machoire est donnée ainsi
que celle de la dent. Cela permet de prendre connaissance des différents matériaux
qui la constituent, ainsi que son systéme d’attache avec 1'os alvéolaire : le ligament
parodontal. Le ligament parodontal est un tissu jouant un role particulier lors du
déplacement orthodontique, c¢’est pour cela qu’il est analysé de maniere plus détaillée,
notamment les cellules qui le constituent, ses fibres, sa vascularisation ainsi que sa
réaction a une force orthodontique.

Le chapitre 5 s’intéresse spécifiquement au remodelage osseux lors d’un déplace-
ment dentaire. Il aborde tout d’abord des notions importantes du déplacement ortho-
dontique. Il expose pour cela les différentes étapes du déplacement d’une dent apres
application d’une force orthodontique. Puis, la théorie de la pression/tension est ex-
pliquée. Le role important que joue 'oxygene lors de ce phénomeéne est par la suite
renseigné. Ces informations sont nécessaires afin de pouvoir développer des modeles
cohérents. Dans la suite de ce chapitre, les différents modeles numériques du remo-
delage orthodontique sont présentés, et notamment les modeles prenant en compte
uniquement les structures purement mécaniques. Ces études ne modélisent que le mou-
vement initial de la dent dans son alvéole et non pas le mouvement de la dent di
au remodelage osseux. Puis les modeéles existants du remodelage osseux orthodontique
sont exposés, et analysés. La quasi-absence de modeles prenant en compte a la fois la
biologie locale et la mécanique du traitement orthodontique est soulignée.

Enfin le dernier chapitre de cette these présente le modele développé du remodelage
osseux lors d'un déplacement orthodontique. Pour cela, les différentes hypotheses uti-
lisées sont exposées et en particulier I'influence de la quantité d’oxygene sur la densité
cellulaire. Puis les développements nécessaire au modele sont décrits, notamment la
modélisation de la variation de I'oxygene dans le ligament, la détection de la couche
dans laquelle les cellules sont actives, la multiplication cellulaire ainsi que le remodelage
lui-méme. Le modele est par la suite utilisé afin d’obtenir des simulations sur une géo-

métrie 3D cylindrique, et les résultats permettent d’obtenir la déformation du ligament,
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la variation des densités cellulaires mais aussi le déplacement dentaire lui-méme.
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Introduction de la premiere partie

Les structures biologiques s’adaptent continuellement aux changements de leur en-
vironnement. En particulier, les os se résorbent dans les zones en sous-chargement,
et se densifient dans les zones soumises & des chargements plus importants [Frost,
1987]. Cette adaptation permet a I’os de répondre a différentes fonctions, et en parti-
culier permet au squelette de maintenir une structure mécanique assez résistante pour
s’adapter au poids de I'individu [Iwaniec and Turner, 2016]. Parfois, cela peut entrainer
des conséquences néfastes. Par exemple, lorsqu’un astronaute séjourne dans l’espace,
son squelette est en sous chargement du fait de I'absence de pesanteur. Ainsi 1’os se
résorbe afin d’adapter sa structure a son nouvel environnement. Une étude de la NASA
[Anonyme, 2007] montre qu’en un mois, les astronautes perdent autant de masse os-
seuse qu’'une femme atteinte d’ostéoporose en un an. L’équilibre entre la formation et
la résorption osseuse est complexe et dépend de nombreux facteurs. Il fait intervenir
différentes cellules, ainsi que leurs systemes de communication. Lors du remodelage
osseux, la structure interne de 1’os change, les trabécules, petites poutres de 200 pum en
moyenne qui constituent la structure interne de 'os, se réorientent et changent d’épais-
seur. Ainsi, tout remodelage osseux peut étre observé a différentes échelles, que ce soit
macroscopique, microscopique, cellulaire ou a des échelles plus petites encore.

De nombreux modeles ont été élaborés afin de prévoir le remodelage osseux au cours
du temps. Ce concept est connu depuis tres longtemps. Le fait que la déformation ou
les forces appliquées a un os induit un remodelage a été présenté notamment par Wolff
en 1892 [Wolff, 1892], et est souvent appelé "loi de Wolff" [Frost, 1990]. De nombreux
modeles numériques ont été développés afin de comprendre et prévoir le phénomene de
remodelage osseux. Cependant la connaissance de certains phénomeénes du remodelage
osseux ainsi que de certains parametres biologiques étant encore tres limitée, la plu-
part de ces modeles sont des modeles phénoménologiques. L'utilisation de la méthode
numérique par éléments finis appliquée au domaine orthopédique remonte aux années
1972 [Huiskes and Chao, 1983], puis son application au remodelage osseux est intro-
duite par Hart et ses collaborateurs [Hart et al., 1984] au début des années 80. L’os
est considéré comme un matériau qui adapte son élasticité a la contrainte qu’il subit.
Dans la méme période, Fyhrie et Carter [Fyhrie and Carter, 1986] arrivent a prévoir
I'orientation des trabécules selon les directions principales de contraintes, il s’agit ici

d’optimisation structurelle. En fait, I’os est un matériau hétérogene induisant des aniso-
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tropies macroscopiques, milieu poreux saturé de fluide dans lequel des flux interstitiels
se créent a différentes échelles permettant les transferts biologiques nécessaires au re-
modelage. Cette information prend toute son importance dans la compréhension dont
une perturbation mécanique agit et est convertie en réponse cellulaire : c¢’est la méca-
nobiologie. A I’échelle trabéculaire, de nombreux phénomenes sont observables au sein
d’un os : conduction hydraulique, osmose, diffusion, pour n’en citer que quelques-uns
[Lemaire et al., 2004]. Il est alors essentiel de faire appel a des modéles multi-physiques
et multi-échelles afin de prendre en compte ces phénomenes couplés jouant un roéle
essentiel dans le remodelage osseux. Cette premiere partie traite du remodelage osseux
général. Elle présente a la fois les notions anatomiques et biologiques nécessaires a la
compréhension de la problématique du remodelage osseux, puis elle recense et explique
les différents modeles existants dans la littérature. Dans un troisieme temps, le modele

développé au cours de ce travail de these est exposé, ainsi que les résultats obtenus.
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Chapitre 1
Anatomie de ’os

« Le plus difficile ce ne sont pas
les réponses, le plus difficile,

c’est de trouver la question »

adapté de Lyse Desroches

L’os est un matériau complexe. Toute réflexion menée dans le domaine osseux ne
peut s’affranchir de quelques notions importantes, tant sur la structure, sur la composi-
tion, que sur le métabolisme de 'os. Ce premier chapitre présente donc des généralités
au sujet du tissu osseux. Il débute sur une exposition des différents os, et de leurs fonc-
tions. Puis il s’intéresse aux différentes microstructures osseuses et a la composition de
I'os. Il présente par la suite I'histologie de 1'os en examinant les différentes cellules qui
le constituent. Pour finir, les différents types de formations osseuses sont détaillés afin
de comprendre 'ostéogenese de 1'os. Ce chapitre est donc une description simplifiée du

contexte dans lequel ce travail s’inscrit.
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1.1 Les différents typesd’os . . . . . ... v 14
1.2 La microstructure osseuse . .. ... ... ... 15
1.3 La compositiondel’os . ... .. ... ... ... ... 17
1.4 Lescellulesosseuses . . . . ... ... o 18
1.5 Laformationdel’os . . ... ... ... ... ... 20
1.6 Conclusion . . ... ... ...t 22
1.7 Bibliographie . . . ... ... ... .. L 0000 o e 22
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CHAPITRE 1. ANATOMIE DE I’OS

1.1 Les différents types d’os

Le squelette humain a de nombreuses fonctions. Il doit tout d’abord supporter le

poids de I'individu et lui permettre de se mouvoir. Les os servent de support aux muscles

qui en se contractant permettent le mouvement du corps. Ils doivent également protéger

les organes vitaux. Par ailleurs, les os sont un réservoir minéral important notamment

de calcium et de phosphore. Ces minéraux sont libérés dans l'organisme en fonction

des besoins afin de conserver un équilibre. Enfin, les os, ou plus exactement la moelle

qui s’y trouve, est le lieu de la production des globules rouges, des globules blancs et
des plaquettes [Clarke, 2008].

Le squelette humain est constitué de différent types d’os dont les principales caté-

gories sont les os plats, les os longs et les os irréguliers.

Les os plats sont responsables de la protection des organes internes. Il est possible
de citer en particulier les os du crane qui protegent le cerveau, et le sternum,

appartenant a la cage thoracique qui abrite le coeur.

Les os longs supportent le poids du corps et permettent le mouvement. Ils sont
plus longs que larges et sont principalement situés aux niveaux des membres

inférieurs et supérieurs. Le fémur est le plus long os du squelette.

Les os irréguliers ont des structures et des formes variées. Ils ont souvent des
formes complexes qui leur permettent de protéger des organes internes tout en
permettant le mouvement. Ainsi les vertebres permettent de protéger la moelle
épiniere tout en générant le mouvement du tronc supérieur. La mandibule, elle,

permet la mastication des aliments.

Il existe encore d’autres catégories d’os tel que les os sésamoides qui sont entourés
de ligaments, comme la patella, et les os courts qui permettent la stabilité du

mouvement et qui se situent notamment au niveau du poignet, et de la cheville.

Les os longs ont une structure treés particuliere (voir figure 1.1). Ils sont constitués

de trois parties principales :

La diaphyse est la partie centrale de 1’os. Elle est en forme de tube et est constituée
d’os compact. A l'intérieur de ce tube se trouve le canal médullaire qui contient

la moelle.

L’extrémité des os longs s’appelle 1’épiphyse. Elle permet de gérer 'articulation
avec d’autres os a travers le cartilage. Elle est constituée d’os spongieux et est

entourée d’os cortical.

La métaphyse sépare la diaphyse et I’épiphyse.

Les os longs comprennent également :
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et les chocs lors d’'un mouvement.



1.2. LA MICROSTRUCTURE OSSEUSE

- Une plaque cartilagineuse ou cartilage de conjugaison qui se trouve entre la méta-
physe et I'épiphyse. Elle permet a 'os de grandir durant les 20 premieres années

de vie puis disparait laissant une marque : la ligne épiphylle.
- La couche fibreuse entourant les os s’appelle le périoste.

- La surface interne de 'os entourant le canal médullaire se nomme ’endoste.

cartilage
0s spongieux
0s compact
canal médullaire
périoste diaphyse (corps)
plaque
cartilagineuse
(cartilage de métaphyse
conjugaison) —
| épiphyse

FIGURE 1.1 — Structure d’un os long. Extrait de www.cancer.ca.

1.2 La microstructure osseuse

Il existe deux types de microstructure osseuse : I’os trabéculaire et 1’os cortical. Ces
deux structures osseuses sont visibles sur une coupe d’'une téte fémorale (voir figure
1.2).

- L’os trabéculaire, aussi appelé os spongieux est caractérisé par sa structure po-
reuse. Sa porosité est comprise entre 50 et 90% [Gao et al., 2017]. II est présent
en majorité dans les os courts, plats et irréguliers. Il est constitué de travées os-
seuses d’épaisseur comprise entre 50 et 400 pm aussi appelées trabécules [Clarke,
2008] (voir figure 1.3). Ces trabécules sont constituées de lamelles concentriques
qui créent des formes en demi-lune. Elles sont composées majoritairement d’hy-
droxyapatite. Elles s’agencent majoritairement selon les directions des contraintes
principales [Carter et al., 1987] ce qui donne a cet os un aspect d’éponge ou d’al-
véoles d’abeilles. L’espace entre deux travées est d’environ 0.5 a 1 mm [Parfitt

et al., 1987], il est rempli de vaisseaux sanguins et de moelle osseuse.
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Os trabéculaire

Os cortical

F1GURE 1.2 — Coupe longitudinale d’un fémur. L’os trabéculaire et I’os cortical sont clairement
identifiables. Extrait de medcell.med.yale.edu.
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FI1GURE 1.3 — Structure de l'os trabéculaire. Source : evobio.blog.lemonde.fr

- L’os cortical est bien plus dense que 'os spongieux (porosité allant de 5 a 10%

[Gao et al., 2017]) et constitue 80% du poids du squelette. Il a également une
structure bien différente. Il est composé par des structures cylindriques appelées
ostéons qui mesurent 400 um de long et 200 pum de large approximativement
[Clarke, 2008]. Les ostéons sont rassemblés de maniere serrée ce qui crée une
structure solide. Au centre de ce cylindre se situe la canal de Havers de diametre
d’environ 50 pum contenant des vaisseaux et des nerfs. Ce canal est entouré de
5 a 20 anneaux concentriques d’os appelés les lamelles. Entre chaque lamelle,
de petits espaces vides persistent, appelés les lacunes, dans lesquels se situent
des cellules : les ostéocytes. De fins canaux relient les lacunes entre elles : les
canalicules. Entre deux ostéons, les canaux de Havers sont reliés entre eux par

les canaux de Volkmann qui mesurent de 5 a 10 pm (voir figure 1.4).



1.3. LA COMPOSITION DE L’OS

Blood
Circumferential vessels
lamellae Haversian -
e A Interstitial

e
e lamellae

Marrow
cavity

FIGURE 1.4 — Structure de l'os cortical. Source : Pollard and Earnshaw [2007]

1.3 La composition de I’os

L’o0s a une structure complexe, ¢’est un matériau composite constitué d’'une matrice
organique (32 & 44%) et d’une matrice minérale (33 a 43%) [Hamed et al., 2012].
L’eau est également un composé important de 1'os, elle occupe 15 a 25% du volume de
I'os et se trouve sous différentes formes, que ce soit sous forme libre dans les espaces
canaliculaires, vasculaires et lacunaires, ou bien liée au réseau de collagéne [Nyman
et al., 2005].

La matrice organique est essentiellement composée de collagene de type I (environ
90%). Le collagene est une protéine formée par trois chaines polypeptidiques (chaine de
plus d’un millier d’acides aminés) en hélice [Nyman et al., 2005] (voir figure 1.5). C’est
lui qui confére a 1'os sa ductilité [Arundel and Bishop, 2010]. La matrice organique est
également composée par de tres nombreuses autres protéines qui représentent moins de
2% du poids de I'os notamment les protéoglycanes. Ces derniéres jouent un réle impor-
tant dans la structuration des fibrilles de collagene lors de leur synthése [Lamoureux
et al., 2007].

La matrice inorganique est composée essentiellement de cristaux d’hydroxyapatite
(Cay9(PO4)6(OH)3). Elle donne au tissu osseux sa rigidité. Elle comporte également
une réserve importante de minéraux notamment de calcium, phosphate, sodium et

magnésium.
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FIGURE 1.5 — La structure multi-échelle de l'os [Gao et al., 2017]

1.4 Les cellules osseuses

Il existe différentes cellules présentent dans les os. Elles sont responsables de la
formation, de la résorption et de la maintenance de l'architecture osseuse (voir figure
1.6). Les cellules principales sont les ostéogenes, les ostéoblastes, les ostéoclastes et les

ostéocytes.

Osteocyte

Osteoblast
Osteoclast

Bone Matrix

FIGURE 1.6 — Cellules osseuses. Source : ice.uthscsa.edu/dentalhistologyprepcourse

Les cellules ostéogenes sont des cellules mésenchymateuses (cellules souches pré-
sentes chez 'embryon) non différentiées qui se situent dans le périoste, dans ’endoste
et dans les vaisseaux sanguins de 1’os. Elles peuvent prendre différentes formes comme
se différentier en cellules ostéoprogénitrices, en pré ostéoblastes, en ostéoblastes, en
ostéocytes et en cellules bordantes.

Les ostéoblastes (voir figure 1.7) sont des cellules composées d’un seul noyau, de

forme ovale qui synthétisent la matrice osseuse. Ils se différencient a partir de cellules
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souches pluripotentes d’origine mésenchymateuse : les cellules ostéogenes. Ces cellules
sont de forme cuboide lorsqu’elles sont tres actives. Certains ostéoblastes forment une
couche au dessus de la surface de I'os formée, ces cellules sont appelées les cellules bor-
dantes. D’autres cellules se retrouvent insérées dans de la matrice osseuse et deviennent
des ostéocytes. La formation d’os apparait en 2 étapes successives. Tout d’abord, les
ostéoblastes synthétisent de 1’os non minéralisé (composé essentiellement de collagene
de type I), appelé tissu ostéoide. Puis cette matrice est minéralisée une quinzaine de
jours apres sa formation. Les ostéoblastes produisent des facteurs de croissances no-
tamment I'IGF (insulin growth factor), le TGF-5 (transforming growth factor beta)
et le BMP (bone morphogenetic proteins). Ceux-ci sont également conservés dans la
matrice osseuse. L’activité des ostéoblastes est régulée notamment par ces facteurs de
croissance. En effet des récepteurs de ces facteurs de croissances ont été trouvés sur
la membrane des ostéoblastes [Hadjidakis and Androulakis, 2006]. Le fait qu’ils soient
présents dans la matrice osseuse, et libérés lors de la résorption osseuse indique qu’ils

pourraient intervenir dans le couplage entre la résorption et la formation osseuse.

FIGURE 1.7 — Ostéoblastes vus au microscope, indiqués par des fleches noires. Source :
ice.uthscsa.edu/dentalhistologyprepcourse

Les ostéocytes sont des ostéoblastes qui ont été insérés dans la matrice osseuse. Ils
peuvent vivre plus de 10 ans [Bonewald, 2011]. Plus la vitesse de formation d’os est
rapide, plus il y aura d’ostéocytes enfermés dans la matrice osseuse. La place que prend
un ostéocyte dans la matrice est appelée une lacune ostéocytaire. De fines extensions de
l'ostéocyte se forment, les dendrites, qui leur permettent de maintenir le contact avec
les ostéocytes voisins & travers les canalicules [Bonewald, 2011]. Ces cellules jouent un
role prépondérant dans le remodelage osseux. Leur place est idéale afin de détecter
la biochimie et le chargement mécanique de leur environnement et de transmettre un
signal biologique pour maintenir I'intégrité de l'os. Il a été montré que les dendrites
détectent la contrainte de cisaillement provoquée par 1’écoulement du fluide interstitiel

a l'intérieur des canalicules [Adachi et al., 2009]. Ainsi, les ostéocytes détectent le sti-
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mulus mécanique et émettent un signal biochimique a leur environnement. Les cellules
responsables du remodelage détectent ce signal et s’activent.

Les ostéoclastes (voir figure 1.8) sont des cellules multi-nucléées, contenant entre
10 et 20 noyaux, qui se situent sur la surface osseuse. Ils sont bien plus gros que les
autres cellules osseuses (environ 100 pm). Ils proviennent des cellules pré-ostéoclastes,
elles-mémes issues de cellules souches hématopoiétiques. Ils sont responsables de la

résorption osseuse qui suit différentes étapes :

- les ostéoclastes se fixent sur la surface minérale de 1'os,
- une zone scellée acide est crée en dessous de la cellule,

- la matrice exposée a la zone scellée est dégradée sous l'action des acides. Cette

zone est appelée lacune de Howship.

FIGURE 1.8 — Ostéoclastes vus au microscope indiqués par des fleches noires. Source :
ice.uthscsa.edu/dentalhistologyprepcourse

1.5 La formation de 1’os

La formation de 'os est un processus complexe. Il apparait par différents procé-
dés : soit endochondral, soit intramembranaire. Chacun des procédés fait intervenir
différentes étapes. Chacune de ces étapes étant d’une grande complexité biologique, la
suite de ce paragraphe ne donne qu’un rapide apercu de cette complexité. Cela permet
de se rendre compte qu’il serait tres difficile de créer un modele qui puisse prendre
en compte en détail cette biologie. Ainsi, un modele du remodelage osseux doit se
positionner clairement sur le phénomene biologique qu’il veut modéliser.

L’ossification endochondral est un phénomene essentiellement lié au développement
du feetus, a la réparation des fractures et a la croissance des os. La majorité des os se

forment par ossification endochondrial : c’est le remplacement du cartilage par de 1'os.

20



1.5. LA FORMATION DE L’OS

Lors du développement de I’embryon, un modele cartilagineux hyalin est formé, c’est-
a-dire une ébauche de 'os en cartilage (voir figure 1.9.a). C’est lui qui sera remplacé
par de I'os au cours du développement. Des cellules mésenchymateuses se différencient
en cellules cartilagineuses et créent une membrane fibreuse tout autour du modele
cartilagineux, appelée périchondrium primitif. Le périchondrium est envahi par des
vaisseaux sanguins, ce qui provoque la différentiation des cellules mésenchymateuses en
ostéoblastes. Ces ostéoblastes secretent de 1’os juste en dessous du périchondrium tout
autour de la diaphyse. En méme temps, 'apport en nutriment est diminué au milieu
de la diaphyse ce qui entraine la dégradation de son cartilage (voir figure 1.9.b). Des
cellules multi-nucléées appelées chondroclastes résorbent le centre de la diaphyse afin de
créer une cavité qui deviendra la cavité médullaire. Des vaisseaux sanguins envahissent
les espaces créés. Les cellules mésenchymateuse accompagnent l'invasion de vaisseaux
sanguins. Des ostéoblastes entrent dans le centre de la diaphyse et commencent a
créer de l'os ostéoide. Cet endroit est appelé le centre d’ossification primaire. Peu a
peu l'os ostéoide est minéralisé et devient de 'os mature (voir 1.9.c). Dans ce centre
d’ossification primaire, la différentiation des cellules cartilagineuses se fait dans trois
zones : une zone de prolifération des cellules, une zone d’hypertrophie et une zone de
minéralisation. Dans la zone de prolifération, les cellules sont petites et plates : c’est
la source principale de nouvelles cellules. Elles s’organisent en colonnes parallelement
a I'axe de formation de 'os. La zone d’hypertrophie est la zone la plus vaste. Lors
de la premiere phase d’hypertrophie, les chondrocytes secretent du collagene de type
I, le composant principal de la matrice. Puis, des protéoglycanes sont sécrétées et
enfin du collagene de type X. Enfin, les chondrocytes meurent laissant de la place
dans la matrice calcifiée. Ceci crée une matrice réceptive a la minéralisation. Lors de
I'ossification, des vaisseaux sanguins envahissent les espaces libres, des ostéoblastes se
différencient et secrétent de 'ostéoide qui sera minéralisé (voir figure 1.9.d). Apres la
naissance, des centres d’ossification secondaires apparaissent dans les deux épiphyses.
Une bande de cartilage subsiste entre le centre d’ossification primaire et les centres
d’ossification secondaires, la ligne épiphylle (voir figure 1.9.e). Tant que cette bande
est présente, ’os continue a grandir en longueur et en largeur avec une vitesse qui est
contrélée par des hormones. Entre 18 et 22 ans la ligne épiphylle disparait et 1’os ne

grandit plus (voir figure 1.9.f).

A Topposé de la formation endochondriale, la formation intra membranaire apparait
sans précurseur cartilagineux. Ce processus a lieu principalement lors de la croissance
des petits os et du grossissement des os longs. A I'endroit ou 'os doit se former, des
cellules mésenchymateuses se multiplient. Le nombre de vaisseaux sanguins augmente,
ce qui aboutit a la différentiation des cellules mésenchymateuses en ostéoblastes. Ces
ostéoblastes déposent une nouvelle matrice osseuse non minéralisée appelée ostéoide
tout autour d’eux. Pendant que l'ossification progresse les ostéoblastes sont insérés dans

la matrice osseuse et deviennent des ostéocytes. Dans un second temps, la calcification
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FIGURE 1.9 — Ossification endochondrale. a. Développement du modele cartilagineux du-
rant le stade foetal. b. Développement du périchondre qui entoure le cartilage. c. Invasion
du centre primaire d’ossification par les ostéoblastes. Création d’os spongieux entouré par
de I'os compact. d. Apparition de la cavité médullaire dans le centre de la diaphyse et dé-
veloppement des centre d’ossification secondaires. e. Apres la naissance, ’élongation et le
grossissement des os est encore possible tant que les lignes épiphylles sont toujours présentes.
f. Lorsque l'os est compléetement formé, les lignes épiphylles disparaissent. Source : encyclo-
pedia.lubopitko.bg.com/SurfaceFeaturesofBones.html

et la minéralisation de la matrice se produit. Ce processus se répete jusqu’a ce que tout

I’os soit formé.

1.6 Conclusion

Ce chapitre a présenté une vue d’ensemble du tissu osseux. A la fois les différentes
structures osseuses, leurs histologies et leurs différents modes de formation ont été
examinés. Il est désormais possible de s’intéresser de maniére plus précise aux méca-
nismes du remodelage osseux et a leurs biologies. Nous nous intéresserons également

aux différents modeles numériques en éléments finis du remodelage osseux.
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Chapitre 2

Le remodelage osseux

« La nature fait les choses sans
se presser, et pourtant tout est

accompli »

Lao-Tseu

Le chapitre précédent a décrit les différents types d’os, leur microstructure, leur
composition et histologie, ainsi que le processus de formation de 'os. Cela nous a per-
mis de présenter ce tissu complexe. En effet, I'os est un tissu en perpétuel changement.
Ce renouvellement permet a la fois de maintenir un os de qualité, de réparer les micro-
fissures liées a I'usure de la structure, mais aussi de s’adapter au nouvel environnement
du squelette, notamment a de nouvelles conditions de chargement. Le processus de
remodelage fait intervenir différentes étapes et différents types de cellules. L’étude du
remodelage osseux permet de mieux le comprendre mais également de créer des modeéles
numériques afin de le prévoir. La prédiction du remodelage osseux pourrait permettre
aux chirurgiens orthopédiques d’obtenir des informations pour leur protocole opéra-
toire et pour leur choix de protheses. C’est donc un verrou important de la médecine
actuelle. Ce deuxiéme chapitre introduit la notion de remodelage osseux. Il se propose
également d’explorer les différents modeles de remodelage osseux, afin de fixer le cadre

dans lequel le modele développé prend place.
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2.1. BIOLOGIE DU REMODELAGE OSSEUX

2.1 Biologie du remodelage osseux

2.1.1 Formation et résorption de I’os

L’0s est un tissu en continuel renouvellement. Chaque année, 25% de 1'os trabécu-
laire et 3% de 'os cortical de notre squelette est renouvelé [Hardy and Cooper, 2009
(soit un total de 10% de notre squelette entier [Manolagas, 2000]). Ce remodelage per-
met a l'os de s’adapter a son environnement mécanique et biologique comme il participe
au déplacement dentaire orthodontique. Il est effectué par les ostéoclastes qui résorbent
'os ancien a une vitesse de 25 pm/jour [Jilka, 2003], et par les ostéoblastes qui le rem-
placent par de 'os nouveau & une vitesse 4 a 5 fois plus lente [Robling et al., 2006].
Les ostéoblastes et les ostéoclastes ainsi que leurs précurseurs travaillent de maniere
synchronisée, ce qui permet de les regrouper sous un terme : les unités fonctionnelles
de remodelage ou BMU (Basic Multicellular Units) [Cowin, 2001]. Dans 1’os cortical
les BMU s’organisent en un canal de 2000 pum de long et 150 a 200 um de large. Le

remodelage osseux inclut 6 stades consécutifs (voir figure 2.1) :

- un stade de quiescence,

- un stade d’activation,

- un stade de résorption,

- un stade d’inversion,

- un stade de formation,

- et un stade de minéralisation,

- qui aboutit a nouveau au stade de quiescence.

Le stade de quiescence correspond a un état d’équilibre de ’os dans lequel les cellules
de remodelage osseux sont au repos. Les surfaces osseuses ne sont pas modifiées. Elles
sont recouvertes de cellules bordantes. Il y a environ 80% des surfaces d’os cortical et
d’os trabéculaire qui sont inactives a chaque moment [Cowin, 2001].

Le stade d’activation des cellules permet de passer du stade de quiescence au stade
de résorption. Le facteur qui initie ce processus est inconnu. Cette étape requiert le
recrutement de pré-ostéoclastes, leur différentiation en ostéoclastes et leur acces a la
zone qui sera résorbée.

Le stade de résorption commence lorsque les ostéoclastes entrent en contact avec
la surface de 1'os. Ils créent une zone scellée, qu’ils acidifient, formant ainsi une lacune
de Howship. Chez le chien, la vitesse de résorption parallelement a 1’axe de 1’os atteint
20 & 40 pum/jour [Jaworski et al.; 1975]. Cette étape dure 1 a 3 semaines.

Le stade d’inversion fait la transition entre la résorption et le commencement de la
formation d’os. A ce stade, des macrophages, cellules ayant pour role de phagocyter,

sont présents sur le site pendant 1 a 2 semaines et préparent la surface de 1'os, génerent
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FIGURE 2.1 — Schéma des différentes étapes du remodelage osseux. La premiere étape est la
phase d’activation, lors de laquelle les pré-ostéoclastes se différencient en ostéoclastes. Suit
la phase de résorption de 1’os par les ostéoclastes. Les macrophages prennent le relais afin de
lisser la surface de l'os, c’est le stade d’inversion. Ils font place par la suite aux ostéoblastes
pour l’étape de la formation de I'os dans la lacune. Certaines cellules sont insérées dans la
matrice et deviennent des ostéocytes. Enfin 'os est minéralisé. Issu de Rieger et al. [2010].

un message pour que les pré-ostéoblastes se différencient en ostéoblastes et migrent
vers cette partie de I'os [Hadjidakis and Androulakis, 2006].

Enfin, la formation d’os prend place. Tout d’abord, des ostéoblastes déposent une
couche de matrice osseuse appelée ostéoide qui est minéralisée dans un second temps.
Certains ostéoblastes sont insérés dans la matrice osseuse et deviennent des ostéocytes.
La minéralisation complete peut durer 6 mois mais au bout de 10 jours, elle a déja
atteint 70% de sa minéralisation finale. A la fin de cette étape, certains ostéoblastes
s’aplatissent et adherent a la surface de 'os, ils deviennent des cellules bordantes.

Afin de maintenir I’équilibre entre la résorption et la formation, les ostéoclastes et
les ostéoblastes doivent se différentier et se synchroniser de maniere orchestrée. Cela

fait intervenir de nombreux facteurs de croissances, et éléments biologiques [Chappard,
2013].

2.1.2 La mécano-transduction

L’os s’adapte & un chargement mécanique qui lui est imposé [Wolff, 1892]. Depuis
quelques années, les ostéocytes sont reconnus comme jouant un role prépondérant dans
la détection du chargement mécanique lors du remodelage osseux. Ils convertissent
I'information mécanique en réponse bio-chimique. Ce processus s’appelle la mécano-

transduction. Cependant, les mécanismes exactes qui permettent a ces cellules de dé-
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tecter le chargement mécanique, et de transmettre I'information a son environnement
reste jusqu’a ce jour encore discutés [Rosa et al., 2015].

Différents hypotheses ont été émises : les ostéocytes pourraient directement réagir
a la déformation osseuse, ou bien a 'une de ses conséquences. Différents stimuli sont

considérés comme pouvant étre détectés par les ostéocytes.

- La déformation de la cellule peut étre désignée comme l'information que 1'os-
téocyte pergoit [Vaughan et al., 2013]. En effet lorsque la matrice osseuse se
déforme, les cellules la constituant se déforment de la méme maniere. Certaines
études montrent que la déformation que subit les ostéocytes est bien plus impor-
tante que celle mesurée a la surface de l'os [Rath Bonivtch et al., 2007]. Ainsi
des auteurs ont montré que le signal mécanique est amplifié par le réseau cana-
liculaire [Rath Bonivtch et al., 2007] mais aussi par la fréquence de chargement
[Wang et al., 2015].

- Le fluide qui entoure les ostéocytes pourrait également étre a l'origine de la
mécano-transduction. Tout d’abord, lorsque 'os est sous pression, le fluide inter-
stitiel qui se trouve tout autour des ostéocytes avant de se mettre en mouvement,
pourrait exercer une contrainte pouvant aller jusqu’a 5 MPa [Gardinier et al.,
2010]. C’est la pression hydrostatique. Puis, le fluide interstitiel se met en mou-
vement, ce qui crée une contrainte de cisaillement sur la membrane de la cellule.
Cette contrainte est également considérée comme pouvant étre responsable de la

détection de 'information mécanique par la cellule [Bacabac et al., 2004].

- Le potentiel d’écoulement qui est créé lors de 1’écoulement causé par le flux
du fluide interstitiel a également été considéré comme responsable. Un potentiel
d’écoulement correspond au courant électrique causé par un fluide électrolytique
en mouvement en réponse a un gradient de pression [Kaiser, 2011]. La surface de
I'os est chargée négativement, ainsi les cations du fluide interstitiel sont attirés
par la surface de 'os. La tension qui résulte de ce déséquilibre des ions est positif

dans le sens du flux.

- L’effet piezoélectrique est également évoqué dans cette problématique. La par-
tie organique de l'os est composée majoritairement de fibre de collagene et de
cristaux d’hydroxyapatite. Or, le collagéne possede des effets piézoélectriques qui

pourraient étre détectés par les ostéocytes.

Les mécanismes de la perception de ces stimuli sont également tres controversés,
bien qu’il soit admit que ce sont les dendrites qui pergoivent 'information plutét que
le corps de la cellule [Thi et al., 2013]. De nombreuses études détaillent les mécanismes
de détection du stimulus, qui fait appel a des intégrines [Klein-Nulend et al.; 2013],
mais aussi, la présence de "cilia" (extension microtubulaire présente sur beaucoup de
cellules) a la surface des ostéocytes [Nguyen and Jacobs, 2013]. Tous ces mécanismes

seraient fortement corrélés, il n’y aurait donc pas un mais plusieurs mécanismes de
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transduction [Duncan and Turner, 1995].

2.2 Modeles du remodelage osseux

2.2.1 Les différentes catégories de modeles

L’os est continuellement en train de se construire, de se résorber, de se renforcer.
En 1892, Julius Wolff [Wolff, 1892] formule que chaque changement de 1’architecture
interne observé de 1’os est la conséquence d'une perturbation, et qu’elle suit des regles
mathématiques précises. Avec 'augmentation de la capacité des ordinateurs, les simu-
lations numériques du remodelage osseux ont pris leur essor dans la fin des années 80.
Certains modeles numériques ont été développés afin de comprendre et prévoir ce phé-
nomene et également de simuler l'effet de certaines thérapies [Hambli et al., 2016]. 11
est usuel de classifier les modeles dans différentes catégories : les modeles phénoméno-
logiques, les modeles mécanistiques et les modeles d’optimisation. Chaque approche a
permis une meilleure compréhension de la fonction d’adaptation de 1’os mais comporte
également ses propres limites.

Les modeles phénoménologiques cherchent a décrire de maniere quantitative un sti-
mulus mécanique et sa réponse. Ils considerent qu’il existe une relation directe entre
le stimulus mécanique et le taux de remodelage. Ils ne tentent pas d’expliquer le mé-
canisme cellulaire par lequel I'os percoit le chargement mécanique et commence a se
remodeler mais ils ont pour objectif de prévoir le remodelage et permettent notamment
d’optimiser le design d’implant osseux [Huiskes et al., 1987; Doblare and Garcia, 2002].
Ils ne permettent pas de comprendre la biologie de 'os [Hart, 2001].

Les modeles mécanistiques s’intéressent a comprendre en détail les étapes chimiques
et biologiques qui entrent en jeux lors du remodelage osseux. Ils étudient des phéno-
menes tel que le flux a différentes échelles [Sansalone et al., 2013; You et al., 2001;
Crolet and Racila, 2009], le transport ionique au sein du milieu poreux osseux [Le-
maire et al., 2010], et méme I'impact de régulateurs autocrines des cellules [Komarova
et al., 2003] sur la minéralisation. Ces modeles soulignent I'importance de connaitre
précisément la biologie et la bio-chimie cellulaire du remodelage osseux tant lors de la
détection du stimulus mécanique que dans la réponse des cellules lors du remodelage
en lui méme [Hart, 2001]. Cependant, cela rend les modeles tres compliqués. De plus
les parametres utilisés sont bien souvent tres difficiles a quantifier in vivo. Il est donc

également tres ardu de procéder a la validation de ces modeles.

Enfin, les modeles d’optimisation considérent I’os comme une structure mécanique
qui optimise ses propriétés pour réaliser une fonction (par exemple le fait que l'os
s’adapte pour minimiser sa masse, ou bien pour maximiser sa résistance) [Chen et al.,

2007]. Dans cette théorie, il est considéré que ’os cherche a réaliser une fonction et qu’il
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2.2. MODELES DU REMODELAGE OSSEUX

existe des processus physiologiques qui permettent a 1’os d’y arriver. Cette méthode
a mis en relief de nombreux points sur ’adaptation globale de la structure osseuse
[Xinghua et al., 2005], mais comporte des limites importantes. Elle ne s’intéresse qu’aux
objectifs globaux de la structure, et non pas aux processus physiologiques et biologiques
de l'adaptation [Hart, 2001].

La connaissance de certains phénomenes du remodelage osseux ainsi que de certains
parametres biologiques étant encore tres limitée, la grande majorité des modeles de

remodelage osseux développés restent phénoménologiques.

2.2.2 Modeles phénoménologiques et mécanistiques

Les modeles phénoménologiques sont fondés sur le fait que 1'os s’adapte au char-
gement mécanique. Mais au fur et a mesure du développement de ces modeles, des
données biologiques s’introduisent dans les modeéles phénoménologiques. Ces modeéles
deviennent des modeles mécanistiques. La frontiere exacte entre ces deux types de
modeles n’est pas toujours bien définie. Les premiers modeles phénoménologiques font
I’hypothese qu’il existe un stade mécanique dans lequel 1'os est a 1’équilibre, c’est-a-
dire qu’il ne subit aucune densification ni résorption, ou bien que la densification et
la résorption se compensent. Toute déviation de cet équilibre entraine une activité de
remodelage. Certains modeles utilisent une valeur singuliére pour cet équilibre [Carter,
1984], d’autre une plage de valeurs pour laquelle 'os est inerte qui est alors appelée
"lazy zone" [Huiskes et al., 1987]. Cette zone d’équilibre a été définie entre 100-300 mi-
crostrain et 1500-3000 microstrain [Frost, 1987]. Cette derniére approche définit trois
stades (voir figure 2.2).

- Lorsque la sollicitation mécanique est inférieure a un certain seuil, 1’os est en sous
sollicitation, il se résorbe.
- Lorsque la sollicitation mécanique est supérieure a un certain seuil, ’os est en

sur sollicitation, il se densifie.
- Lorsque la sollicitation est comprise entre ces deux seuils, 1’0os est inerte.

Pour modéliser la réponse adaptative de 1’os, le signal mécanique qui initie le remo-
delage osseux doit étre défini. Différents stimuli mécaniques ont été envisagés. Hegedus
et Cowin utilisent la déformation locale [Hegedus and Cowin, 1976], qui est une mesure
directement quantifiable expérimentalement contrairement a la contrainte. D’autres sti-
muli mécaniques considérés peuvent étre le maximum de la déformation FE,,,., le taux
de déformation E, la moyenne de la déformation Eqvg, et la densité d’énergie de défor-
mation U [Hart, 2001]. Les micro-dommages ont également été utilisés comme stimulus
mécanique [Burr et al., 1985] ce qui permet de considérer le remodelage osseux comme
un cas particulier de la réparation des fractures.

Ainsi, il est visible, que la question biologique du mécanisme de transduction :"quel

est réellement le signal que percoit I'os pour que la densification osseuse s’initie 7" est

31



CHAPITRE 2. LE REMODELAGE OSSEUX

qain
(&
o
i U Strain
= - ¢ Energy
=4 c Density
@
=
Q
&
a
[="4
loss

FIGURE 2.2 — Vitesse du remodelage osseux en fonction du stimulus mécanique (ici den-
sité d’énergie de déformation. Les trois zones de densification, résorption et équilibre sont
clairement identifiables) [Huiskes et al., 1987].

entierement transférée aux mécano-biologistes lors de la construction de leur modeéles.

La question reste ouverte.

Huiskes [Huiskes et al., 1987] utilise la densité d’énergie de déformation U (SED

pour strain energie density) comme signal de controle du remodelage osseux :

1
U = §€ij0ij
ol €; est le tenseur de déformation et o;; celui des contraintes. Il fait une distinction
entre le remodelage interne et le remodelage externe. Le remodelage interne correspond
a l'adaptation de la densité osseuse alors que le remodelage externe est une modifica-
tion de la forme de 'os. Pour le remodelage externe, le taux de remodelage est défini

perpendiculairement a la surface de I'os comme :

dX
= = (U -1,

ou U, est la densité d’énergie de déformation a 1’équilibre et C, une constante. Pour le
remodelage osseux interne, il considere que c’est le module d’élasticité qui varie pour

prendre en compte la variation de densité osseuse et il considere 1’équation suivante :

dE
— =C(U~T,
= ( )

dans laquelle E est le module d’élasticité et C. une constante. La zone d’équilibre est
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2.2. MODELES DU REMODELAGE OSSEUX

prise en compte dans le remodelage interne par les équations suivantes :

i C.(U—-U,) si U< (1+s)U,
o= si (1-8)U, <U<(1+s)U,
C.(U-U,) si U< ((1-s)U,

dans laquelle 2s correspond a la plage de la zone d’équilibre (souvent appelée "lazy
zone"). Une formulation similaire est utilisée pour le remodelage externe.

Ce modele est utilisé afin d’analyser le remodelage osseux autour d’une prothese de
fémur (voir figure 2.3). Le modele permet notamment de comparer Ueffet du diametre de
la prothese sur le remodelage osseux. Il est également utilisé sur une téte fémorale sans
prothese afin d’analyser la variation de densité osseuse. Ce modele permet d’obtenir
une premiere approche a la fois du remodelage osseux et de la reconstruction osseuse

mais ne prend en compte aucun élément biologique.
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FicUrE 2.3 — Configurations finales de 1’os cortical autour de trois protheéses de diametres
différents [Huiskes et al., 1987].

D’autres auteurs considerent que le remodelage osseux ne dépend non pas d’un état
mécanique momentané mais de l'historique du chargement mécanique [Carter et al.,
1989]. Ce dernier est simulé en déterminant le champ de contraintes en 2 dimensions
dans un modele en éléments finis. Le stimulus mécanique est alors calculé comme une

combinaison de tous les états de chargement :

M

p=K (an%) 2
i=1

Les conditions journalieres de chargement sont résumées en un nombre ¢ de cas de
chargements ayant chacun leurs conditions particulieres. Chaque cas de chargement ¢

est répété n; fois. Donc n; est le nombre de cycle de chargement du cas i, o; est le

33



CHAPITRE 2. LE REMODELAGE OSSEUX

maximum de la contrainte effective lors du cycle i, p est la densité apparente, K et M

sont des constantes sans signification physiologique particuliére.

Dans une méme démarche Weinans [Weinans et al., 1992] exprime le stimulus mé-
canique S comme étant : .
11

S = o ; Ui
dans laquelle U; est la SED du cas de chargement i, n est le nombre total de cas de
chargement et p est la densité apparente. Le stimulus est calculé pour chaque élément
fini et le remodelage osseux est ensuite défini comme :

dp

pri B(S —k)
ou B et k sont des constantes et S le stimulus. Différentes conditions de chargements
ont été étudiées sur une téte fémorale notamment une phase d’inaction, et deux phases
d’activité, une considérée normale, et I'autre considérée intensive. Cette simulation
converge vers une solution dans laquelle les éléments finis sont soit totalement recons-
truits, soit totalement résorbés (voir figure 2.4). Il applique également le méme modele
a une géométrie simple de plaque en deux dimensions. Le résultat donne une structure
semblable a celle des trabécules osseuses (voir figure 2.5), mais la aussi, la configuration
finale est discontinue avec certains éléments completement résorbés et d’autre éléments
complétement reconstruits faisant un motif d’un plateau de jeu d’échec. Ce résultat est
issu du fait que chaque élément ne régit que pour lui méme. Il est donc nécessaire

d’implémenter le rayon d’action des cellules.

Afin de palier ce probléme de discontinuité, Mullender, Huiskes et Weinans (1994)
[Mullender et al., 1994] introduisent le rayon d’action des ostéocytes. Ceci a également
pour avantage de prendre en considération la nature biologique du remodelage osseux,
et introduit une partie mécanistique aux modeles. Ils considerent que les ostéocytes
percoivent une information mécanique et la retransmettent a leur environnement. Ainsi,
un élément ne se reconstruira pas uniquement en fonction de l'information pergue en
son sein, mais également en fonction de 1’état de sollicitation des ses alentours. Cela est
modélisé en introduisant la fonction de I'influence spatiale f(z) (voir figure 2.6) d'un

ostéocyte sur son entourage a la distance d(x) comme :

f@)=e (C?)

ou D représente la distance a laquelle le signal de 1'ostéocyte a diminué de 63.2% (par

hypothése lorsque x se situe a la distance d(z) = D, f(z) = e D = e ).

Cette approche permet de s’affranchir de discontinuités de structures qui apparais-

saient dans les modeles précédents. Une approche similaire plus récente a permis de

34



2.2. MODELES DU REMODELAGE OSSEUX
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FIGURE 2.4 — (a) Distribution de la densité osseuse (en g.cm ™) d’un fémur en 2 dimensions,
dont la densité initiale est de 0.8g.cm™3. Dans le cercle, la distribution de densité locale est
montrée sans interpolation. (b) Morphologie d’un fémur réel. [Weinans et al., 1992].
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FIGURE 2.5 — Distribution de la densité osseuse (en g.cm™3) d’une plaque en 2 dimensions
initialement emplie d’os lors d’un chargement triangulaire [Weinans et al., 1992].

définir la fonction d’influence spatiale f(x) comme [Giorgio et al., 2016] :

fa)=e <d2(13;>22>

Cette expression de 'influence spatial d’un ostéocyte permet de modéliser de maniere

plus fine I'influence d’une cellule dans son environnement proche (voir figure 2.7).
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FIGURE 2.6 — Influence spatiale d’un ostéocyte en fonction de la distance d(x) qui le sépare
a un point x [Mullender et al., 1994].

d()

d(x)

p ) (en bleu) et f(x) =

FIGURE 2.7 — Comparaison des deux fonctions f(z) = e (

d(x)
| 2Dp? N o .
e (en rouge) qui modélisent 'influence spatiale d’un ostéocyte.

Le stimulus pergu a un endroit x par les ostéblastes et les ostéoclastes au temps t
est alors la somme des stimuli .S; percus par les ostéocytes aux alentours de x pondérés
par la fonction de I'influence spatiale. Ainsi le stimulus mécanique total ®(x,t) percu
au point x au temps t vaut :

N
O(z,t) = Y filw:)(Si — k)

=1

dans lequel k est le signal de référence pour lequel le systeme est a 1’équilibre et S; est

la SED par unité de masse au point i.
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La densité osseuse évolue alors comme :

a _

= 7 (2, 1)

avec 7 constant et le module de Young calculé suivant la formule suivante [Currey,
1988] :
E(z,t) = Cp(x,t)"

dans laquelle C' et v sont également des parametres.

Ce modele est appliqué a une plaque carrée similaire a celle utilisée par Mullender
et ses collaborateurs [Mullender et al., 1994], et bien que les résultats soient compa-
rables, les discontinuités ont disparu (voir figure 2.8). Les configurations finales de ces
simulations montrent des similitudes avec la structure des trabécules, et notamment la
direction des trabécules qui s’alignent selon les directions principales de chargement.
Le parametre D joue un role majeur. En effet la largeur des trabécules dépend de ce

parametre (voir figure 2.9).

1.75 glem?

FIGURE 2.8 — Distribution de la densité osseuse (en g.cm ™) d'une plaque en 2 dimension
initialement emplie d’os lors d’un chargement triangulaire [Mullender et al., 1994].

Jusqu’a présent, I'activité des ostéoclastes et des ostéoblastes était modélisée par
une seule équation. Cependant, il est raisonnable de se demander si ’action des os-
téoclastes et des ostéoblastes sont dépendantes. Le travail de Ruimerman et de ses
collaborateurs [Ruimerman et al., 2005] fait I'hypotheése que la formation d’os est géné-
rée par une augmentation de la contrainte dans la matrice osseuse et que les ostéoclastes
sont activés lors de la formation de micro fissures. Par ailleurs, ils relevent que lors-
qu'une patiente posséde un taux d’cestrogenes insuffisant, la fréquence de résorption
des ostéoclastes augmente. Les actions de ces deux types de cellules doivent alors étre

séparées afin de prendre en compte ces phénomenes. L’expression du changement dans
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F1GURE 2.9 — Effet de l'influence du parametre D sur la configuration finale. Différentes
simulations sont faites avec exactement les mémes conditions initiales. Le seul paramétre qui
change est la valeur du parametre D. L’augmentation du parametre D affecte la dimension
des trabécules qui deviennent plus épaisses [Mullender et al., 1994].

la masse osseuse est exprimée comme :

dmye(z,t)  dmy(z,t) B dme(z,t)
dt o dt dt

dmbl(x, t)

dme(z,t
avec T la formation d’os par les ostéoblastes et L

la résorption d’os

par les ostéoclastes. Puis ces fonctions sont exprimées de la maniere suivante :

dmbl(x, t)

o =7(P(x,t) — k)

et
dme(z,1t)

dt

dans lesquels 7 est un facteur de proportionnalité qui régule la formation d’os, k;, est le

= —Ta

seuil & partir duquel il y a formation d’os, P(z,t) est le stimulus mécanique, et —r est
une fonction stochastique qui prend en compte le fait que le taux de recrutement des
ostéoclastes varie. Cette séparation entre l'action des ostéoclastes et les ostéoblastes
permet de modéliser une ostéoporose en augmentant le taux de recrutement des ostéo-
clastes. Ce modele est utilisé en 2D et en 3D et permet de prévoir la réorientation des
trabécules en fonction de la direction de chargement ainsi que la variation de I’épaisseur
des trabécules en fonction de 'amplitude de chargement. Cependant, au niveau de la

biologie, les ostéoblastes et les ostéoclastes agissent de maniere liée par la biologie a
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I'intérieur méme des BMU, ce qui n’apparait pas dans ce modele.

Le modele de Madeo [Madeo et al., 2011; Scala et al., 2016] consideére que le taux de
remodelage osseux dépend de la porosité de I'os. En effet, lorsque la porosité est trop
importante, il n’y a pas assez de matiere pour que les cellules puissent déposer de la
matiere, et donc le remodelage osseux est tres lent, et de méme lorsque la porosité est
tres faible il n’y a pas assez d’espace libre pour permettre aux cellules d’agir. Donc plus
précisément, le remodelage osseux dépend de la quantité de surfaces libres. Ainsi, une
fonction H est introduite afin de modéliser 'impact de la quantité de surfaces libres

sur le remodelage osseux tel que :

H(¢) = k(1 - ¢)

dans laquelle ¢ est la porosité et k une constante.

Cette relation se fonde sur le travail de Martin [Martin, 1984], qui a montré qu’il
existe une relation entre la surface d’os libre et la porosité. Afin de quantifier au plus
juste cette fonction, Giorgo [Giorgio et al., 2016] considere différentes géométries é1é-
mentaires de trabécules (tétraedre, cube, hexagone et octaedre) et analyse I'influence
de la densité sur le taux de surfaces libres (voir figure 2.10). Il montre que la fonction
H dépend de la porosité liée a I'espace inter trabéculaire (plus que l'espace canalicu-
laire). I consideére I'os comme un matériau poro-élastique comportant des trous. Le
stimulus mécanique considéré est alors soit la densité d’énergie de déformation, soit la
dissipation visqueuse, soit une combinaison des deux.

Cette équipe s’est particulierement intéressée a la modélisation de modeles rigou-
reux qui décrivent la résorption de bio-matériaux et son remplacement par du tissu
osseux [Madeo et al., 2012; Andreaus et al., 2015]. En effet, il existe des matériaux
bio-résorbables tels que des céramiques a base d’hydroxyapatite ou I'exosquellette de
corail [Petite, 2002] qui induisent I'ostéogenese tout en se résorbant. Idéalement, il
serait souhaitable que l'os se reconstitue entierement a travers la prothese et que le
biomatériau se dégrade totalement, afin de retrouver des caractéristiques mécaniques
et biologiques post-traumatiques normales et équivalentes a celles d’avant le trauma
[Schilling et al., 2004].

Il existe peu de travaux qui modélisent de maniere précise I'activité des BMU. On
peut citer en particulier ’étude réalisée par Komarova et ses collaborateurs [Komarova
et al., 2003]. Ce travail décrit les interactions autocrines et paracrines entre les ostéo-
blastes et les ostéoclastes (voir figure 2.11) et modélise 1’évolution du nombre de ces
cellules. Un facteur autocrine est un signal produit par une cellule précise (ostéoblaste
ou ostéoclaste) et qui agit sur elle-méme, tandis qu’un facteur paracrine est produit par
un ostéoblaste et agit sur un ostéoclaste et vice versa. Il prend également en compte

la mort cellulaire.

Dans ces travaux, la variation du nombre de cellules évolue selon les deux équations
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FIGURE 2.10 — Influence de la porosité sur les surfaces libres. (a) Comparaison de courbes de
la surface trabéculaire libre en fonction de la porosité inter-trabéculaire (PIT) pour différentes

géométries. (b) Fonction H choisie par [Giorgio et al., 2016] qui prend en compte également
la porosité lacuno-canaliculaire de 1’os cortical.

différentielles suivantes :

dxp . gl2 g¢22
T oxd T — By
xTc 11 _g21

_ gll g
i = mrs vy — Pire

dans lesquels xp et x¢ sont le nombre d’ostéoblastes et d’ostéoclastes respectivement.

a1 et as sont le taux de multiplication des ostéoclastes et des ostéoblastes respecti-
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FIGURE 2.11 — Représentation des interactions entre les ostéoblastes et les ostéoclastes in-
cluses dans le modele. Les fleches épaisses représentent le processus de formation et de dispa-
rition des ostéoblastes et des ostéoclastes. Les fleches fines représentent les effets autocrines
et paracrines sur le taux d’ostéoblastes et d’ostéoclastes. Issu de Komarova et al. [2003].

vement, [, et By sont les taux de diminution des ostéoclastes et des ostéoblastes, g11
et goo sont les parametres autocrines produits par les ostéoclastes et les ostéoblastes
respectivement et g modélise les parametres paracrines produit par les ostéoclastes et
qui agissent sur les ostéoblastes (comme le facteur de croissance TGFS qui augmente
la formation d’os en agissant directement sur la différentiation des ostéoblastes) et go
modélise les parametres paracrines produits par les ostéoblastes, qui agissent sur les
ostéoclastes (comme 'ostéoprotégérine (OPG) qui est produite par les ostéoblastes et
agit sur les ostéoclastes). Ainsi la variation de densité osseuse est exprimée comme :
dp

— =k Xp — k1 X
It 2A8B — RK1AC

dans laquelle k1 et ko sont les activités normalisées des cellules, X et Xp sont le

nombre d’ostéoclastes et d’ostéoblastes actifs.

La limite du modele provient principalement du fait que les parameétres autocrines
et paracrines sont constants, il ne peut pas modéliser une variation de ces facteurs
biologiques.

Suite a ces travaux d’autres chercheurs ont tenté de modéliser les interactions entre
les ostéoclastes et les ostéoblastes en prenant en compte les agents chimiques. Pivonka

et ses collaborateurs [Pivonka et al., 2008] modélisent de maniére explicite chacun des
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agents chimiques considérés (RANKL, RANK, OPG, TGFg). Ils introduisent égale-
ment une fonction de Hill pour modéliser le contact ligand-récepteur. Cela leur permet
d’identifier certains parametres du modele.

Cependant, ce type de modele ne peut pas permettre d’obtenir des variations de

densité macroscopique.

2.2.3 Modeles d’optimisation

Les modeles d’optimisation ne sont pas les plus répandus, mais constituent néan-
moins une approche intéressante, notamment pour une simplification des simulations
du remodelage osseux. Ils ont pour hypothese que le systéme osseux est le résultat d’une
sélection naturelle d’apres la théorie de I’évolution. La configuration de 1’os constitue
ainsi la configuration la plus efficace par rapport aux configurations qui ont été reje-
tées par la nature. En effet, puisque les systemes sélectionnés sont meilleurs que les
autres, leur adaptation a de nouvelles conditions assure la plus rapide et la meilleure
configuration. La question fondamentale de cette approche est le choix des criteres
d’optimisation. Au niveau de l'organe, la fonction d’adaptation du squelette permet
a 'os de supporter le chargement mécanique pour des activités quotidiennes tout en
minimisant sa masse. L’approche d’optimisation postule qu’il existe un état pour lequel
la densité satisfait a la fois le critere de la rigidité maximale et de la masse minimale
[Bagge, 2000; Fernandes et al., 2002]. Bagge [Bagge, 2000] construit un modele ani-
sotrope d’une téte fémorale. En utilisant comme critere de maximiser la résistance de
I'os a chaque étape, le modele est capable de retrouver la cartographie de la densité
osseuse. Lekszycki [Lekszycki, 1999] propose une démarche générale fondée sur 1'hy-
pothese d'une réponse optimale de 'os afin de pouvoir construire une large variété de
modeles avec des fonctions d’optimisation variables. Ce travail a la particularité de
suivre les changements de la structure de 1'os au fur et a mesure du temps en fonction
de différents types de chargements. Lekszycki analyse, grace a ce modele, I'interaction
de T'os avec une prothese. Dans ses autres travaux [Lekszycki, 2002, 2005], 1'os est
considéré comme une structure optimale tentant de minimiser une fonction de cott
qui prend en compte le taux de remodelage. [.’énergie de déformation est minimisée et
d’autres contraintes sont utilisées, en lien notamment a la densité du matériau.

Certains modeles d’optimisation utilisent des automates cellulaires. Le domaine
spatial est discrétisé en cellules qui constituent un automate cellulaire (CA) [Andreaus
et al., 2014]. Chacune des cellules fonctionne selon un mécanisme de contrdle qui lui
est propre et évolue selon des regles dépendantes de son propre état et de celui de ses
voisines (voir figure 2.12). Bien que ’état de chacune des cellules reste parfois assez
simple, le comportement global d'un automate cellulaire est souvent inexpliqué et de
nouveaux comportements émergent. Tovar [Tovar et al., 2006] construit un automate

cellulaire hybride qui combine a la fois des éléments des automates cellulaires et une
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analyse en éléments finis. La loi d’optimisation cherche a minimiser I’erreur entre la
densité d’énergie de déformation locale et la densité d’énergie de déformation optimale.
Les voisins sont définis selon des lois classiques d’automates cellulaires (voir figure
2.12). Cette méthode est a la frontiere d’une modeles phénoménologique et d’'un modele
d’optimisation. Il obtient une architecture trabéculaire sur une téte fémorale (voir figure

2.13).

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

FIGURE 2.12 — Définition des voisins dans un automate cellulaire.(a) Vide. (b) von Neumann
(n=4). (c) Moore (n=8).(d) Radial (n=12). (e) Etendu (n=24) [Tovar et al., 2006].

i Y Y

(")

7
7
1
1

Trabecular architecture Apparent density distribution

FIGURE 2.13 — Automate cellulaire appliqué sur une téte fémorale chargée avec une force a 23°.
Architecture trabéculaire et densité apparente d’'une téte fémorale. Les trabécules apparentes
sont orientées dans la direction des contraintes principales. [Tovar, 2004].

2.3 Conclusion

Ce chapitre a présenté le principe du remodelage osseux, et a exploré de maniere
succincte la biologie du mécanisme, ainsi que les hypotheses majeures qui existent
actuellement sur la mécano-transduction. Puis, les différentes approches de la modé-
lisation du remodelage osseux ont été présentées ainsi que les travaux majeurs qui
existent dans la littérature. Nous pouvons a présent, détailler le modele de remodelage

osseux développé au cours de cette these.
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Chapitre 3

Modeles développés, simulations et

résultats

« Tous les modéles sont faur,

mais certains sont utiles »

George Box

Dans le chapitre précédent, nous avons recensé certains modeles du remodelage os-
seux existants dans la littérature. La plupart de ces modeles sont phénoménologiques,
et leur signification physiologique est limitée. Ils peuvent parfois intégrer de la biolo-
gie, mais la réponse macroscopique en 3D sur géométrie anatomique devient alors un
véritable challenge. Le modele présenté dans ce chapitre a la spécificité de prendre en
compte la réponse cellulaire & un stimulus mécanique. C’est un modele mécanosen-
sible. Cette caractéristique est importante car les ostéocytes, cellules impliquées dans
le processus de remodelage, sont sensibles aux stimuli mécaniques. Par ailleurs, il a
été développé sur des géométries 2D et 3D issues d’imagerie afin de se rapprocher
au mieux des problématiques réelles. D’autre part, tandis que la réponse cellulaire du
stimulus mécanique est visible au niveau macroscopique, ’action de remodelage des
cellules se fait & I’échelle locale. A ce niveau de nombreux autres mécanismes (comme
I’écoulement de fluide, le déplacement cellulaire, ....) jouent un réle et peuvent étre pris
en considération. Afin de pouvoir intégrer ces effets locaux du remodelage osseux et
d’identifier les parametres biologiques du remodelage osseux, la réorganisation des tra-
bécules et leur reconstruction osseuse doivent étre modélisées a ’échelle des trabécules.

C’est pourquoi, un modele trabéculaire du remodelage osseux a également été étudié.
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3.1. CHOIX POUR LE MODELE DE REMODELAGE OSSEUX
MACROSCOPIQUE

3.1 Choix pour le modele de remodelage osseux

macroscopique

Le modeéle développé est fondé sur le travail de Madeo [Madeo et al., 2011]. Ce
modele prend en considération deux matériaux, un matériau bio-résorbable et de 1'os.
Il considere le remplacement progressif du matériau artificiel par 1’os naturel au fur
et a mesure du temps. L’os et le matériau sont considérés comme linéaires élastiques

isotropes. Les cellules considérées sont :
- les ostéoblastes,
- les ostéoclastes,
- les ostéocytes.

Dans ce modele il est considéré que les cellules précurseurs sont présentes partout a
condition qu’une porosité du matériau adéquate soit respectée. Les cellules précurseurs
se différencient en ostéoblastes ou en ostéoclastes en fonction du stimulus biologique
qu’elles recoivent des ostéocytes voisins. Ce stimulus dépend de la déformation que
les ostéocytes mesurent en un point donné. Si le stimulus est important, les cellules
pré-ostéoblastes se différencient en ostéoblastes et produisent de 1’os. Au contraire
si le stimulus est faible, les cellules pré-ostéoclastes se différencient en ostéoclastes et
dégradent 'os. Le modele considere que le signal mécanique pergu par les ostéocytes est
la densité d’énergie de déformation ce qui est courant dans les modeles du remodelage
osseux [Beaupré et al., 1990; Doblare and Garcia, 2002; Ruimerman et al., 2005; Scala

et al., 2016; Andreaus et al., 2014]. Le modele considere les hypotheses suivantes :

- Le nombre et 'activité des ostéoblastes et des ostéoclastes dépend du stimulus

mécanique que ces cellules regoivent des ostéocytes dans leurs alentours.

- Les ostéocytes produisent un signal qui dépend de la densité d’énergie de dé-
formation. Ce signal est transmis instantanément et décroit exponentiellement

autour de l'ostéocyte.

- Les ostéocytes ne sont présentes que dans le tissu vivant et pas dans le bioma-
tériau. Donc tant que l'os n’a pas envahi le biomatériau, les ostéocytes ne s’y

localisent pas.

- L’os peut se résorber et se synthétiser, alors que le biomatériau ne peut que se

résorber.

- Le nombre d’ostéoblastes, d’ostéoclastes et d’ostéocytes en un point dépend de

la densité osseuse.

- L’activité des ostéoblastes et des ostéoclastes dépend de la porosité de 1'os. En
effet, lorsque l'os est trop poreux, les cellules n’ont pas assez de surfaces sur
lesquelles agir, et ainsi leur activité diminue, lorsque la porosité est trop faible,

a nouveau, 'os ne présente pas assez de surfaces libres pour pouvoir agir. Il
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existe donc une porosité optimale pour laquelle les cellules ont un taux d’activité

maximal.

Les concepts classiques de la mécanique des milieux continus sont utilisés. Une
configuration Lagrangienne décrit la situation initiale, dans laquelle chaque point est
caractérisé par sa position X. Le champ cinématique décrit la position au temps t
du point positionné en X dans la configuration de référence en fonction du champ de
déplacement u(X,t) :

XX t) =u(X,t)+ X (3.1)

Le gradient de déformation F et le tenseur de Saint-Venant G sont définis par :

[igs
I

Vx (3.2)

et

2

[l
[igs

'E-1 (33)

La densité d’énergie de déformation U qui dépend de la densité osseuse de 1'os et
de la densité du biomatériau ppone €t Priomar €St exprimée en fonction des coefficients

de Lamé p et A comme :

A
U(gy Phone; pbiomat) - [11§2 + §t7‘2(G) (34)

Les coeflicients de Lamé sont calculés comme suit :

Ev

A= T =) (8:5)
et z
M= m (3.6)

dans lesquels v et E sont respectivement le coefficient de Poisson et le module de
Young des matériaux considérés. Comme un mélange de deux matériaux est considéré

la loi suivante est utilisée [Currey, 1988] :

8 , 8
Ehom — Ebone <pbone> + Ebiomat (/%wmat) (37>

max max

Dans cette équation, Fpone €t Epiomar sont les modules élastiques de 1'0s, ppqa. la
densité maximale que peut atteindre le matériaux et I’exposant 3 est une constante.
Pour un matériau linéaire isotrope en petite déformation, la densité d’énergie de dé-

formation s’exprime comme (La convention de sommation d’Einstein est utilisée ici.

) :
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TRABECULAIRE

1 homV 2 1 hom
Ul t) — E 1 Brom 3.8
(%0, ) 2(1+1/)(1—21/)€” 2(1—|—I/)EJEJ (3:8)

dans laquelle €;; sont les composantes du tenseur des déformations. La forme biologique
du stimulus regu en un point x au temps t est la somme des stimuli émis par les
ostéocytes voisins dans le domaine C' dont I'intensité décroit en fonction de la distance
au point x :

_|x

S(x,t) = /C U (o, t)d(wo, e 5% dag — So(a, 1) (3.9)

Dans cette expression U(xg,t) est la densité d’énergie de déformation en un point
Zo, d modélise la mécano sensibilité des ostéocytes en ce point gy, ce terme traduit
donc la capacité des ostéocytes a transmettre I'information a leur voisinage, D est la
distance a partir de laquelle I'intensité du message a diminué a 36.8% (soit e D = e ).
So(x,t) est le seuil d’activation des ostéocytes, qui détermine si 'os se densifie ou bien

se résorbe selon les équations suivantes [Madeo et al., 2011, 2012; George et al., 2017] :

dpyone SvoneS  pour S >0
bone _ H () (3.10)
dt TooneS pour S <0
et
d ioma 0 S >0
GPbiomat _ H(yp) - pour (3.11)
dt ThiomatS pour S <0

AvVec Spones Thone € Thiomat 1€s coefficients qui modélisent respectivement la cinétique
de reconstruction et de résorption de 'os et du biomatériau. H(y) illustre la surface

disponible lors de la reconstruction et de la résorption de la maniére suivante :

H(p) = o(1 - ¢) (3.12)

dans laquelle ¢ est la porosité qui dépend de la densité du matériau :

Poone + Priomat

o=1-— (3.13)

pma:p

3.2 Choix pour le modeéle du remodelage osseux

trabéculaire

L’os trabéculaire, présent en majorité dans les os courts, plats et irréguliers, est
constitué par des petites poutres interconnectées d’épaisseurs comprises entre 50 et
400 pm (aussi appelées trabécules). Entre ces trabécules se situe la moelle osseuse. A
I’échelle de la trabécule, les ostéoblastes et les ostéoclastes se trouvent dans les espaces
vides a la surface des trabécules. Le remodelage osseux commence donc sur ces surfaces

par le biais des ostéoclastes et des ostéoblastes qui regoivent un signal transmis par

23



CHAPITRE 3. MODELES DEVELOPPES, SIMULATIONS ET RESULTATS

les ostéocytes se trouvant a l'intérieur méme des trabécules. Comme expliqué dans la
partie 2.1, chaque ostéoclaste forme une zone scellée sous-jacente afin de résorber 1'os.
Puis, les ostéoblastes sont recrutés afin de reconstruire 1'os. Il est donc important de
souligner le fait qu’au niveau trabéculaire, seul 1’os surfacique peut étre résorbé et seule
la surface externe des trabécules peut expérimenter une apposition d’os.

Nous faisons I’hypothese que la loi de remodelage est la méme a 1’échelle macrosco-
pique et a I’échelle trabéculaire et que dans un élément, 1'os est homogene, isotrope et
la densité de cellules osseuses est la méme dans tout 1’élément.

La différence réside dans le fait que dans le modele macroscopique, la fonction H (i)
permet de prendre en compte I'influence de I'activité cellulaire due a la porosité de 1'os

a I’échelle macroscopique (voir équation 3.13) :

H(p) = o(1 —¢)

avec ¢ porosité de l'os. Cette fonction n’est plus adéquate a 1’échelle trabéculaire
puisque l'os trabéculaire est plein. Il est donc nécessaire de modifier I'équation du
remodelage 3.10 en supprimant l'influence de la porosité. Le modele numérique cal-
cule la nouvelle densité osseuse pour chaque élément en modifiant ’équation 3.10 de la

maniere suivante :

dpbone _{ SboneS pour S >0 (314)

dt TooneS pour S <0

3.3 Simulations, résultats et discussion

Afin de pouvoir analyser les modeles présentés précédemment, il est nécessaire de
les tester sur différentes géométries et d’interpréter les solutions trouvées. Dans ce but,

nous avons décidé d’utiliser des simulations éléments finis.

3.3.1 Application du modeéle macroscopique a une téte fémo-

rale.

Le modele a été développé sur COMSOL Multiphysics®. Ce logiciel permet de
coupler différents phénomenes physiques, notamment la mécanique des solides en défi-
nissant ses propres équations différentielles.

Tout d’abord, le modele a été étudié sur une téte fémorale. Le fémur proximal est
classiquement utilisé afin d’analyser sa densité et sa morphologie en fonction des char-
gements mécaniques qui lui sont appliqués. En effet, il est le lieu de stimuli mécaniques
importants, et possede une microstructure tres caractéristique. Les conditions de char-
gement extraites de Carter et al. [1989] ont été utilisées. Le premier cas de chargement
correspond a une force avec un angle de 24° par rapport a la verticale et une intensité

de 2317 N. Cela modélise la phase d’appui du cycle de la marche. Le second cas de char-
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gement est dirigé a 56° avec une intensité de 1548 N et le troisieme cas de chargement

est orienté a -15° avec une intensité de 1158 N (voir figure 3.1). Ces deux dernieéres

configurations décrivent des conditions d’activité soit extrémes, soit normales.
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(a) Premier cas de charge- (b) Second cas de charge- (c) Troisiéme cas de charge-
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F1GURE 3.1 — Configuration de chargement de la téte fémorale.

7 /d

(a) 0% (b) 25% ¢) 50% d) 75% ) 100%

FIGURE 3.2 — Evolution de la densité osseuse normalisée au cours du temps pour le premier

cas de chargement.

(a) 0% (b) 25% (¢) 50% (d) 75% (¢) 100%

FIGURE 3.3 — Evolution du stimulus au cours du temps pour le premier cas de chargement
(en [N m)]).

Ul

25% 50% 75% 100%

FIGURE 3.4 — Evolution de la densité osseuse normalisée au cours du temps pour le deuxiéme

cas de chargement.
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(a) 0% (b) 25% (c) 50% (d) 75% (e) 100%
FIGURE 3.5 — Evolution du stimulus au cours du temps pour le deuxiéme cas de chargement
(en [N m]).

(a) 0% (b) 25% c¢) 50% ( ) 5% ) 100%

FI1GURE 3.6 — Evolution de la densité osseuse normalisée au cours du temps pour le troisieme
cas de chargement.

/ v
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(a) 0% (b) 25% (¢) 50% (d) 75% (€) 100%

FIGURE 3.7 — Evolution du stimulus au cours du temps pour le troisiéme cas de chargement
(en [N m]).

Selon les différentes conditions de chargement, le remodelage osseux obtenu est tres
différent. Pour le premier cas de chargement (voir figures 3.2 et 3.3), une forte densi-
fication osseuse dans la direction de la force appliquée est visible, le triangle de Ward,
qui réfere a 'intersection de faisceaux de trabécules en forme de triangle apparait peu
a peu, et la formation de la diaphyse corticale est observable. Dans le deuxiéme cas de
charge (voir figures 3.4 et 3.5), la densification osseuse est plus faible, mais elle apparait
clairement du coté inférieur du col vers le c6té opposé de la diaphyse. Dans le troisieme
cas de charge (voir figures 3.6 et 3.7), il y a une forte densification de 1’os spongieux, la
diaphyse corticale est observable et le triangle de Ward apparait également clairement.
Les résultats de distribution de densité osseuse montrent une bonne adéquation avec
les données médicales de la littérature [Von Meyer, 1867]. Chaque fois, la densifica-
tion commence dans la zone de densité de déformation importante, ce qui souligne la

caractéristique de mécano-sensibilité du modele.

Le méme modele a été utilisé sur une géométrie 3D simplifiée, extraite a partir
d’images médicales (voir figure 3.8). Le développement de modeéles en 3D permet

d’obtenir plus d’informations que celles obtenues sur des modeles 2D. Sur la figure 3.8,
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(a) Configuration 2D

0.65

(¢) Densité (%) a la fin de (d) Densité (%) a la fin de 0.6

la simulation 2D. la simulation 3D. -

0.5

FI1GURE 3.8 — Comparaison du remodelage osseux d’une téte fémorale en 2D et en 3D.

il apparait clairement que la densité osseuse n’est pas constante dans ’épaisseur de la
téte fémoral, une extrapolation des résultats 2D ne permet pas d’obtenir ceux en 3D.
Pour tout travail d’identification de parametres, il est donc essentiel s’appuyer sur des

simulations en 3D.

3.3.2 Application du modele macroscopique dans le cas d’un

traitement par ultra son pulsé a basse intensité (LIPUS)

Actuellement, la médecine essaie de trouver de nouveaux traitements qui permet-
traient d’accélérer la régénération osseuse. Il existe notamment une méthode fondée sur
une stimulation par ultra son pulsé a basse intensité (nommée LIPUS pour low-intensity
pulsed ultrasound). Cette technique est de plus en plus utilisée pour le traitement de
fracture osseuse. La pratique usuelle du traitement consiste a I'application d'un ultra-
son pulsé de 5 a 20 minutes par jours avec une fréquence comprise entre 1 et 10 MHz et
une intensité de 10 a 100mW /cm?. Une étude [Lavandier et al., 2009] a étudié I'influence
d’un traitement du LIPUS sur les os du crane de souris. Les animaux étaient soumis

5 minutes de traitement par jour pendant 5 jours par semaine. Les résultats montrent
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que lossification dépend de l'intensité de 'ultrason. Le développement d’outils numé-
riques qui permettent d’obtenir des simulations de la régénération osseuse lorsqu’elle
est traitée par LIPUS permettrait d’aider les médecins lors des choix du traitement op-
timal. Nous avons utilisé le modele ci-dessus pour simuler cette problématique [Scala
et al., 2016]. Nous considérons que la fréquence n’impacte pas le remodelage osseux car
I’échelle de temps du chargement mécanique est faible comparée a 1’échelle de temps
des processus biologiques. Le signal du LIPUS est donc approximé par une force sta-
tique dont l'intensité est la valeur moyenne du chargement dynamique. L’expérience
menée par Hasuike et al. [2011] est utilisée comme référence pour les simulations qui
suivent. Dans cet article, des cranes de rats ont été percés d’un trou de 2.7 mm de

diametre (voir figure 3.9) in vivo.

FIGURE 3.9 — Défaut de 2.7 mm créé dans le crane du rat. Source : Hasuike et al. [2011].

Le traitement LIPUS a été effectué pendant 28 jours, 20 minutes par jour. La régé-
nération osseuse a été évaluée par micro-CT et reconstruite par un logiciel d’imagerie.

La figure 3.10 montre la régénération osseuse du crane traité par LIPUS pendant
1 mois tandis que la figure 3.11 montre la régénération osseuse du crane non traité
pendant la méme période. On observe que le traitement LIPUS a un effet bénéfique
sur la régénération osseuse.

Dans ce qui suit, nous utilisons le modele présenté précédemment section 3.1 pour
obtenir une simulation du remodelage osseux d'un trou dans la boite cranienne d’un
rat lorsqu’il est soumis a un traitement LIPUS. Pour reproduire cette situation, la
géométrie du trou est remplie par un matériau "fictif' dont la densité et le module
de Young sont quasiment nuls. Considérer un matériau extrémement mou dans cette
région est réaliste dans la mesure ou physiologiquement le trou est tres vite rempli par
des tissus mous qui se transforment en cartilage puis en os.

La géométrie utilisée est présentée figure 3.12. Le cylindre de rayon R représente

la partie osseuse du crane tandis que le cylindre intérieur de diametre r représente le
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) m b T
(b)

FI1GURE 3.10 — Régénération du crane de rat traité par LIPUS mesurée une fois par semaine
pendant un mois a partir de la configuration initiale (a) Images obtenues par micro-CT (b)
Images reconstituées par un logiciel. Source : Hasuike et al. [2011].

mm'

D %
CT 'U'J =

~ ‘m\,; :

s le

FI1GURE 3.11 — Régénération du crane de rat non traité par LIPUS mesurée une fois par
semaine pendant un mois a partir de la configuration initiale (a) Images obtenues par micro-
CT (b) Images reconstituées par un logiciel. Source : Hasuike et al. [2011].

(b)

trou.

Une force surfacique de F' = 45 kPa est appliquée a la surface du grand cylindre. Les
cOtés extérieurs de ce cylindre sont fixés. Les biologistes n’ont pas encore d’information
sur la longueur caractéristique du champ d’action des ostéocytes. Numériquement le
parametre D représente cette distance. On se propose de tester différentes hypotheses
sur sa valeur. Lorsque D = 1 mm, la reconstruction est la méme sur toute 1’épaisseur
du trou (voir figure 3.13), ce qui s’explique par le fait que D et ’épaisseur du spécimen
h sont comparables. Pour d’autres valeurs de D (0.2 mm et 0.4 mm) le processus de

remodelage est plus lent. De plus, la configuration est également différente, puisqu’elle
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FIGURE 3.12 — Géométrie utilisée pour la simulation du LIPUS. R = 0.5 cm, r = 1.5mm, h
=1 mm , F = 45 kPa.

- Dy oy

(a) D=1mm

(b) D = 0.4 mm

(¢) D=10.2 mm

FIGURE 3.13 — Simulation de I’évolution de la densité osseuse dans un défaut du crane de
rat traité par LIPUS au cours du temps pour différentes valeurs du parametre D (la couleur
rouge correspond & une densité osseuse de 100% et la couleur bleue a une densité osseuse de

0%).

n’est plus la méme sur I’épaisseur de 1'os. Pour D = 0.4 mm, la reconstruction a lieu
tout d’abord sur la face supérieure, puis elle progresse dans 1’épaisseur du cylindre.
Ceci s’explique par le fait que le disque est en flexion a cause des conditions aux limites
appliquées. Pour D = 0.2 mm, la reconstruction est différente. Elle commence également
par le dessus du crane, mais ’épaisseur reconstruite est bien plus fine. Ceci est di a
I'influence des cellules plus petite. De plus, a la fin de I'analyse, la reconstruction
n’est pas complete. C’est la conséquence de la corrélation entre le rayon d’action des
cellules, la cinétique de reconstruction de ’os et le temps. Une étude expérimentale qui
permettrait de déterminer le rayon d’action des ostéocytes est nécessaire pour calibrer

le parametre D de notre modele.
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3.3.3 Application du modele trabéculaire

L’os est un matériau poreux [Andreaus et al., 2015]. La vascularisation présente
dans ces trous joue un roéle important dans le remodelage osseux [Marie-Hélene Lafage-
Proust, 2015]. Les cellules agissent uniquement a la surface des trabécules. C’est pour-
quoi, la simulation de la mécanosensibilité de 1’os a I’échelle trabéculaire est différente
de I’échelle macroscopique. Afin d’analyser le processus de remodelage a cette échelle,
des simulations ont été effectuées sur une grille, avec une orientation des trabécules
a 45° et une épaisseur trabéculaire de 0,5 ou 1 mm. Dans le premier cas, un charge-
ment triangulaire est appliqué (voir figure 3.14a) tandis que dans le second cas, un

chargement mécanique & 45° est utilisé (voir figure 3.14b).

FARRR RN

(a) Premier cas : chargement tri- (b) Second cas : chargement a 45° des trabé-
angulaire des trabécules. cules.

FI1GURE 3.14 — Configurations de chargement des trabécules.

() 75% () 100%

FIGURE 3.15 — Evolution de la densité osseuse normalisée d'un réseau trabéculaire d’épaisseur
0.5 mm dans la configuration 3.14a au cours du temps de la simulation avec D = 0.3 mm.

Les résultats présentés sur les figures 3.15, 3.16, 3.17 et 3.18 soulignent la mécano-
sensibilité du modele trabéculaire. Lors de ces simulations, la géométrie trabéculaire se
réorganise en fonction des conditions de charge. Le premier cas de chargement 3.14a se

réorganise dans une géométrie triangulaire avec des espaces vides (voir figures 3.15, 3.16
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() 75% () 100%

FIGURE 3.16 — Evolution de la densité osseuse normalisée d'un réseau trabéculaire d’épaisseur
1 mm dans la configuration 3.14a au cours du temps de la simulation avec D = 0.3 mm.

(a) 0% (b) 25% () 50%

FIGURE 3.17 — Evolution de la densité osseuse normalisée d'un réseau trabéculaire d’épaisseur
1 mm dans la configuration 3.14a au cours du temps de la simulation avec D = 0.5 mm.

(c) 50% (d) 75% (e) 100%

FIGURE 3.18 — Evolution de la densité osseuse normalisée d'un réseau trabéculaire d’épaisseur
1 mm dans la configuration 3.14b au cours du temps de la simulation avec D = 0.3 mm.

et 3.15) et la seconde condition de chargement 3.14b s’achéve sur une réorganisation
de la configuration initiale (voir figure 3.18). La comparaison de ces simulations dans
des conditions de charge différentes montre qu’avec exactement la méme géométrie
initiale et les mémes parametres, les conditions aux limites ont un impact important
sur la configuration finale. Cela souligne la réponse mécanobiologique du modele. En
outre, sur la figure 3.16, la simulation se termine avec beaucoup plus de trabécules
que sur la figure 3.17. Ainsi, avec exactement les mémes conditions limites initiales,
I’épaisseur initiale des travées a un impact sur la configuration finale de la simulation.
La configuration finale de la figure 3.17 utilise une distance d’action des ostéocytes D
de 0,5 mm. Elle s’acheve sur un bloc, perdant toutes ses structures trabéculaires alors
que, avec les mémes conditions limites et la méme configuration initiale, la figure 3.16
utilisant une distance d’action des ostéocytes D de 0,3 mm se termine avec des espaces
vides plus grands. Néanmoins, ces résultats montrent qu’il est crucial de trouver le
parametre D en accord avec les expériences biologiques. Ils soulignent I'importance de
chaque parametre dans le remodelage osseux et la nécessité d’une étude paramétrique

couplée avec des expérimentations.
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3.4 Conclusion

Ce chapitre présente deux modeles de remodelage osseux. Il s’attache tout d’abord
a décrire un modele macroscopique issu du travail de Madeo et al. [2011]. Ce travail
initialement développé en 2 dimensions sur géométrie rectangulaire simple, a été étendu
au cours de cette these a la troisieme dimension et a des géométries plus proches de
la réalité tel qu'une téte fémorale. Cela a permis de mettre en avant 'importance du
développement de ce modele en 3D afin de s’adapter a des situations réelles. En ef-
fet, les modeles sont parfois utilisés afin de trouver la valeur de certains parametres,
ou alors, certaines données biologiques mesurées in vivo sont utilisées dans un mo-
dele numérique. Puis dans un second temps, un modele de remodelage trabéculaire
a été présenté. Les résultats montrent des géométries qui se réorganisent en fonction
des conditions de chargement. La réorganisation varie considérablement en fonction
des parametres utilisés notamment le rayon d’action des ostéocytes, et les différentes
conditions aux limites. Ainsi, ces simulations soulignent I'importance de la valeur des
parametres dans ce type de modeles et donc, I'importance de les déterminer in vivo

dans le cadre d’expérimentation.
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Conclusion de la premiere partie

Dans cette premiere partie nous avons présenté une modélisation du comportement
mécano-biologique de 'os. Nous avons dans un premier temps étudié ’anatomie du
squelette et la structure de ’os ainsi que sa composition, et les cellules qui le constituent.
Puis nous nous sommes intéressés plus particulierement au phénomene du remodelage
osseux, et aux différents modeles qui existent dans la littérature. Enfin, nous avons
exposé les modeles développés. Le premier modele macroscopique prend en compte
laction des ostéocytes, et la transmission de son stimulus a son environnement. Ce
modele est intéressant dans la mesure ou il permet d’obtenir la densité osseuse en
fonction du chargement mécanique. Il a permis d’analyser 'influence d'un traitement
par LIPUS sur le remodelage osseux d'un crane de rat. La prise en compte de la
porosité de l'os [Giorgio et al., 2016a] ainsi que sa visco-poroélasticité [Giorgio et al.,
2016b] pourraient étre des approches intéressantes dans le développement de ce modele.
Nous avons ensuite développé un modele a 1’échelle trabéculaire. Les résultats obtenus
montrent que les trabécules s’orientent selon les directions des contraintes principales.
A cette échelle, certains développements sont envisageables tel que la prise en compte
de la diffusion cellulaire mais également de la nutrition des cellules [Schmitt et al., 2016;
George et al., 2017, 2018]. 11 serait intéressant également de prendre en considération
le réseau canalinulaire des ostéocytes. En effet, les ostéocytes étant sensibles a un flux,

il est possible que la transduction ce fasse par cette voie [Adachi et al., 2009].

Bien que nous avons vu qu’en orthopédie, un sous-chargement de 1'os entraine de
la résorption tandis qu'un sur-chargement provoque une augmentation de la densité
osseuse, l'orthodontie est dominée par la théorie de la tension-compression qui relie
une zone de tension a de 'apposition osseuse et une zone de compression a de la
résorption [Melsen et al., 2007]. Il est alors intéressant de se demander quelle peut étre la
source d’une telle différence, comment la modéliser et dans quelles mesures les méthodes
utilisées dans cette premiere partie peuvent étre réadaptées a la problématique du

déplacement orthodontique. C’est l'objet de la seconde partie de cette these.
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Remodelage osseux lors d’un

déplacement dentaire
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Introduction de la seconde partie

Lors d’'un traitement orthodontique, le praticien installe un dispositif mécanique
qui exerce une force continue sur les dents. Cela implique également un chargement
mécanique de I'os par le biais de la dent et permet d’obtenir un mouvement dentaire. De
maniere simplifiée, I’0os en compression se résorbe, et I’os en tension se reconstruit, ce qui
permet de créer ’espace nécessaire au mouvement dentaire. Lorsque la dent est déplacée
a la bonne position, ’orthodontiste retire 'appareil, et ainsi supprime la force appliquée
a la dent et interrompt son déplacement. Le fait de choisir au mieux les forces appliquées
permet de réduire le temps du traitement ainsi que la gene occasionnée. Cependant, les
spécialistes de ce domaine déterminent leur protocole uniquement par leur expérience,
de maniere empirique, sans qu’il n’existe de consensus exact sur le meilleur moyen
de procéder. Dans ce contexte, il est important de construire des modeles numériques
du remodelage osseux qui pourraient a long terme étre une aide a la décision lors
de traitements orthodontiques. Cependant, méme en construisant ce type de modeles
numériques, dont la géométrie serait spécifique a chaque patient, il est important de se
rappeler que chaque personne peut réagir de maniere différente et qu’un réajustement
du protocole peut étre nécessaire au cours du traitement.

La problématique du remodelage osseux est complexe. La premiere partie de ce do-
cument a permis de développer un modele de remodelage osseux valable pour la plupart
des os du squelette. Ce modele prend en compte le fait que les cellules ostéocytaires dé-
tectent 'information mécanique et la transmettent a leur environnement pour activer
les ostéoblastes et les ostéoclastes. Dans ce cas de figure, les zones en sur-chargement
se reconstruisent, tandis que les zones en sous-chargement se résorbent. Entre ces deux
limites, il existe une plage de chargements pour lesquels 'os est a 1’équilibre. Cepen-
dant, lors d’un déplacement orthodontique, tout est différent. Lorsqu’un orthodontiste
applique une force a une dent par le biais d’un appareil dentaire, I’os en compression
se résorbe, et 'os en tension se reconstruit. C’est donc un tout autre mécanisme qui
intervient que dans le cas des os longs, notamment. En effet, le ligament qui entoure
la racine de chaque dent, le ligament parodontal, également appelé ligament alvéolo-
dentaire (LAD), joue un role majeur dans ce mécanisme. Il implique une bio-chimie
particuliere, et des réactions spécifiques. Il est donc nécessaire de développer un modele
numérique distinct pour cette problématique.

Dans cette partie, nous proposons de développer un modele osseux adapté a la pro-
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blématique orthodontique. Ce modele doit prendre en compte I'influence du ligament
pour le remodelage osseux orthodontique. Pour cela, nous nous intéresserons d’abord a
I’anatomie de la machoire. Puis, nous nous concentrerons de maniere plus particuliere
sur les différents mécanismes qui entrent en jeu lors du déplacement orthodontique,
notamment la mécanique et la biologique. Une revue de la littérature des modeles élé-
ments finis spécifiques a cette problématique permettra de comprendre le cadre dans
lequel ce travail prend place, et d’analyser les points importants autant que les points a
améliorer des modeles existants. Enfin, nous présenterons le travail développé au cours

de cette these, et les résultats obtenus.
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Chapitre 4
Anatomie de la machoire

Le premier chapitre de cette partie introduit des notions anatomiques liées au dé-
placement dentaire orthodontique. En effet, afin de construire un modele numérique du
remodelage osseux orthodontique, il est important de commencer par décrire I’anatomie
générale de cette problématique. Ce chapitre analyse donc la structure de la méchoire,
ainsi que les différents tissus qui la constituent, notamment la dent et le ligament qui
entoure sa racine : le ligament parodontal. Il détaille également la composition de ce

ligament, son histologie, sa vascularisation et son comportement mécanique.
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CHAPITRE 4. ANATOMIE DE LA MACHOIRE

4.1 Nomenclature des directions anatomiques

Afin de se repérer dans les différents plans anatomiques, il est nécessaire de décrire

rapidement les différentes conventions habituellement utilisées (voir figure 4.1) :

Une direction occlusale est définie dans ’axe de la dent, en direction de la racine.

A T'inverse, une direction apicale est définie dans ’axe de la dent, en direction de

la couronne.

Une direction linguale est définie sur l'axe de la langue vers l'intérieur de la

bouche.

Une direction faciale est définie sur le méme axe, dans la direction vers ’extérieur
de la bouche.

Une direction distale est définie sur I'axe reliant les deux oreilles, vers 'extérieur

du corps.

Une direction mésiale est définie sur le méme axe, vers le milieu du corps.

Apical force

Vertical axis i / Lingual force

h}'lamal Distal
orce = force
r-"
Faciolingual axis = \ Mesiodistal axis
Facial force @

Oeclusal force

FIGURE 4.1 — Schéma des différents plans de ’anatomie de la dent. Extrait de pocketdentis-
try.com.

4.2 Anatomie de la machoire

La mAchoire constitue ’ensemble des structures formant la voiite de la bouche et

lui permet de s’ouvrir et de se fermer. Elle sert notamment a mastiquer les aliments, et

a les découper mais joue également en role important dans la parole. Chez les humains,

elle est constituée de deux os qui portent les dents. Le maxillaire (voir figure 4.2)

constitue I'arcade dentaire supérieur. C’est un os fixe par rapport aux autres os de la

face. Il est formé de deux os qui ont fusionné par une suture lors du développement de
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I’embryon. Le deuxieme os qui constitue la machoire s’appelle la mandibule. En forme
de fer a cheval, elle est formée également de deux os qui ont fusionné. C’est la seule
partie mobile du crane. Elle s’articule avec 1’os temporal pour permettre a la machoire

de bouger.

Pariéta

Frontal

Sphénoide
Ethmoide

Occipital

Mandibule

FIGURE 4.2 — Les os constituants le crane.

4.3 Anatomie de la dent

Les dents représentent 20% de la surface de la bouche. C’est un tissu dur enfoncé
dans de l'os alvéolaire. Le dents sont constituées d’une couronne et d’une ou plu-
sieurs racines (voir figure 4.3). Elles ont différentes fonctions : mastication, langage,
esthétique... L’humain & I’age adulte possede 32 dents définitives de 4 types (incisives,

canines, prémolaires et molaires). Toutes les dents ont la méme structure :

- L’émail recouvre la couronne. Elle est de couleur plus ou moins blanche, un peu
translucide et est essentiellement composée de cristaux d’hydroxiapatite (a plus
de 96%) et d'un peu d’eau et de protéines. Elle est constituée par des cellules
améloblastes qui disparaissent apres que la dent émerge de sa cavité. C’est la
partie la plus dure et la plus rigide du corps humain. De nombreux tests ont été
effectués dans la littérature pour mesurer son module de Young. Selon la direction
de test et la méthode, le module de Young varie entre 32 et 94 GPa. Sa structure

lui permet de supporter une attaque continue d’acides et de bactéries. [He et al.,
2006].

- La dentine se situe entre I’émail et la pulpe. Bien que moins rigide que 1’émail, elle
reste le deuxiéme tissu le plus dur du corps humain. Elle est constituée de 70%
de matiére inorganique (hydroxyapatite), 20% de matiere organique (collagene)
et 10% d’eau. [Nanci, 2007].
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Clinical crown o

Enamel

Dentin

Anatomical
crown

Pulp

Cementum

FIGURE 4.3 — Schéma de la structure de la dent et de son support. Extrait de Nanci [2007]

- La pulpe est la partie la plus interne de la dent. C’est un tissu mou constitué de
vaisseaux sanguins et de nerfs. Elle a une fonction nutritive, puisqu’elle nourrit
la dentine et une fonction de protection puisqu’elle apporte une sensibilité grace

aux nerfs [Massif and Frapier, 2007].

La dent est attachée a la méachoire par un systeme constitué par le ligament pa-
rodontal (également appelé ligament alovéolo-dentaire, LAD) et le cément qui font le

lien avec 'os alvéolaire. Ces tissus sont recouverts par la gencive.

- Le cément est une substance ressemblant a de ’os qui recouvre la racine de la dent.
Il est constitué de 45% de matiére inorganique (principalement hydroxyapatite),

33% de matiere organique (collagene) et 22% d’eau.

- Le ligament parodontal est un tissu connectif qui se situe entre la dent et l'os
alvéolaire. D’un coté, les fibres du LAD sont enfuis dans de 1'os, et de 'autre coté

dans le cément. Ce ligament mesure en moyenne 0.2 mm d’épaisseur.

- L’os alvéolaire lie la dent a la mandibule. Les surfaces de cet os sont constituées
d’os compact, moins organisé que 1’os cortical et les parties plus internes de la
mandibule, sont constituées d’os trabéculaire, de moelle osseuse et de vasculari-
sation. Comme tous les autres os, il est en continuel renouvellement tout au long

de la vie.

4.4 Le ligament parodontal

Le ligament est un tissu connectif fibreux, vascularisé et innervé qui relie la dent a

l'os alvéolaire [Isola et al., 2016]. Il a de nombreuses fonctions a assumer. Tout d’abord,

74



4.4. LE LIGAMENT PARODONTAL

il a une fonction mécanique de support puisqu’il sert d’attache a la dent. Cette fonction
est accomplie grace aux fibres de collagene qui forment un lien solide entre la dent et le
cément. Il permet d’absorber les chocs ainsi que les chargements lors de la mastication.
Il sert au remodelage osseux en fournissant les cellules capables de former et de résorber
I'os. Par ailleurs il a une fonction de sensibilité puisque ce tissu est fortement innervé
et qu’il contient de nombreuse terminaisons de nerfs qui sont les premiers récepteurs de
la douleur et de la pression. Enfin, il est responsable de la nutrition des tissus alentours
et permet de maintenir en vie différentes cellules. Tres vascularisé (voir tableau 4.1), il

est le fournisseur principal de sang (et donc d’oxygene et de nutriments) pour la dent.

Eléments Proportion (%)
Fibroblastes 35
Collagene 51
Vascularisation 9.5
Nervisation 1

Autes cellules 2.44
Autre 0.45

TABLEAU 4.1 — Composition du ligament parodontal de rat d’aprés Freezer and Sims [1987]
et Foong and Sims [1999].

Il a une épaisseur comprise entre 0.15 et 0.38 mm, avec la portion la plus fine au

deuxieme tiers de la racine. L’épaisseur du ligament décroit avec I'age.

4.4.1 Le collagéne

Le collagene est un constituant majeur du ligament, il constitue plus de 50% de li-
gament humain. Il a principalement une fonction mécanique. Il est constitué de plus de
12 types de collagene, bien que le collagene de types I et 111 soient prédominants [Ber-
kovitz, 1990]. La durée de vie du collagene est de quelques jours, et son renouvellement

est tres rapide.

4.4.2 Les cellules du ligament

Le LAD est un tissu tres cellularisé en comparaison avec les autres tissus connectifs.
Il contient notamment les cellules responsables de la régénération osseuse. Le ligament
possede principalement quatre types de cellules : les fibroblastes, les cémentoblastes,
les ostéoblastes et les ostéoclastes [Berkovitz, 2004].

Les fibroblastes sont des cellules d’origine mésenchymateuse. Ils se situent sur les
fibres de collagenes du LAD et peuvent prendre différentes formes. Proches de la dent,
les fibroblastes sont fusiformes, arrangés de maniere parallele a la surface de la dent

[Beertsen et al., 1997]. Mais a d’autres endroits, ils prennent une forme de disque
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irrégulier de diametre 30 um. Ils sont alignés dans le sens des fibres, et remodeélent
leur collagéne continuellement tant en le résorbant qu’en le produisant. Comme le taux
de remodelage est important, toute interférence avec leur action crée rapidement une
perte du support de la dent. Leur capacité de se contracter joue un réle majeur lors de
la mastication, ainsi que lors des déplacements orthodontiques.

Les cémentoblastes sont des cellules responsables de la production du cément. En
dehors de leur localisation proche du cément, ces cellules sont difficilement reconnais-
sables des fibroblastes.

Les cellules épithéliales appelées "restes de Malassez" sont les résidus de cellules
ayant initié la formation de la dentine en provoquant la différenciation des odonto-
blastes. Elles apparaissent proche du cément. Elles jouent un réle dans la réparation
et la régénération du cément.

Il existe un important réservoir de cellules mésenchymateuses non différentiées dans
le LAD. Elles peuvent se différentier en fibroblastes, ostéoblastes, cémentoblastes.

Les ostéoblastes et ostéoclastes se situent a la surface de 'os alvéolaire. Elles pro-
duisent et résorbent la matrice osseuse.

Enfin, des cellules inflammatoires de type macrophages et mastocytes sont égale-

ment présentes.

4.4.3 Les fibres du ligament

Les fibres du ligament parodontal sont constituées essentiellement de fibrilles de
collagéne [Ho et al., 2007]. Elles s’appellent fibres de Sharpey. Elles sont classifiées en
différents groupes : les fibres de la créte alvéolaire qui sont attachées au cément juste
en dessous de la jonction cément-émail, les fibres horizontales qui font des angles droits
avec le cément de la dent, les fibres obliques les plus nombreuses du ligament, les fibres
péri-apicaux et les fibres inter-racine uniquement lorsque la dent comporte plusieurs
racines (voir figure 4.4). Dans la trés grande majorité des modeles mécaniques, le liga-
ment est considéré homogene isotrope et les fibres sont ignorées bien que 'orientation
des fibres dans le ligament joue un role dans le mouvement des dents [Qian et al.,
2001]. Cependant il manque des informations nécessaires au sujet de la distribution et
des propriétés mécaniques des fibres, ainsi qu’au sujet des changements qu’ils subissent

au cours du déplacement dentaire.

4.4.4 La vascularisation du ligament

La vascularisation du ligament est importante car c’est elle qui est la principale
source d’oxygene et de nutriments pour la dent, mais également pour les cellules pré-
sentent dans le ligament. Le LAD est un tissu tres vascularisé, trois a sept fois plus
que les autres ligaments. Sa vascularisation joue un role majeur dans le transfert de

cellules et de substances entre le sang et les tissus alentours. Elle est principalement
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Transseptal ligament

Alveolar crest group

Horizontal group

Oblique group

Apical group

FIGURE 4.4 — Arrangement des principaux groupes de fibres dans le LAD. Extrait de Nanci
[2007].

constituée de quatre types de vaisseaux : les capillaires veineux de diametre 4 um (1.4%
du volume du LAD), les veinules post-capillaires de diameétre 16 um (6.6% du volume
du LAD), les capillaires artériels (0.3% du volume du LAD) et les veinules de diameétre
57 um (1.2% du volume du LAD). La vascularisation représente donc 9.5% du volume
total du ligament avec une majorité de vénules post-capillaires (69% du volume de
la vascularisation) [Foong and Sims, 1999]. L’épaisseur de la paroi de ces capillaires
varie également d'un type de vaisseau a l'autre. Les vaisseaux sont orientés dans une
direction apical-coronal (c’est a dire de la zone qui termine la racine vers la couronne)
avec de nombreuses connections transverses [Sims, 1995] (voir figure 4.5). Certaines
artérioles entrent dans le LAD par les canaux de Volkman’s et tournent autour de la
dent sur le plan coronaire [Selliseth and Selvig, 1994]. L’apport principal de la vascula-
risation du ligament vient des arteres alvéolaires supérieures et inférieures (artéres de
la mandibule). Ces arteéres se découpent en branches alvéolaires et remontent dans 1'os

alvéolaire [Nanci, 2007].

4.4.5 La mécanique du ligament

Le ligament parodontal est un tissu difficile a caractériser mécaniquement en par-
ticulier & cause de son épaisseur tres fine (0.2 mm en moyenne). Dans la littérature,
les variations de sa caractérisation peut varier de 6 ordres de grandeur dans son ampli-
tude [Fill et al., 2012]. De nombreuses approches existent pour le déterminer (que ce
soit expérimental, ou bien numérique). Certaines expériences sont faites sur animaux

(chats, rats, porcs) [Genna et al., 2008] d’autres sur humains [Toms et al., 2002]. Elles
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FIGURE 4.5 — Imagerie par microscopie électronique a balayage de la zone apicale (située en
bas de I'image et marquée par 'III’) jusqu'au milieu (marqué par 'II’) d’un ligament de rat.
La direction principale des vaisseaux est clairement orientée dans le sens occluso-apical (de
haut en bas sur I'image), mais des vaisseaux transverses sont présents également (notamment
marqués par des fleches). Au niveau de l'apex, les vaisseaux se regroupent dans des vaisseaux
plus large. Echelle : 0.1 mm. (B) Os alvéolaire. Extrait de Selliseth and Selvig [1994]

peuvent étre soit in vitro [Toms et al., 2002] soit in vivo [Yoshida et al., 2001] et étre

réalisées sur différentes dents (incisives, prémolaires, canines).

La réponse du LAD a une force orthodontique a U'intérieur de la méachoire dure entre
4 et 8 heures. D’abord, un déplacement immédiat a lieu en moins de 4 secondes puis un
déplacement progressif se met en place qui atteint son maximum au bout de 5 heures
[Van Driel et al., 2000] ce qui laisse penser que le fluide présent dans le ligament joue
un role d’amortisseur important dans son comportement mécanique. Apres 5 heures, le
fluide interstitiel est sorti du ligament et seule la partie solide subit la force appliquée

a la dent.

4.5 Conclusion

Ce chapitre nous a permis de poser un contexte général au domaine dentaire. Nous
avons constaté que la structure de la machoire est complexe. Elle est constituée d'un os
particulier, I’os alvéolaire. De plus, nous avons vu que le LAD est un tissu composé de
nombreuses cellules et est tres vascularisé. Le chapitre suivant présente plus en détails
le fonctionnement du déplacement orthodontique, et dresse une revue de la littérature

des modeéles existants.
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Chapitre 5

Remodelage osseux lors d’un

déplacement dentaire

« Les réalités de la nature
dépassent nos réves les plus

ambitieux »

Auguste Rodin

L’orthodontie est une spécialité de la dentisterie qui utilise la biomécanique afin de
corriger la mauvaise posture des dents, la malformation et le mauvais positionnement
de la machoire. Un mauvais alignement des dents peut générer des traumatismes den-
taires, des morsures du palais ainsi qu'une mauvaise hygiene dentaire. Le but premier
de I'orthodontie est souvent fonctionnel, et permet d’obtenir une occlusion optimale et
d’améliorer la respiration, la déglutitions, la phonation et la mastication. Elle intervient
parfois également dans un but esthétique, dans des cas pré-prothétique, pour créer de
la place a une prothese et également dans des cas de prévention contre les caries et les
infections puisqu’une dentition bien alignée permet un meilleur nettoyage. Un traite-
ment orthodontique est possible a tout age, mais il est plus lent pour les adultes. Ce
chapitre présente de maniere succincte le mécanisme biologique du remodelage osseux
orthodontique, puis il analyse les différents modeles éléments finis qui simulent soit la
réaction purement mécanique des structures de la méchoire a une force orthodontique
uniquement, soit également le remodelage osseux qui en découle. Ceci permettra de
comprendre les points forts et les points faibles des modeles existants et de pouvoir
positionner le travail développé dans le chapitre 6 a la lumiere d’études scientifiques

de problématiques analogues.
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5.1. LE DEPLACEMENT ORTHODONTIQUE

5.1 Le déplacement orthodontique

Le déplacement orthodontique est la conséquence d’une force appliquée sur une dent
a I'aide d’un systeme externe. Il existe différents types de systémes orthodontiques,
notamment les appareils multi-attaches, appelés usuellement "les bagues' (voir figure
5.1). Ce systéme consiste a coller un bracket (également appelé bague) sur les dents.
Puis I'orthodontiste insere un fil a I'intérieur des rainures qui se trouvent sur chacun
des brackets. Ce fil applique une force sur les dents par I'intermédiaire des brackets et
des élastiques qui les entourent : les ligatures. Des contraintes sont générées dans les
tissus aux alentours des dents et des cellules sont activées qui permettent a la dent de

se déplacer.

FIGURE 5.1 — Photo d’un appareil multi-attaches. A. Début du traitement. B. Pendant le
traitement. C. A la fin du traitement. Source : Graber et al. [2016].

5.1.1 Etapes du déplacement d’une dent

Le déplacement orthodontique est le résultat d’une force appliquée aux dents par
un systéeme mécanique fixe ou mobile. Cette perturbation de 1’équilibre mécanique et
biologique des tissus dentaires entraine une réponse afin de retrouver un nouvel équilibre
[Le Gall and Sastre, 2010]. Le déplacement orthodontique est constitué de plusieurs

étapes (voir figure 5.2) :

- La phase initiale dure de 24 heures a 2 jours. Durant cette période, la dent se
déplace dans son alvéole de maniére instantanée apres ’application de la force.
Cette premiere étape entraine des zones de compression et des zones de tension
dans le ligament parodontal [Pilon et al., 1996]. Si la force est arrétée, la dent

retrouve sa position initiale de maniére plus ou moins rapide.
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- La période de latence dure de 4 a 20 jours. Durant cette période il n’y a pas de
déplacement dentaire. Du fait de I’écrasement vasculaire dans la zone de compres-
sion, les vaisseaux sanguins sont partiellement ou totalement occlus. Les tissus
alentours sont privés de tous les apports métaboliques vasculaires. Les fibres de
collagene sont tassés, créant une zone hyaline. Le mouvement ne peut se pour-
suivre que lorsque les cellules adéquates sont mobilisées. Cette étape a une durée
variable dépendante du patient, puisqu’elle change en fonction de la densité de

l'os et de Dactivité cellulaire.

- La troisieme période est caractérisée par un mouvement d’abord accéléré puis
constant. Elle implique un processus cellulaire de remodelage osseux avec une
zone de remodelage dans la partie en tension et une zone de résorption dans celle
en compression. Ceux sont ces deux phénomenes qui déterminent la cinétique du

déplacement orthodontique.

Les processus mécano-biologiques qui régissent le remodelage osseux lors d'un dépla-

cement orthodontique sont encore discutés dans la communauté scientifique.

LA DENT UNE FORCE EST LE REMODELAGE LA DENT DANS
DANS SON APPLIQUEE SUR OSSEUX SA NOUVELLE
ALVEOLE LA DENT POSITION

Dent
Os

Ligament h . ouvel Os
Ligament &tiré Sites de SHESIIE autour de
Ligament dentaire comprimé jlestruction Z?onsstructlon la dent
os

FIGURE 5.2 — Schéma explicatif du déplacement orthodontique. Source : http ://www.scp-
rozencweig-chirurgiens-dentistes.fr

5.1.2 Notion de force optimale

La force optimale est considérée comme la force la plus faible qui permet le déplace-
ment le plus rapide sans dommage tissulaire [Proffit and Fields, 2012]. Cette définition
implique que la force optimale peut varier selon chaque patient et méme selon chaque
dent [Krishnan and Davidovitch, 2006]. Habituellement, les forces appliquées sont com-
prises entre 0.2 et 2.5 N [Proffit and Fields, 2012]. Lorsque de faibles chargements sont
appliqués sur une dent, la vascularisation du ligament est partiellement occluse, et les
cellules s’activent afin de permettre le remodelage osseux et le déplacement orthodon-
tique. Pour des forces plus importantes, la vascularisation est completement occluse

et il y a formation de zones hyalines [Toms et al., 2002]. Les cellules ne peuvent pas
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s’activer afin de créer un déplacement dentaire régulier. Ainsi, la déformation du LAD

est la cause qui détermine un mouvement de la dent favorable ou défavorable.

5.1.3 Biologie du déplacement orthodontique : La théorie de

la pression/tension

Le déplacement de la dent dans son emplacement génere une déformation du LAD
(voir figures 5.3 et 5.4) et de ses vaisseaux sanguins [Zainal Ariffin et al., 2011]. Le flux
sanguin dans le ligament est altéré avec une diminution du c6té de la compression et une
augmentation du flux du coté de la tension [Khouw and Goldhaber, 1970]. Le niveau
d’oxygene varie directement de maniére analogue. Cette variation crée des changements
dans les agents biologiques appelés messagers. Cela initie des différentiations cellulaires
qui résultent dans le remodelage osseux [Krishnan and Davidovitch, 2006]. D’apres
cette théorie, il est important que la pression appliquée a une dent ne dépasse pas la
pression du flux des capillaires sanguins de 4.7 kPa [Chen-Charpentier and Diakite,

2016; Hohmann et al., 2009] sinon les tissus risquent de se nécroser.

o el

o Sl LS
F1cUrE 5.3 — Coupe histologique sagittale de la zone en tension d’une canine d’une chatte
ayant subit 14 jours de force orthodontique de 80 g. (R : racine, P : ligament et B : os). Le

ligament est étiré, de 'os trabéculaire nouveau est formé dans la direction de 'application
de la force. Source : Krishnan and Davidovitch [2006].

Des études expérimentales ont montré que l'activité ostéoclastique est plus impor-
tante dans la zone de compression que dans la zone de tension [Kawarizadeh et al.,
2004]. Les résultats indiquent une corrélation directe entre le remodelage osseux et le

degré de compression/tension du ligament.

Dans le contexte de cette théorie, 'oxygene est un facteur clé dans le déplacement
orthodontique. En effet, il joue un role essentiel dans la différentiation et la proliféra-
tion des ostéoblastes et des ostéoclastes. Des études expérimentales ont montré qu’une
diminution de l'oxygene affecte négativement la différentiation des ostéoblastes ainsi

que leur capacité de minéralisation [Nicolaije et al., 2012; Utting et al., 2006]. Une
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FiGURE 5.4 — Coupe histologique sagittale de la zone en compression d’une canine d’une
chatte ayant subit 14 jours de force orthodontique de 80 g. (R : racine, P : ligament et B : o0s).
Le ligament est comprimé. L’os trabéculaire se résorbe. Source : Krishnan and Davidovitch
[2006].

augmentation du taux d’oxygene provoque une hausse du nombre d’ostéoblastes et un
taux de remodelage osseux plus important [Brahmanta et al., 2017]. A l'inverse, les os-
téoclastes se multiplient et sont plus actifs en hypoxie, et deviennent moins nombreux

et moins actifs en normoxie [Arnett et al., 2003; Niklas et al., 2013].

5.2 Modeles de déplacement orthodontique

Les orthodontistes ont de grandes difficultés pour déterminer les forces appliquées
sur chacune des dents lors de la pose d’un appareil dentaire. Les simulations ortho-
dontiques en éléments finis permettent de modéliser des configurations afin de trouver
des informations importantes [Bouton et al., 2017; Singh et al., 2016]. La méthode des
éléments finis été appliquée pour la premiere fois en 1973 a la biomécanique dentaire
[Farah et al., 1973], et depuis a été développé dans de nombreux travaux de recherche
[Tanne et al., 1987; Middleton et al., 1990; Cobo et al., 1993; Bourauel et al., 1999;
Provatidis, 2001; Qian et al., 2008; Nikolaus et al., 2017; Verna et al., 2018]. Ces ana-
lyses permettent de déterminer les contraintes, les déformations et les déplacements
par la résolution des équations de la mécanique. Ainsi, la pratique des orthodontistes
change progressivement. Ils s’appuient d’avantage sur des analyses numériques plutot

qu’uniquement sur I'expérience du praticien.

Il existe principalement deux types de simulations en éléments finis orthodontiques :

- Les simulations des structures orthodontiques qui considerent uniquement les

éléments mécaniques de la machoire. Elles sont les plus nombreuses.

- Les simulations du remodelage orthodontique. Ces simulations utilisent des lois

de remodelage osseux afin de déterminer le déplacement de la dent.

86



5.2. MODELES DE DEPLACEMENT ORTHODONTIQUE

5.2.1 Simulations des structures orthodontiques par éléments

finis

Lorsqu’un chargement mécanique est appliqué sur une dent, des contraintes et des
déformations sont générées dans le ligament et dans 1’os alentour. Mais ces dernieres
sont difficilement mesurables expérimentalement a cause de la complexité de la cavité
buccale [Singh et al., 2016]. L’utilisation de simulations éléments finis permet d’ana-
lyser des structures complexes numériquement. Elle permet par exemple de comparer
la distribution de contraintes dans une prothese en fonction de sa géométrie et de son
matériau [Silva et al., 2009]. L’utilisation des simulations éléments finis pour des appli-
cations dans le domaine de ’orthodontie est tres répandue. Elle a pour but soit de faire
des études prédictives de certains traitements, considérant que les lois utilisées sont va-
lides [Maruo et al., 2016], soit de faire des études paramétriques afin de déterminer
certains parametres du modele [Su et al., 2013]. Comme la déformation du ligament
est considérée comme élément déclencheur de la réaction des cellules pour initier le
remodelage osseux, de nombreuses études se concentrent sur ce point.

Les géométries utilisées sont parfois théoriques, en 2D [Mengoni et al., 2016], axi-
symétriques [Giorgio et al.; 2017] ou en 3D [Penedo et al., 2010]. Elles peuvent étre
extraites d'images médicales (DICOM) souvent obtenues par tomodensitométrie (éga-
lement appelé CT-scan). Les images 2D transversales acquises, distantes généralement
de 0.25 mm, sont enregistrées en format DICOM et importées dans un logiciel de
traitement d’images afin de reconstruire la géométrie 3D [Singh et al., 2016]. Celle-ci
comprend généralement une ou plusieurs dents, leur ligament et 1'os alvéolaire. La géo-
métrie du ligament est le plus souvent extrapolée a partir de la surface de la racine de la
dent avec une épaisseur constante variant de 0.05 mm [Hohmann et al., 2011] & 0.3 mm
[Clement et al., 2004] d’épaisseur mais le plus souvent choisie & 0.2 mm [Nikolaus et al.,
2017]. Les contraintes dans le ligament ne sont pas influencées de maniére significative
par le fait d’extrapoler la géométrie du ligament plutot que de l'extraire directement
de I'imagerie médicale. Ce fait est important parce qu’il est tres difficile d’arriver a le
segmenter a partir d’images médicales & cause de sa petite dimension [Hohmann et al.,
2011]. Cependant, ’épaisseur du ligament a une influence importante sur 'amplitude
du déplacement instantané puisqu’il varie de plus de 30% entre une épaisseur de 0.2
mm et une épaisseur de 0.3 mm [Hohmann et al., 2011].

Les propriétés mécaniques des différentes structures sont généralement choisies

comme suit :

- La dent est souvent caractérisée par une loi linéaire élastique isotrope, avec un
module de Young autour de 20 000 MPa [Chen et al., 2014; Tominaga et al., 2014]
et un coefficient de Poisson de 0.30. Elle est parfois modélisée en tenant compte
de ses différents composants a savoir la dentine, le cément et I’émail. Il existe peu

de modeles qui modélisent également la pulpe, mis a part ceux développés par
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Andreaus et ses collaborateurs [Andreaus et al., 2011] et Canales et ses collegues
[Canales et al., 2013].

Un grand nombre de modeles ne différencient pas 1'os cortical de I'os trabécu-
laire puisque leur module d’élasticité est au moins 10 000 fois plus important
que celui du ligament. Ainsi, pour des raisons de simplification et a cause de la
conséquence peu signifiante que cela représente, ils ne sont pas modélisés sépa-
rément mais une valeur moyenne est utilisée pour leur propriété matériau. L’os
est souvent caractérisé par un module de Young homogénéisé pouvant varier de
2 000 MPa [Marangalou et al., 2009] a 12 200 MPa [Cattaneo et al., 2005] et
un coefficient de Poisson de 0.30. Parfois le module de Young varie selon la den-
sité osseuse entre 0.05 et 20 000 MPa [Viecilli et al., 2013]. Certains modeles
choisissent tout de méme de différencier 'os corticale de 1'os trabécullaire [Ca-
nales et al.; 2013]. D’autres études modélisent le comportement orthotropique de
'os alvéolaire [Bonnet et al., 2009]. Dans un souci de simplification, il existe des
modeles qui consideérent 'os alvéolaire indéformable, puisque sa déformation est

négligeable devant celle du ligament [Hamanaka et al., 2017].

De nombreux modeles simulent le comportement du ligament avec une loi linéaire
élastique isotrope (van Driel et al. [2000]; Ammar et al. [2011]; Field et al. [2009];
Ichim et al. [2007] parmi beaucoup d’autres). Les modules de Young trouvés dans
la littérature varient de 0.01 a 1750 MPa et le coefficient de Poisson entre 0.28 et
0.49 [Fill et al., 2011]. Cette grande variabilité est issue notamment d’'une erreur
de conversion dans un article assez largement cité [Weinstein et al., 1980] qui
change un module de Young du LAD de 6.89.10°G'Pa en 6.89.102G Pa [Ruse,
2008]. Par ailleurs, les études expérimentales révelent également une variation
importante dans les propriétés mécaniques, qui pourrait provenir des différentes
approches expérimentales utilisées. Obtenir un échantillon régulier de cette struc-
ture complexe est également une tache ardue. Il serait méme envisageable que les
propriétés mécaniques du ligament soit completement dépendantes de I'individu
[Fill et al., 2011] Par ailleurs, certaines études considérent le ligament comme
un matériau bi-linéaire élastique isotrope ([Kawarizadeh et al., 2004; Bourauel
et al., 2000; Kawarizadeh et al., 2004] parmi d’autres). La grande majorité de ces
modeles utilise un coefficient de Poisson compris entre 0.45 et 0.49. Cependant
quelques uns de ces modeles prennent en compte a la fois les fibres principaux
avec un coefficient de Poisson de 0.35 et la matrice non fibreuse ayant un coeffi-
cient de Poisson de 0.45 [Qian et al., 2001]. L’analyse de la réponse du LAD pas
uniquement en contrainte-déformation mais également en viscoélasticité permet
de mieux comprendre la fonction du ligament. Son comportement a été étudié
tant en fluage, en hystérésis qu’en relaxation de contrainte. Suite a ces études, des

modeles viscoélastiques ont été développés [Bien, 1966; Wills et al., 1976; Picton



5.2. MODELES DE DEPLACEMENT ORTHODONTIQUE

and Wills, 1978]. Cependant ces modeles restent minoritaires. Il existe également
des modeles de ligament hyperélastique [Natali et al., 2007, 2004; Aversa et al.,
2009]. De nombreuses lois sont donc utilisées pour caractériser le comportement
mécanique du LAD, et également des plages de valeurs des parametres tres éten-

dues. Il n’existe pas de consensus dans la littérature.

De nombreux modeles en éléments finis ont été construits afin de simuler le mou-
vement des dents dans un contexte d’amélioration des thérapies orthodontiques. Mais
la plupart se sont limités au déplacement initial de la dent dans son alvéole [Tomi-
naga et al., 2014; Ozaki et al., 2015; Kanjanaouthai et al., 2012; Liang et al., 2009]
car le déplacement initial est une indicateur du déplacement dentaire apres remodelage
[Hamanaka et al., 2017].

5.2.2 Modele du remodelage orthodontique

En comparaison avec le nombre de simulations des structures orthodontiques élé-
ments finis, il existe assez peu de simulations du remodelage orthodontique dans la
littérature. Wang et ses collaborateurs [Wang et al., 2014] présentent un modele phé-
noménologique de remodelage osseux du déplacement orthodontique. Ils prennent en
considération a la fois le remodelage osseux externe et interne afin d’analyser le dépla-
cement dentaire pour 4 types de chargements différents. Ils considérent que le déplace-
ment dentaire dépend de la déformation du ligament. Une relation linéaire est définie
entre la déformation et la vitesse de déplacement de la dent lorsque la déformation
du ligament est comprise entre 0.03% et 0.3% (voir figure 5.5). Au dessus de ce seuil,
la vitesse de déplacement dentaire atteint une limite. Cette courbe a été déduite des

informations cliniques suivantes :

- La relation entre la vitesse de déplacement de la dent et la déformation du liga-

ment est linéaire [Quinn and Yoshikawa, 1985].

- La vitesse de déplacement de la dent atteint une limite pour une certaine défor-

mation [Bourauel et al., 2000].

- La vitesse de déplacement maximale d’une canine humaine est de 0.29 mm par
semaine [Ren et al.; 2004].

En appliquant cette courbe aux différents points constituants le ligament, le vecteur
déplacement de chacun de ces points est calculé (ou bien selon le cas de chargement
leur rotation par rapport au centre de résistance). Un déplacement moyen (et respecti-
vement une rotation moyenne) est déduit(e) de ’ensemble des points du ligament. La
dent et le ligament sont déplacés dans leur nouvelle position, selon la valeur moyenne
obtenue précédemment. Simultanément le remodelage interne est calculé grace aux lois
habituelles du remodelage osseux tel qu’ils ont été présentés précédemment dans la

section 2.2 (voir figure 5.6). Enfin la nouvelle configuration est remaillée.
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FIGURE 5.5 — Relation entre la déformation du ligament alvéolo-dentaire et la vitesse de
déplacement de la dent. Source : Quinn and Yoshikawa [1985].
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FIGURE 5.6 — Relation entre SED et le remodelage interne. Source : Ruimerman et al. [2005].

Les résultats présentent les rotations et les translations de la dent selon différents
traitements pendant 16 semaines ainsi que la distribution apparente de 1'os (voir figure
5.7).

Cette étude est intéressante dans la prise en compte du remodelage osseux ortho-
dontique a la fois externe et interne. Cependant, on peut s’interroger sur la relation
postulée entre la vitesse de déplacement dentaire et la déformation du ligament. Le fait
qu'une déformation du ligament trop importante entraine des nécroses des tissus, et
implique un mouvement non régulier n’apparait pas dans la loi choisie. Plus précisé-
ment, la relation établie entre la déformation du ligament et le déplacement de la dent
ne prend pas en compte les données biologiques locales, ¢’est une loi phénoménologique.
De plus, le fait d’approximer le déplacement ou la rotation de la dent a une moyenne est

également une approximation qui peut étre loin de la réalité. Enfin I'utilisation d’une
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FIGURE 5.7 — Distribution de la densité de 1'os (en g/m?) apres différents chargements (a)
tipping, (b) rotation, (c) extrusion et (d) intrusion.

Dans le cas (a) de chargement qui correspond une rotation de la dent suivant laxe x, la
densité de 'os spongieux augmente pres de la dent et forme une région avec une densité
élevée reliant les deux cotés de 'os cortical. Pour le cas (b) de rotation autour de l'axe z, la
densité osseuse environnante a augmenté considérablement. Pour le cas (c¢) qui allie une force
positive selon 'axe y et une rotation selon l'axe x, la distribution de la densité osseuse est
semblable a celle du cas (a). Pour le cas (d) qui correspond a une force négative selon ’axe
y et a une rotation selon I’axe x, la densification de 1’os spongieux est inférieure a celle des 3
autres mouvements. Source : Wang et al. [2014].

loi classique dans le remodelage interne de la mandibule doit également étre justifiée
par des études expérimentales in vivo notamment dans le choix des parametres de cette
loi. En effet, les forces appliquées sur les dents lors d’un traitement orthodontique ne
dépassent pas 2.5 N. Il est légitime de se demander si les ostéocytes réagissent de la
méme maniere avec des forces bien plus faibles.

Hamanaka et ses collaborateurs [Hamanaka et al., 2017] développent un modele afin
de prendre en compte le remodelage orthodontique au cours du temps. Ils modélisent
toute la dentition d’un patient a partir d’images médicales. Le LAD est construit de
maniere uniforme avec une épaisseur de 0.2 mm. L’algorithme suit les étapes suivantes

(voir figure 5.8) :
- La force orthodontique est appliquée sur la dent.

- Le déplacement initial de la dent est produit par la déformation du LAD. Lors

de cette étape 'os alvéolaire est considéré indéformable puisque sa déformation
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est négligeable par rapport a celle du LAD.

- L’épaisseur du ligament est restaurée a 0.2 mm d’épaisseur. Ainsi la géométrie
de l'os alvéolaire est redéfinie afin que ’espace entre la dent et 1'os alvéolaire soit

constant lors du mouvement orthodontique a long terme.

- Une nouvelle force orthodontique est appliquée sur la dent afin de générer a

nouveau un déplacement initial de la dent dans le ligament.

Displacement is constralned F Deformed PDL is restored
[ at outer surface of PDL. J to its original configuration.
PDL is constructed with :
uniform width of 0.2 mm. H

Before loading Initial displacement borf:ersrlers'ri'n%%glrng

»ﬁ»ﬁ

: Second step of lterative algorithm
% Initial displacement  bone remodeling  until space is closed

+
llllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllllll

FicURE 5.8 — Diagramme d’un algorithme d’un déplacement dentaire a long terme issu de
Hamanaka et al. [2017].

La simulation (figure 5.9) illustre la fermeture d’'un espace d’extraction dentaire
apres 161 itérations du remodelage osseux.

Ce modele est intéressant pour différents points. Tout d’abord, c’est un des rares
modeles a considérer ’arcade entiere. Cela est important afin de pouvoir aider le pra-
ticien lors du traitement. De plus modéliser de maniere indéformable a la fois les dents
et 1'os alvéolaire permet de réduire le nombre d’éléments et de minimiser le temps
d’analyse. Cependant, le mécanisme de déplacement dentaire tel qu’il est défini dans
cet article peut étre discuté. Le modele considére que le déplacement dentaire est la
conséquence de tous les déplacements instantanés de la dent dans son ligament, avec
une épaisseur du ligament rétablie a chaque itération. Il ne prend donc pas en compte
le phénomene biologique du remodelage osseux (bien qu’il ait été reconnu par de nom-
breuses théories de I'orthodontie que le mouvement orthodontique soit corrélé avec le
déplacement initial de la dent dans son ligament [Burstone and Koenig, 1974; Haack,
1963], rien ne justifie qu’il ne s’agisse finalement que d'une somme de déplacements
instantanés). En cela, il s’éloigne de la réalité et reste un modele phénoménologique

qui ne prend pas en compte la biologie locale.
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FIGURE 5.9 — Simulation d’une fermeture d’un espace d’extraction selon [Hamanaka et al.,
2017].A. Déplacement initial. B. Déplacement apres 60 itérations. C. Déplacement apres fer-
meture (apres 121 itérations).

Schneider et ses collaborateurs [Schneider et al., 2000, 2002] utilisent également
une loi phénoménologique afin de prévoir le remodelage osseux autour d’'une dent.
Ils considerent que lorsque le ligament est comprimé, 1'os en chargement se résorbe, et
lorsque le ligament est en extension, la formation de 1’os est générée. Le facteur cinétique
de la résorption osseuse est deux fois plus importante que celui de 'apposition osseuse.
Apres application de la force orthodontique sur la dent, les stimuli sont calculés selon
la fonction f;(e;) (présentée sur la figure 5.10) en fonction du déplacement u; obtenu
dans le ligament pour tous les nceuds qui se situent a la frontiere de 'os alvéolaire.
Puis dans une seconde étape, les stimuli calculés sont appliqués comme composantes
de la force en chacun de ces points (en ne tenant plus compte de la force orthodontique
initiale). Ainsi, par déformation de I'os alvéolaire, une nouvelle géométrie est obtenue,
qui sera utilisée comme géométrie initiale dans 1’étape suivante. La simulation est
terminée au bout de 1500 itérations. Afin de limiter la déformation du ligament ainsi
que la déformation de I'alvéole, le module de Young du ligament est modifié dans la
seconde étape. Cet algorithme est utilisé d’abord sur une géométrie théorique en 2D
d’une dent monoradiculée puis sur une dent en 3D. Il permet de prévoir le déplacement
dentaire en évitant le remaillage a chaque itération, ce qui constitue un gain de temps
considérable. Cependant, ce modele constitue un modele phénoménologique qui ne
prend pas en compte la biologie locale dans le calcul du stimulus. De plus, 'utilisation
d’un module de Young artificiel pour le ligament souligne également la limite de ce

modele.

Kojima et ses collaborateurs [Kojima and Fukui, 2005, 2006; Kojima et al., 2006,
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FI1GURE 5.10 — Graphe du stimulus du remodelage orthodontique en fonction de la déforma-
tion. f;(e;) correspond au stimulus qui est appliqué comme force locale sur chacun des noeuds,
u; est le déplacement initial de ces noeuds (avec i = x,y, qui correspond aux différentes direc-
tions de I’espace). Source Schneider et al. [2000].

2012] créent un modele dans lequel le remodelage osseux est proportionnel a la moyenne

des contraintes normales o, exprimée de la maniere suivante :

011 + 092 + 033

Om
3

Un incrément de déformation est calculé en fonction de o, :

At
AEl = —CO'mlT

ou C est une constante. Puis un nouvel incrément de contrainte Aey; est obtenu et
appliqué sur la racine de la dent. Un déplacement dentaire est provoqué. La nouvelle
force appliquée sur la dent par le fil orthodontique est calculée et les contraintes dans le
ligament sont modifiées. Ces étapes sont alors répétées. Ce modele a permis de simuler
différentes situations cliniques tel qu'une rétractation d’une canine, un redressement
de molaire et encore la fermeture d’un espace d’extraction tout en obtenant simultané-
ment le déplacement de toutes les dents de 'arcade. C’est un modele intéressant dans
la mesure ou il donne des résultats mécaniquement raisonnables, tout en évitant des
temps de calculs trop longs ainsi qu’'une étape de remaillage. Ceci permet d’avoir de
réelles ambitions d’applications cliniques. Mais la loi de déplacement dentaire est phé-

noménologique, elle doit étre justifiée par des comparaisons avec des résultats cliniques.

Mengoni et Ponthot [Mengoni and Ponthot, 2010] utilisent une loi du remodelage
osseux fondée sur les micro dommages de 'os alvéolaire, ce qui leur permet de faire
des prédictions qualitatives sur la densité osseuse autour de la dent. Ils proposent
d’utiliser un formalisme Arbitraire Lagrangien Eulerian (ALE) pour réduire le temps

de remaillage nécessaire [Mengoni and Ponthot, 2015].
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Bourauel et ses collegues [Bourauel et al., 2000, 1999] ont simulé un déplacement
orthodontique de différents patients, en considérant soit le chargement du ligament
parodontal, soit le chargement de 1'os alvéolaire. Ils obtiennent de bons résultats en
comparaison avec les données cliniques, et concluent que le modeéle prenant en compte
le chargement du ligament parodontal est en bon accord avec les théories du centre de
résistance de la dent mais les effets secondaires relevés par le second modele ne peuvent
pas étre observés cliniquement.

Soncinni et Pietrabissa [Soncini and Pietrabissa, 2002] modélisent l'os alvéolaire
avec une loi viscoélasticité dépendante du temps. En estimant des parametres diffé-
rents pour chaque patient, fondés sur des résultats expérimentaux, ils sont capables de
simuler un mouvement dentaire avec une erreur ne dépassant pas les 10%. Cependant
par un manque de données expérimentales, ils n’ont pas pu déterminer des parametres
généraux pour leur modele afin de permettre une prédiction spécifique a chaque patient.

Zargham et ses collaborateurs [Zargham et al., 2016] analysent l'effet de 1'ampli-
tude des forces orthodontiques sur le mouvement d’une seule dent. Ils modélisent une
dent ayant une perte osseuse horizontale (la racine de la dent n’est plus totalement
enfuie dans l'os alvéolaire) plus ou moins importante. Pour prendre en compte le re-
modelage osseux, ils implémentent une loi phénoménologique qui lie la déformation du
ligament avec le déplacement dentaire [Qian et al., 2008]. Cette loi considére une sorte
de lazy-zone pour laquelle aucun remodelage ne prend effet (voir figure 5.11). Puis, ils
calculent le déplacement de chacun des nceuds du ligament. En déplagant le ligament,
ils obtiennent un mouvement de la dent. Puis, la géométrie et le maillage sont réactua-
lisés en fonction de cette nouvelle position. Ainsi, I'effet de la perte osseuse horizontale
est analysée de maniere numérique sur des traitements orthodontiques a long terme,
sur la position du centre de rotation et du centre de résistance de la dent ainsi que sur
I'influence de 'amplitude de la force orthodontique.

Les modeles précédemment cités permettent d’obtenir des résultats proches de confi-
gurations cliniques. Cependant, ce sont des modeles phénoménologiques dans lesquels
la mécano-biologie du déplacement orthodontique n’est pas prise en compte. Les lois
proposées ne sont pas liées a la biologie locale du phénomene. Dans une tout autre
démarche, et afin de créer un modele tenant compte de la biologie locale, Van Schep-
dael et ses collaborateurs [Van Schepdael et al., 2013] proposent une nouvelle approche
du remodelage osseux orthodontique en présentant un modele mécano-biologique. Ils
décrivent un modele plus complexe qui pourrait permettre de prévoir 'effet de certains
traitements médicaux ainsi que de certaines maladies. Ils utilisent neuf équations dif-
férentielles partielles pour décrire la densité cellulaire, la concentration de facteurs de
croissances et la densité de la matrice. Ils prévoient le taux de minéralisation, d’os-
téoblastes, d’ostéoclastes, la concentration de RANKL et de TGF—/ sur un modele
rectangulaire en 2D. Ce modele est intéressant dans la mesure ou il se fonde sur des

données biologiques afin d’analyser le phénomene du remodelage osseux orthodontique.
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FiGURE 5.11 — Loi entre la vitesse de remodelage et la déformation du ligament d’apres
[Zargham et al., 2016].

Il permettra certainement une meilleure compréhension du processus biologique afin
d’interpréter au mieux les données expérimentales. Cependant, la complexité du mo-
dele ne permet pas d’aboutir a une donnée sur le déplacement dentaire effectif. Des

simplifications sont & prévoir.

5.3 Conclusion

Dans ce chapitre, nous nous sommes intéressés au déplacement dentaire et a son
remodelage osseux. Nous avons vu qu’au niveau biologique, beaucoup de phénomeénes
apparaissent, dont certains ne sont pas encore clairement expliqués. Puis, nous nous
sommes intéressés aux différents modeles qui existent dans la littérature. Nous les avons
séparés en deux groupes distincts, le premier comprenant les modeles de la réaction
immeédiate des structures dentaires lors de 'application de forces orthodontiques, que
nous avons appelés "simulations des structures orthodontiques par éléments finis". Le
second groupe qui rassemble les travaux du déplacement dentaire di au remodelage
osseux, sont appelés "modeles du remodelage orthodontique'. En analysant leur fonc-
tionnement, ainsi que leurs limites, il nous est permis a présent de trouver un cadre a
la suite de ce travail. Les modeéles du remodelage orthodontique sont (a ’exclusion de
celui de Van Schepdael et al. [2013]) tres phénoménologiques, ne faisant pas intervenir
de données biologiques. Cependant, un tel modele ne peut pas s’affranchir des phéno-
menes biologiques qui entrent en jeu. Ainsi, dans la suite de ce travail, un modeéle du

remodelage orthodontique fondé sur des données expérimentales est proposé.
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Chapitre 6

Modele du remodelage osseux lors

d’un déplacement orthodontique

Certains travaux du chapitre précédent (section 5.2) présentent des simulations du
mouvement des dents au cours d’un traitement orthodontique en utilisant des modeles
mécano-biologiques. Cependant, la grande majorité de ces recherches est fondée a la
fois sur la déformation du ligament et sur une loi de remodelage empirique définie
spécifiquement pour la problématique orthodontique. Afin de pouvoir appréhender le
déplacement dentaire de maniere plus fine, et d’en comprendre mieux les sollicitations,
il est essentiel de coupler les réponses biologiques, aux réponses mécaniques. Ainsi,
un modele de remodelage orthodontique est présenté dans la suite de ce chapitre. Il

propose de prendre en compte l'influence du taux d’oxygene dans le ligament sur la

« Prediction is very difficult,
especially if it’s about the

Sfuture »

Niels Bohr

densité cellulaire issue de données expérimentales in vitro.
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6.1. MODELE MECANO-BIOLOGIQUE DEVELOPPE

6.1 Modele mécano-biologique développé

6.1.1 Hypotheses et description globale

Ce travail se fonde sur différentes hypotheses détaillées ci-dessous.

Les ostéocytes sont des cellules mécano-sensibles qui détectent des déformations
supérieurs a 0.04% [You et al., 2001] et qui jouent un roéle essentiel dans le remode-
lage osseux du squelette en général (voir section 1.4). Cependant, les forces utilisées
en orthodontie sont faibles, comprises entre 0.5 et 2.5N [George et al., 2017] ce qui
génere des déformations de 1'os alvéolaire inférieures a 0.02% [Bourauel et al., 2000].
Ces déformations sont probablement trop faibles pour activer les ostéocytes présents
dans 'os alvéolaire. Par conséquent, nous ferons ’hypotheése de négliger I'action des
ostéocytes dans le remodelage orthodontique compte tenu de leur role secondaire lors

du déplacement dentaire.

Le déplacement dentaire est causé par le remodelage de 1'os autour de la dent
[Henneman et al., 2008]. Nous considérerons donc que sont uniquement actives les
cellules présentes dans le ligament a la surface ligament /os qui généreront le remodelage

osseux externe.

Nous souhaitons déterminer s’il existe une relation entre le chargement mécanique
d’une dent et la densité des cellules responsables du remodelage osseux. Une étude
menée par Kawarizadeh et son équipe [Kawarizadeh et al., 2004] applique une force
orthodontique sur des molaires de rats Wistar puis analysent le nombre d’ostéoclastes
et de leur précurseurs dans 4 régions autour de la racine. Ils observent une différence
du nombre de cellules dans ces différentes zones. En développant un modele éléments
finis de leur expérience, ils montrent une corrélation entre la déformation du ligament
et la distribution d’ostéoclastes. En effet, pour les régions dans lesquels la déformation
du LAD est négative (compression), un nombre important d’ostéoclastes est constaté,
tandis que pour les valeurs de déformations positives (tensions) un nombre faible d’os-
téoclastes est observé. Ils précisent également que la déformation de I'os alvéolaire, elle,
ne semble pas jouer un role dans le remodelage osseux. Cette étude semble indiquer qu’il
existe un lien entre la déformation du ligament et le nombre de cellules et que ce sont
les cellules du ligament qui jouent un role majeur lors du déplacement orthodontique
et non celles de I'os. De plus, (comme expliqué dans la section 5.1.3) le fait d’appliquer
une force orthodontique a une dent déforme les vaisseaux sanguins qui se trouvent dans
le ligament [Sabane et al., 2016; Murrell et al., 1996]. Ceci fait varier le flux sanguin,
et modifie le taux d’oxygene qui arrive aux cellules du LAD. Or, la prolifération des
cellules est corrélée au taux d’oxygene [Arnett et al., 2003; Utting et al., 2006; Wang
et al., 2012; Warren et al., 2001]. Ainsi, il est possible de faire dépendre la variation
du nombre d’ostéoclastes observée par Kawarizadeh et al. [2004] a la variation de la

pression en oxygene a l'intérieur méme du ligament. La troisieme hypothese majeure
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considérée est donc le fait que c’est le taux d’oxygene dans le ligament qui régule la

multiplication des cellules et enclenche le remodelage osseux.

En se fondant sur ces différents arguments et hypotheses présentés ci-dessus, nous

proposons le modele de remodelage orthodontique suivant :

Une force orthodontique est appliquée a une dent.

Cette force entraine la déformation du ligament alvéolaire (LAD) qui entoure la

racine de la dent.

Le taux d’oxygene a I'intérieur du LAD varie en fonction de I'intensité de la force
appliquée.

Cette variation du pourcentage d’oxygene influe sur la multiplication cellulaire au
sein du LAD, et en particulier sur les cellules ostéoblastiques et ostéoclastiques.

Ces modifications de densités cellulaires agissent sur le remodelage osseux autour

de la racine de la dent, et donc sur le déplacement orthodontique.

La description globale du modele est résumée dans la figure 6.1. Les différentes étapes

du modele sont argumentées et détaillées dans la suite de ce travail.

Force orthodontique

i

Déformation du LAD et
déplacement de la dent

!

Variation de la
concentration en Oy

!

Variation de la densité
cellulaire dans ligament

i

Calcul du remodelage osseux

l

Calcul des nouvelles t+1
propriétés mécaniques

FIGURE 6.1 — Description globale du modeéle.

6.1.2 Variation d’oxygene dans le ligament

Problématique et méthode

L’oxygene est un facteur clé dans le remodelage osseux orthodontique. En fait, une

force orthodontique induit une pression du ligament alvéolaire de l'ordre de grandeur

de celle des capillaires sanguins (de 4.7 kPa [Patton et al., 2018]). Or le ligament pa-

rodontal est un tissu tres vascularisé [Foong and Sims, 1999]. Cet apport important en
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sang se traduit notamment par un grand renouvellement des cellules qui le constituent
et de la matrice extracellulaire. Ainsi, les forces orthodontiques en compression dimi-
nuent la perfusion sanguine et induisent un effet d’hypoxie sur les cellules ce qui a un
effet sur la prolifération de cellules [Niklas et al., 2013] notamment sur la différentia-
tion et la prolifération des ostéoblastes et des ostéoclastes. Cela permet d’enclencher
un mouvement orthodontique et la résorption de I'os de la méachoire [Hohmann et al.,
2009]. En cas d’obstruction totale, le flux sanguin est totalement arrété, ce qui crée la
nécrose des tissus environnants [Li et al., 2018]. A I'opposé, lorsque le ligament est en
tension, le flux sanguin augmente ce qui implique une réaction différente des cellules
[Li et al., 2018].

C’est pour cela que nous souhaitons prendre en compte 'influence de la concentra-
tion d’oxygene sur la densité cellulaire. Nous devons donc modéliser le taux d’oxygene

dans le ligament en fonction de sa déformation.

On admet différentes hypotheses simplificatrices :

- En compression, lorsque la variation relative de volume est négative et inférieure

a

, la vascularisation est considérée completement occluse ; son taux d’oxy-

0
géne atteint 0%.

- En tension, lorsque la variation relative de volume du LAD est positive et dépasse

. max
le seuil

, son taux d’oxygene atteint son maximum a savoir %0s, ..
0

- La vascularisation du ligament est distribuée de maniere homogene. Ainsi nous
pouvons considérer que son taux d’oxygene varie linéairement en fonction du

changement de volume tant que la variation de volume n’est pas inférieur au

max

. ’ . A‘/mm . s . ol
seuil negatlf T €11 COmMpIression et pas superieur au seuil pOSltIf

) 0 0
tension.

- La variation relative du volume % du ligament est égale a (det(F) —1), avec F,

tenseur gradient de la transformation et det son déterminant.

Vo
relative du volume du LAD sur le pourcentage d’oxygene dans le ligament. Elle peut

AV
La fonction %0y = f > (voir figure 6.2) représente I'influence de la variation

donc s’écrire de la maniére suivante :
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AV
%05 = f <V0> =f <det(£) - 1)
0 si (det(E) —1) < <0
AV,
%0s,,.. st (det(ﬁ) — 1) > % > 0
= AViin 0 (6.1)
(det(E) — 1) —
%0, .. - N AV sinon
W o Y%
0 %O max [ 7 |
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=
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Variation de volume du LAD

FIGURE 6.2 — Relation entre la variation relative du volume du ligament et son taux d’oxygene.

AV
Afin de définir completement la fonction %0y = f (V)’ nous faisons les choix
0

suivants :

- En tension, lorsque le volume de la vascularisation augmente, la valeur maximale
du taux d’oxygene dans le LAD ne peux pas dépasser le taux d’oxygene présent
dans le sang artériel. La pression usuelle en oxygene dans le sang artériel est de
95 mmHg (environ 120 ml d’Oy pour chaque litre de sang soit 12%) [Utting et al.,
2006]. Ainsi %0, . est choisi & 12%.

- Le LAD comporte 9.5% de vascularisation (voir section 4.4.4) [Foong and Sims,
1999]. On considere que la vascularisation est la premiere a se déformer lorsque
le ligament est soumis a une force de compression. Ainsi lorsque le volume du

ligament diminue de plus de 9.5%, les vaisseaux sont considérés totalement occlus,
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min

pour lequel %0, est nul

il n’y a donc plus d’oxygene. Ainsi, le parametre

est fixé a -9.5%.

0

- Dans les tissus normaux, la pression en oxygene se situe entre 2% et 9% (environ
9 ml d’O, pour chaque litre de sang soit 9%), avec une moyenne de 40 mmHg soit
environ 5% [Bertout et al., 2008]. Le ligament parodontal étant tres vascularisé,

son pourcentage d’oxygene a I'équilibre %0;,,,,, est considéré égal a 9%.

- Afin de conserver la linéarité de la variation du taux d’oxygene dans le ligament

en fonction de la variation de son volume, en tension, la variation de volume

max

positive au dessus de laquelle la concentration en oxygene est maximale

0
est égale a 3.16%

Ainsi dans le modele, une force orthodontique implique le déplacement instantané
de la dent dans son alvéole et la déformation du ligament. Ceci provoque une varia-
tion du taux d’oxygene dans le LAD. Ces étapes de modélisation sont résumées dans

I'organigramme 6.3 :

Force orthodontique

Déplacement de
la, dent dans son
alvéole et défor-
mation du LAD

AV (t—1)
%0y = f (VO = Variation de la

f (det(F(t _ 1)) _ 1) concentration en Oy

FIGURE 6.3 — Premiére partie de I'organigramme du modele

Résultats

Afin de tester les hypotheses et arguments mis en place, nous avons développé une
géométrie cubique en compression sur le logiciel Abaqus® (voir figure 6.4). Le cube
mesure 9 mm de coté. Il est constitué de trois parties dont 1'épaisseur de chacune
mesure 3 mm : une partie dentaire, une partie de ligament et une partie osseuse. Il n’y
a pas de contact entre les différentes parties a gérer puisqu’elles ont été construites afin

de constituer un méme solide. La surface libre normale a ’axe x de 'os est encastrée,
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tandis qu’une force est appliquée sur la surface libre de la partie dentaire normale a

I’axe x. Les données matériaux sont précisées dans le tableau 6.1.

Module de Young E (MPa) | Coefficient de poisson v
Dent 20 000 0.3
LAD 0.68 0.48
Os 12 200 0.3

TABLEAU 6.1 — Propriétés matériaux utilisées dans le modele orthodontique.

Surface encastrée

Force surfa-
. <_
cique '

y

Dent | LAD | Os
X
7 ¢

FIGURE 6.4 — Configuration de chargement simple. La géométrie mesure 9 x 9 x 9mm?3. La
surface de la dent normale a I'axe x est chargée dans le sens de 'axe x, la surface de 'os
normale & I’axe x est encastrée.

La figure 6.5 présente le taux d’oxygene obtenu dans le ligament en fonction de la
force appliquée dans la configuration précédente (voir figure 6.4). Puisque le ligament
est considéré linéaire élastique, sa déformation est proportionnelle a la contrainte qui

lui est appliquée. Ainsi, le taux d’oxygene varie de maniere linéaire et croissante entre
A‘/mm ot Avaax

Vo 0
6.2). En deca de la force seuil négative, qui se situe entre -0.3 N/mm? et -0.2 N/mm?,

deux forces seuils qui correspondent aux déformations (voir figure
le ligament a augmenté de volume de telle maniére qu’il a atteint le taux d’oxygene
maximal. Au dela de la force seuil positive (comprise entre 0.8 N/mm? et 0.9 N/mm?) le
volume du ligament a diminué de plus de 9.5%. Ainsi, sa vascularisation est considérée

occluse et son pourcentage d’oxygene est nul.

Une force orthodontique standard est généralement comprise entre 0.2 et 2.5 N
[Proffit and Fields, 2012]. Pour 'exemple de la géométrie cubique étudiée, cela cor-
respondrait a une force surfacique comprise entre -0.28 N/mm? et 0.28 N/mm?. Dans
cette plage de forces surfaciques, le taux d’oxygene obtenu par la simulation varie de

6.1% et 12.0% .
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0,12 | o o o |

Equilibre
8-1072 | 3 .

Taux d’oxygene

2.1072 ® 1

| | |
-08 -06 -04 -02 0 02 04 06

Force surfacique appliquée (N/mm?)

FIGURE 6.5 — Taux d’oxygene dans le LAD en fonction de la force appliquée (ici exceptionnel-
lement dans le sens opposé a 'axe des x, pour une meilleure comparaison avec la figure 6.2).
Le rectangle en cyan encadre les valeurs appropriées dans le cas d’une étude orthodontique.

Limites

Des hypotheses ont été faites pour le calcul de la variation d’oxygene. Nous avons
considéré que la vascularisation est homogene dans le LAD, que le taux d’oxygene du
ligament ne dépend que du volume de sa vascularisation et qu’il varie linéairement en
fonction de sa variation relative de volume (entre deux seuils). De plus, il est posé que
la vascularisation est la premiere a se déformer dans le LAD, qu’a I’équilibre, le taux
d’oxygeéne dans le ligament est de 9% et qu’il ne peut en aucun cas dépasser 12%.
La fonction f (%) qui controle le taux d’oxygene dans le ligament pourrait étre plus
exacte par rapport a la physique in vivo, ce qui nécessiterait des données et des mesures

plus précises.

6.1.3 Présence des cellules actives et couche active pour le

remodelage
Problématique et méthode

Le déplacement dentaire est causé par le remodelage de 1'os autour de la dent a
I'interface LAD/os et non pas par le remodelage interne a l'intérieur de I’os mandibu-
laire [Henneman et al., 2008]. Ainsi, nous avons supposé dans notre modele que seules

les cellules présentes dans la couche d’éléments externes du LAD a Iinterface os/LAD
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sont actives, contrairement aux cellules présentes a l'intérieur de 1'os alvéolaire (voir
section 6.1.1). Les éléments constituants cette couches sont appelés ici "couche active".
Les cellules ayant un rayon d’action, elles peuvent agir a distance, ce qui permet a l'os
de se résorber en profondeur.

Nous devons donc détecter les éléments a la surface LAD /os, dans lesquels se situent
les cellules considérées. Afin de détecter cette couche active qui se déplace au cours du
temps, un algorithme a été développé.

Un élément du modele est considéré n’appartenant pas a la couche active lorsque
les éléments adjacents sont soit tous des éléments osseux, soit tous des éléments non
osseux. Lorsque cela n’est pas le cas, 'élément est considéré faisant partie de cette
couche. Cependant, Abaqus® n’a acces qu’aux informations liées au point d’intégra-
tion qu’il analyse, lorsqu’il s’agit de variables définies spécifiquement par 'utilisateur
('STATEV’). Ainsi, afin d’obtenir les informations des points adjacents pour déter-
miner s’il appartient a la couche active, des tableaux sont créés contenant toutes les
informations nécessaires (notamment la densité osseuse) a chaque point d’intégration.
Ces données sont disponibles a tout moment de la simulation, y compris lorsque les
calculs sont effectués aux points d’intégration voisins.

L’algorithme suit les étapes suivantes :

- Création d’un tableau Typisin(i, ) qui détermine pour chaque élément i tous ses

éléments voisins j (qui ont en commun au moins deux nceuds).

- Création d’un tableau T,4(i) qui détermine pour chaque élément i s’il contient de

I'os ou si il est vide selon la régle suivante :

T,0() 1 st pos() > 0.90 (6.2)
os\l) = .
0 st pos(i) <0.90

La géométrie est ainsi identifiée a travers un tableau de 1 et de 0.

- Création d'un tableau Ty face(?) qui détermine si un élément ¢ fait partie de la
surface os/LAD. Pour cela, le contenu de chaque élément est comparé a celui
de ses voisins, si un élément plein a dans son entourage un élément vide, ou si
un élément vide a dans son entourage un élément plein, I’élément est considéré
surfacique. A l'inverse, si un élément plein n’est entouré que d’éléments pleins, ou
bien un élément vide n’est entouré que d’éléments vides, cet élément est considéré
comme un élément non surfacique. Ceci est implémenté de la maniére suivante :

; ‘:Tvoisin i,N .
O st ;:Tvaisingi,l)) TOS (j) = O

Tsurface(i) e O SZ‘ j:Tvoisin(i,N) Tos (]) — N (63)

J:Tvoisin (7/71)
1 sinon

Ainsi la surface os/LAD est identifiée a 'interface entre les éléments ayant un T,(7)
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de 1 et ceux ayant un Tp4(i) de 0.

c)

a) b)

FIGURE 6.6 — Algorithme de recherche des éléments surfaciques. a) Configuration générale.
L’os est représenté en rouge, le ligament en bleu. b) Configuration apres assignation des
valeurs de T,4(7) pour chaque élément. ¢) Surface active détectée marquée par des X. [Spingarn
et al., 2017].

Résultats

(b) () () (e)

FIGURE 6.7 — Détection de la couche active et de la localisation des cellules. (a) Configuration
générale avec la dent (en blanc), le LAD (en rouge) et 'os (en brun). (b) Couche active
détectée (en rouge). (c) Zoom sur l'interface LAD /os ( avec le LAD en rouge et ’os en brun.
(d) Zoom sur la couche détectée (en rouge). (e) Zoom sur la localisation des cellules actives
(en rouge).

La figure 6.7 présente la détection de la couche active, ainsi que la localisation des
cellules actives pour une configuration donnée. La couche active est composée par les
éléments des couches externes du LAD et de 'os. Les cellules quant a elles se situent
uniquement dans 1’élément de la couche active ligamentaire et non dans 1’élément de

la couche active osseuse.

6.1.4 Multiplication cellulaire
Problématique et méthode

Le remodelage osseux dépend de la densité de cellules actives a 'interface LAD /os.
Il est donc nécessaire de connaitre la densité cellulaire dans le ligament.

Utting et ses collaborateurs [Utting et al., 2006] décrivent une expérimentation sur
des cellules ostéoblastiques de rats. Ces cellules extraites d’os du crane de rats Sprague-

Dawley agés de 2 jours sont mises en boites de Pétri. Celles-ci sont alors soumises a
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un mélange gazeux contenant 20%, 12%, 5%, 12%, 1% ou 0.2% d’oxygeéne pendant 2
minutes avant d’étre scellées. La minéralisation osseuse a été visualisée par coloration,
puis les disques ont été scannés. La surface des nodules a été déterminée a l'aide
d’un logiciel d’analyse d’image. Les résultats montrent un formation de nodule osseux
importante pour les cellules cultivées a 20% d’O, pendant 18 & 24 jours. Lorsque la
pression en oxygene diminue a 12% ou a 5% la formation d’os diminue de 35% et 42%
respectivement. A 2% d’oxygene, la formation d’os a diminué de 92% et elle devient

quasiment inexistante a 0.2% d’oxygene (voir figure 6.8).

2.‘6;;'6‘02 1-.20/0 (o] 5% 02 2% 02 13;: (o] 0.2‘3‘;0 (0P
B
oask |
-
3
ol A
0.10 | *
Oy
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S 005} / / /
00
U =
0.00 / Z % A =

no
S
=]

120 50 20 10 0.2
Oxygen Concentration (%)

F1cURE 6.8 — Inhibition progressive de la minéralisation osseuse par les ostéoblastes lors de
la diminution de I’O2. (A) Images des nodules osseux colorés formés par des ostéoblastes de
rat cultivés pendant 18 jours dans des disques de 1 cm de diamétre, scellés et gazés. (B)
Formation de nodule osseux quantifié a I'aide d’un logicile d’analyse d’image. Source : Arnett
et al. [2003]

Cette méme étude quantifie également la prolifération des ostéoblastes en fonction
de 'oxygene soit & 20% soit a 2% d’O,. La prolifération des cellules est mesurée a partir
de I'incorporation de I’*H-thymidine dans ’ADN. La prolifération des ostéoblastes a
été mesurée au bout de 6, 12 et 18 jours. Dans chacun des cas, a 2% d’oxygene la

prolifération d’ostéoblastes est réduite par 3. Par ailleurs, I’'apoptose de ces cellules n’a
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pas augmentée ce qui indique que la diminution du nombre de cellules en hypoxie est
attribuée a une diminution de la prolifération et non a 'augmentation de la mort des
cellules. Ces résultats montrent que la fonction des ostéoblastes dépend fortement de
I'oxygene.

Une autre étude menée par Arnett et al. [2003] analyse 'effet de I'hypoxie sur les
cellules ostéoclastiques. Des ostéoclastes de souris MF1 agées de 8 semaines ont été
prélevés d’os longs et mis dans des boites de Pétri. Chacune est soumise a une pression
en oxygene différente (0.2%, 1%, 2%, 5%,12% ou 20%) puis scellées. Apres 7 jours, les
ostéoclastes formés dans des conditions d’hypoxie sont plus gros et comportent plus de
noyaux que ceux formés dans des conditions de normoxie. Pour les cellules de souris
mises en cultures a 20% d’oxygene relativement peu d’ostéoclastes ont été formés, ces
cellules sont petites, avec moins de trois noyaux par cellule. A 2% d’oxygene, le nombre
d’ostéoclastes est multiplié par 3.2 apres 7 jours, mais la résorption est elle multipliée
par 21 ce qui semble suggérer une contribution importante de la taille des ostéoclastes
sur la vitesse de résorption par cellule. Le pic de stimulation est observé a 2% d’0O,
L’effet de ’O4 sur les ostéoclastes a également été étudié sur une durée de 13 jours. A
2% d’oxygene, le taux d’ostéoclastes est multiplié par 3.5 et le taux de résorption de
9.5. Méme a 0.2%, en hypoxie sévere, le nombre d’ostéoclastes est multiplié par 2.3 et

la résorption par 4.7 (voir figure 6.9).
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FIGURE 6.9 — Effet de 'oxygene sur les ostéoclastes et sur le taux de résorption. Le pic de

stimulation des ostéoclastes est visible a 2%. Il est toujours présent a 0.2%. Source : Utting
et al. [2006]

En nous appuyant sur ces expériences, nous faisons I’hypothese que la variation des

densités cellulaires dans le ligament est liée aux taux d’oxygene, et nous utilisons les
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données expérimentales extraites des articles de Arnett et al. [2003] et Utting et al.
[2006] afin de paramétrer la variation de densité d’ostéoblastes et d’ostéoclastes en
fonction de la quantité d’O,. Bien que dans ces travaux, le nombre d’ostéoblastes ne
soit pas directement mesuré, nous considérons que la densité d’ostéoblastes varie de
maniere proportionnelle avec le taux de formation de nodule osseux. Ceci est corroboré
par le fait que ce méme article montre également que la prolifération des ostéoblastes
varie en fonction de I’hypoxie. Les données sont interpolées de maniere linéaire entre
deux mesures.

La variation de la densité de cellules en fonction du taux d’oxygene peut étre établie.
Néanmoins, nous devons aussi déterminer la densité initiale de cellules dans le ligament
au repos. Pour cela des mesures histologiques ont été réalisées sur des coupes de LAD
de cochons afin de quantifier la densité initiale d’ostéoblastes autour de la racine de
la dent (voir figure 6.10) [Wagner et al., 2018]. Les résultats obtenus de ces analyses
montrent une densité moyenne de 1.8 ostéoblastes par 100 um?. Cette donnée sera
donc utilisée comme densité initiale au repos dans notre modele. Pour la quantification
des cellules ostéoclastiques, il n’existe a ce jour pas de données expérimentales dans la
littérature. Cependant, d’apres les travaux de Allen and Burr [2014] et Robling et al.
[2006], la phase de formation prend 4 a 5 fois plus de temps que la phase de résorption.
Nous faisons donc le choix de fixer la vitesse de résorption des ostéoclastes a 4 fois la
vitesse d’apposition osseuse des ostéoblastes. Nous avons supposé que pour une dent a
I’équilibre, les actions de ces cellules se compensent, la densité d’ostéoclastes représente
donc 1/4 de la densité des ostéoblastes. Ainsi la densité initiale des ostéoclastes dans

le modele est prise égale & 0.45 ostéoclastes par 100 pm?.

FIGURE 6.10 — Coupe histologique de LAD porcin. Source : Wagner et al. [2018]

Afin de connaitre ’évolution de la densité cellulaire en fonction du taux d’oxygene,

on pose que la multiplication des ostéoclastes et des ostéoblastes en fonction du taux
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d’oxygene est la méme in vitro que in vivo. Ainsi, on extrait les données expérimentales
des articles de Utting et al. [2006] et de Arnett et al. [2003] (voir figures 6.8 et 6.9)
qui sont utilisées pour obtenir les densités cellulaires en fonction de la concentration en
oxygene dans le ligament (en considérant les valeurs des densités cellulaires a I’équilibre

discutées précédemment). Celles-ci sont reportées dans le tableau 6.2 ci-dessous.

Concentration d’oxygene | Densité d’ostéoclastes | Densité d’ostéoblastes
(%) par 100 pm? par 100 pum?
0.2 0.45 0.008
1 0.49 0.53
2 0.69 0.23
5 0.54 1.68
9 0.45 1.80
12 0.38 1.88
20 0.18 2.91

TABLEAU 6.2 — Densité d’ostéoblastes et d’ostéoclastes a différents taux d’oxygeéne dans le
LAD déduites des articles de Arnett et al. [2003] et Utting et al. [2006]. La ligne en couleur
indique les densités cellulaires choisies lorsque le ligament est au repos, valeurs pour lesquelles
les autres données du tableaux ont été recalibrées.

Dans le modele, nous avons besoin de la variation de la densité cellulaire en fonction
du taux d’oxygene. Donc, les densités de cellules sont calculées a chaque incrément de
temps en interpolant de maniere linéaire les densités de cellules dans le LAD (présentées

dans le tableau 6.2) en fonction de la concentration d’oxygene tel que :

dostéoblastes(t + 1) - dostéoblastes (t) + RAdOX%/ogmstes ' A%OZ(t + 1) (64)
002
et
dostéoclastes (t + 1) = dostéoclastes (t) + RAdostéclastes : A%OQ (t + 1) (65)
A%O9

Dans les formules 6.4 et 6.5 précédentes, deeyue(t + 1) est la densité de cellules au
temps <t+1)7 RA cellule

d
A%O0o
de la concentration d’oxygene obtenu a partir des données expérimentales de Utting

et al. [2006] et Arnett et al. [2003] et A%O; est la variation de la concentration de O
entre le temps t et le temps (t+1).

est le taux de la variation de la densité cellulaire par la variation

Les rapports de la variation de la densité cellulaire par la variation de la quantité
d’oxygene sont reportés dans le tableau 6.3.

Pour résumer, le modele prend en compte une force appliquée a une dent. Celle-ci
provoque un déplacement de la dent dans son ligament, et donc une déformation du

ligament. Le taux d’oxygene varie dans le LAD ce qui provoque une variation du nombre
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Concentration d’oxygene (%) | Radyyeases | B odggeastes
A%Osq A%Oq
0.2al 4.72 65.66
1a2 20.14 -30.78
2ab -5.03 48.56
5al2 -2.28 2.93
12 a4 20 -2.40 12.82

TABLEAU 6.3 — Rapport entre la variation de la densité de cellules et la variation de la
concentration d’oxygene pour différents taux d’oxygene. Données extrapolées de Utting et al.

[2006] et Arnett et al. [2003].

de cellules a 'interface LAD /os. Ces étapes sont récapitulées dans I'organigramme 6.11.

o= 1{
f (det(F(t _1)— 1)

Force orthodontique

Déformation du
LAD et nouvelle
position de la dent

Variation de la
concentration en Oy

dcellules(t I 1) — dcellules(t) ==
Rad e - A%Og(t I 1)

A%Oqo

FIGURE 6.11 — Deuxiéme partie de I'organigramme du modele.
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Résultats

Cette approche du calcul de la densité cellulaire a été utilisée sur la géométrie
cubique en compression (figure 6.4). Différentes forces surfaciques ont été testées afin
d’analyser l'influence de la force sur la densité cellulaire. La figure 6.12 présente la

densité de cellules actives en fonction de la force appliquée.

2 7| |—e— ostéoclastes
. w - —=— ostéoblastes
1.8 . i
u n

NS 1,6 |- - :
=
S 14) |
2 12} |
=
= B i
. I
S 08 i
N
.'% °
= 0,6 |- . ° . i
A . ° ¢ - °

041 o o n 8

0,2 e

| | | | |
—-04 —0,2 0 0,2 0,4 0,6 0,8

Force surfacique appliquée (N/mm?)

FI1GURE 6.12 — Densité d’ostéoclastes et d’ostéoblastes en fonction de la force appliquée. En
cyan, valeurs concernées dans le cadre de forces orthodontiques.

Afin de déterminer si ’os se reconstruit ou se dégrade, il est nécessaire de comparer
I'évolution des densités cellulaires (ostéoblastes et ostéoclastes) compte-tenu du fait
que les ostéoclastes résorbent 4 fois plus vite que les ostéoblastes ne reconstruisent
[Allen and Burr, 2014; Robling et al., 2006]. Pour cela, la figure 6.13 trace la densité
d’ostéoblastes dont est soustrait 4 fois la densité d’ostéoclastes.

La figure 6.13 montre que lorsqu’une force de ON/mm? est appliquée, la différence
entre 'action des ostéoblastes et celle des ostéoblaste est nulle. Il n'y a donc pas de
remodelage osseux résultant, ce qui est normal puisque le systéme est a 1’équilibre.
Lorsque la force est positive (a droite) et que la géométrie est en compression, la ré-
sultante de I'action des cellules est négative, il y aura donc résorption de 1’os. Lorsque
la géométrie est en tension (& gauche), I'action des ostéoblastes domine, il y a appo-
sition d’os. Dans le cas d’une étude orthodontique, les forces appliquées sur les dents
ne dépassent pas 2.5N, ce qui correspond dans le cas de figure présenté a une force

surfacique comprise entre 0.28N/mm? et -0.28N/mm?.
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Différence entre la densité d’ostéo-
blastes et 4 fois la densité d’ostéoclastes

|

| | |
—0,4 -0,2 0 0,2 0,4 0,6 0,8

Force surfacique appliquée (N/mm?)

FIGURE 6.13 — Différence entre la densité d’ostéoblastes et 4 fois la densité d’ostéoclastes.
Cette différence permet de savoir si ¢’est ’action des ostéoblastes qui prédomine ou bien celle
des ostéoclastes. En cyan, valeurs concernées dans le cadre de forces orthodontiques.

Limites

Ce calcul de la densité cellulaire en fonction de la quantité d’oxygene est fondé sur

des hypotheses simplificatrices suivantes :
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L’article de Utting et al. [2006] mesure les nodules osseux formés, que nous
avons assimilés a une variation de la densité d’ostéoblastes. D’autres parametres
peuvent entrer en jeu dans cette variation de formation d’os comme la vitesse de

synthese osseuse des cellules et leur taux d’activation.

Nous avons interpolé les densités cellulaires entre deux mesures de concentra-
tion d’oxygene in vitro par linéarisation. Les figures 6.12 et 6.13 montrent bien
que dans la fenétre étudiée en orthodontie, les données présentent une tendance
linéaire.

Nous avons considéré que la cinétique de multiplication des cellules en fonction

du taux d’oxygene est la méme in vitro et in vivo.

D’autres parametres peuvent entrer en jeu tels que I’apport en nutriments et les
facteurs d’inflammation qui ont une influence sur les densités cellulaires dans le

ligament.
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6.1.5 Remodelage
Problématique et méthode

La densité d’ostéoblastes et d’ostéoclastes joue un réle important dans le remodelage
osseux de 1’os alvéolaire. Maintenant que la corrélation entre la densité de cellules et le
taux d’oxygene a pu étre déterminée, il est possible de calculer I'influence des cellules

sur la densité osseuse.

Pour cela, nous avons besoin de connaitre la relation entre la densité (ou le nombre)
de cellules considérées et la variation de la densité osseuse, ainsi que la distance d’in-
fluence de I'action des cellules. L’action des ostéoblastes et des ostéoclastes a été mo-
délisée dans le travail de Hambli [2014] qui étudie I'interaction des ostéoblastes avec

les ostéoclastes lors du remodelage osseux, par I’'équation 6.8 :

dpos (m)
dt

= (SsNostéoblastes (37) - STNostéoclastes (:E)) (66)

Dans cette équation, p,s(z) est la densité normalisée d’os au point x (en %), Nosteoblastes ()
et Nostéoclastes(T) sont les nombres d’ostéoblastes et d’ostéoclastes actifs au point z,
Ss et S, respectivement la vitesse normalisée de synthese et la vitesse normalisée de
résorption de 'os par cellule (en /cellule/temps). Ainsi le terme SsNosicobastes(T) —
Sy Nostéoctastes () modélise la différence entre I'action des ostéoblastes et celle des ostéo-

clastes.

Par ailleurs, Giorgio et al. [2016] integre le rayon d’action des ostéocytes par une

formule de la forme :

Action,steocytes(T) = / f(z)- ei< b ) -dz (6.7)

ZECCL‘

Dans cette équation, C, modélise le volume d’action d’une cellule positionnée au point

_ \1—2\2
z, e ( D= ) son influence spatiale (voir figure 2.7) et f(z) le signal envoyé par cette

cellule. A partir de ces deux derniéres équations, nous pouvons généraliser I’équation
6.6 en intégrant le rayon d’action des cellules tel qu’il est considéré par ’équation 6.7

par :

|~z

d oS B
: <I> - / (SSdOStéoblastes(Z) - Srdostéoclastes(’Z)) e ( v’ ) -dz (68)
2€Cy

dt

Ol dosteoblastes (L) €t dostéoctastes () sont les densités d’ostéoblastes et d’ostéoclastes actifs

au point z, s, et s, respectivement la vitesse normalisée de synthese et la vitesse

normalisée de résorption de l'os par densité cellulaire (en % /<4< /temps). Ainsi une
densité cellulaire présente en un point z pourra résorber ou densifier 1’os sur la distance
d’influence des cellules. Les ostéoclastes mesurent environ 100 gm [Cowin, 2001]. Dans

ce modele, nous faisons I’hypothese que les ostéoclastes et les ostéoblastes ont un rayon
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d’action du méme ordre de grandeur que la taille des ostéoclastes. Ainsi, D est pris

égal a 50 um.

La particularité de I’équation 6.8 est de se fonder sur I’équation 6.6 tout en y
ajoutant un rayon d’action des cellules tel qu’il est formulé par ’équation 6.7. Cette
nouvelle équation est nécessaire dans la mesure ou les cellules ne sont présentent que
dans la ’couche active’. Donc, afin de résorber les éléments dans la profondeur de 1'os,

le rayon d’action des cellules est pris en compte.

Les données utilisées dans le modele sont résumées dans le tableau 6.4.

Ss Sp dostéoblastes (tO) dostéoclastes (tO) D
1 %/fgé%@% [temps | 4 %/ﬁéﬁ% [temps | 1.8/100 um? | 0.45/100 um? | 50 um

TABLEAU 6.4 — Résumé des données utilisées dans le modele.

L’acces a la densité de cellules présentes aux points d’intégrations distants de moins
de D, d’un élément en remodelage est réalisé a 1'aide d’un tableau TAB-CELL. 11
enregistre pour tous les points d’intégration, et a tout incrément de la simulation la
densité d’ostéoclastes et d’ostéoblastes. Un sous-programme (subroutine) a été écrit afin
de connaitre pour chaque élément le nombre exact et le numéro des points d’intégrations

voisins distants de moins de D,,,, ainsi que la distance |x — z| qui les sépare.

Les vitesses de synthese et de résorption de l'os s; et s, n’ont pas été calibrées
en fonction du temps. Le parametre s, est choisi unitaire arbitrairement. C’est en
modifiant ces parametres qu’il sera possible d’obtenir des résultats signifiants au cours

d’un temps défini.

Résultats

La densité osseuse a été mesurée a différents points d’intégration (PI) de la par-
tie osseuse proches de Uinterface os/LAD localisés figure 6.14, pour différentes forces

appliquées (voir figures 6.15, 6.16).
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Dent | LAD | Os

LAD Os

PI1 PI2 PI3 PI4 PI5 PI6 PI7 PI8 PI9 P10 PI11 PI12PI13 PI14PI15 PI16PI17 PI18PI19 X

0 0.04 0.10 0.14 0.19 0.24 0.30 0.34 0.40 0.44 0.50 0.54 0.59 0.64 0.69 0.74 0.80 0.84 0.90 0.94 19—1,,

FIGURE 6.14 — Distance des points d’intégration (PI) analysés dans les résultats qui suivent
sur 'axe x par rapport a l'interface LAD/os (en mm).

—— PI1
| |-= PI2
—— PI3
—— Pl 4
1 |—— PI5
-e-PIG
-=- PI7
1 |-e- PI8
-+-PI9
-+-PI'10
1 |—e—PI11
=PI 12
——PI 13
1 |—PI14
——PI 15
-+-PI 16
1 |-=-PIL17
L L L L L L L L -e-PI 18
0 2 4 6 8 10 12 14 |---PI1 19

% du temps de la simulation

0,8

T

0,4

T

Densité osseuse normalisée (%)

FIGURE 6.15 — Densité osseuse normalisée au cours du temps de la simulation avec une force
appliquée de 0.1N/mm?. La densité est mesurée aux différents points d’intégrations PI. Le
numéro des points d’intégration est pris dans l’ordre croissant a partir de l'interface os/PDL,
ils sont localisés figure 6.14.
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—— PI1
1 |-= PI2
—— PI 3
—— PI 4
1 |~ PI5
-e-PI6
-=- PI7
1 |-e- PI8
-~-PI9
-+-PI 10
1 |—e—PI 11
=PI 12
—-PI 13
1 |—PI14
——PI 15
-o-PI 16
1 |-=-PIL17
| | | | | | | | | | -e-PI 13
1 15 2 25 3 35 4 45 5 55 |-~-PI19

% du temps de la simulation

[= = =
e =) o)
I I I

=
\}
[

Densité osseuse nomralisée (%)

FIGURE 6.16 — Densité osseuse normalisée au cours du temps de la simulation avec une force
appliquée de 0.3N/mm?. La densité est mesurée aux différents points d’intégrations PI. Le
numéro des points d’intégration est pris dans l'ordre croissant & partir de l'interface os/PDL.
Ils sont localisés figure 6.14.

Au début de la simulation, la densité osseuse de tous les points d’intégrations est
de 100%. Puis, le point d’intégration le plus proche de l'interface os/LAD (PI1) voit sa
densité osseuse diminuer rapidement et de maniere linéaire. Sa résorption dépend de
la densité de cellules tout autour de lui, a une distance inférieur a D,,,,. Tant que cet
élément n’est pas totalement résorbé, les cellules actives ne se "déplacent" pas. Pour les
points d’intégrations suivants, la résorption est linéaire tant que les cellules ne se sont
pas déplacées (c’est-a-dire tant que la densité du premier point d’intégration PI1 n’est
pas nulle). A partir du moment ou la densité osseuse du premier point d’intégration
est nulle, les cellules actives "migrent", et la distance qui sépare le second point d’in-
tégration PI2 avec les cellules actives est diminuée. C’est cette variation de la distance
de chaque élément avec les cellules actives qui entraine la non-linéarité de la variation
de la densité osseuse en fonction du temps, observable sur les figures 6.15 et 6.16. Par
ailleurs, ces graphes permettent de montrer 'influence de la force sur la résorption os-
seuse. En effet, alors que pour une force de 0.1 N/mm?, le point d’intégration PI 18 est
entierement résorbé a t = 12 % de la simulation, pour une force de 0.5 N/mm?, le point
d’intégration PI 18 est entierement résorbé a t = 5% de la simulation. La figure 6.17
analyse la densité osseuse aux différents points d’intégrations au premier incrément de
temps. Pour une force de 0.5 N/mm?, la densité osseuse du premier point d’intégration

PI1 diminue directement & 0.68 tandis que pour une force de 0.1 N/mm?, la densité
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osseuse en ce méme point n’atteint que 0.97.

——F =0.1 N/mm?
1 | |-=F =0.2 N/mm?
— —e—F =0.3 N/mm?
= 0,95 1 |=—F =0.4 N/mm?
2 —+—F =0.5 N/mm?
£ 09z .
g a
5 085|0 |
o <
= o8- |
iz
£ 075 |
g
= o7 .
0765 I I I I I I I I I I ]

0 1 2 3 4 ) 6 7T 8 9 10
Distance a partir de l'interface LAD/os (1072 mm)

FIGURE 6.17 — Influence de l'intensité de la force sur le remodelage osseux. La densité est
mesurée aux différents points d’intégrations & un méme incrément de temps. Le numéro des
points d’intégration est pris dans l'ordre croissant a partir de l'interface os/PDL.

On peut s’attendre a ce que la densité d’ostéoblastes et d’ostéoclastes en hypoxie
sévere, lorsque la force augmente, atteigne 0, et qu’aucun remodelage ne se produise.
Malheureusement, nous n’avons pas trouvé d’étude expérimentale sur ces cellules per-

mettant d’obtenir une densité en fonction du taux d’oxygene en-dega de 0.02% .

Limites

Le calcul du remodelage osseux est fondé sur différentes hypothéses simplificatrices.
Le rayon d’action des ostéoblastes est considéré égal a celui des ostéoclastes et a été
fixé & 0.1 mm. Les vitesses de résorption et de construction des cellules sont considérées
constantes bien qu’il existe des données biologiques qui pourraient les faire varier (tel

que la taille des cellules, les nutriments, les facteurs d’inflammation).

6.1.6 Calcul mécanique et loi de comportement
Problématique et méthode

Le mouvement orthodontique est déclenché en premier lieu par une activation mé-

canique : une force est appliquée a une ou plusieurs dents par le biais d’un appareil
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dentaire. Afin de prendre en compte I'action mécanique de la force orthodontique ap-
pliquée a la dent sur le remodelage osseux, il est nécessaire d’intégrer le comportement
mécanique de la structure dentaire. Le modele a été implémenté avec le logiciel Aba-
qus® en utilisant une subroutine UMAT codée en FORTRAN 77. La dent est consi-
dérée homogene isotrope. Le ligament et 'os sont quand a eux considérés élastiques
non-homogenes. En effet, leur module de Young varie en fonction de leur densité. Les
propriétés matériaux utilisées sont répertoriées dans le tableau 6.5. Elles sont issues
de la littérature [Zargham et al., 2016]. Le ligament est choisi linéaire élastique car
la distribution des déformations au sein de ligament ainsi que le type de mouvement
de la dent n’est pas influencée par la non linéarité du ligament [Vollmer, 1999]. Pour
des soucis de convergence le coefficient de Poisson du ligament est chois a 0.48. Il
peut atteindre 0.45 dans la littérature [Jones et al., 2001]. La dent est considérée li-
néaire élastique isotrope, avec un module de Young homogénéisé de 20000 MPa et un
coeflicient de Poisson de 0.3 [Cattaneo et al., 2009].

Module de Young E (MPa) | Coefficient de poisson v
Dent 20 000 0.3
LAD 0.68 0.48
Os 12 200 0.3

TABLEAU 6.5 — Propriétés matériaux utilisées dans le modeéle orthodontique.

Le module de Young initial de l'os alvéolaire est choisi a 12 200 MPa [Cattanco
et al., 2005]. Il faut souligner le fait que les propriétés mécaniques d’'un élément osseux
varient en fonction de la densité d’os qui le constitue. Dans les différents modeles, il est

communément admis que [Cowin, 2001; Madeo et al., 2011; Ruimerman et al., 2005] :

B
1= s ( Pos ) (6.9)

max

et

B
A = Dos ( Pos ) (6.10)

pmaz

dans lesquelles 3 est une constante comprise entre 1 et 3 (voir tableau 6.6). Puis F
le module de Young et v le coefficient de Poisson sont obtenus classiquement par les

équations suivantes :
A
y=— 6.11
2-(A+p) (6.11)
. 3\ 42
g (At 2
A+

Lorsque la densité osseuse d’un élément devient nulle, 1’élément devrait étre sup-

(6.12)

primé, ce qui permettrait a la dent de se déplacer. Cependant, le modele développé ici

ne prend pas en compte la suppression des éléments. Afin de traiter le cas ou le terme
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I6] Références

1.6 Scala et al. [2016]
1.9 Madeo et al. [2011]
2.0 | Giorgio et al. [2016]
2.5 | Andreaus et al. [2015]
3.0 | Ruimerman et al. [2005]

TABLEAU 6.6 — Valeurs de 8 trouvées dans la littérature.

(A + ) devient nul, les équations 6.11 et 6.12 sont modifiées en :

B B
0s 1— 0s
= fhos < P ) + UraD ( & ) (6.13)

maxr maxr

et

B B
0s 1- 0s
A= Ao <p> + Aap ( P ) (6.14)

pmaa: pmaa:
Ces équations signifient qu’un élément osseux qui se résorbe est 'remplacé’ par du
ligament. Ceci est intéressant dans la mesure ou effectivement le ligament est toujours
en contact direct avec la structure osseuse. Cela implique également que le volume du
LAD augmente au cours de la simulation, ce qui n’est pas le cas anatomiquement.
Grace au calcul de ces parametres, la nouvelle matrice de raideur est trouvée. La

loi de Hooke généralisée s’écrit alors de la maniére suivante :

Q:

[
o

(6.15)

dans laquelle C' correspond a la matrice de raideur ou Jacobian. Dans notre modele
cette matrice C' varie. Donc la valeur de la contrainte au temps (t+1) s’écrit de la

maniere suivante :

do(t)
dt

o(t+1)=at) + - dt (6.16)

o)  delt)
—= () -dt+ O(1) : == -dt (6.17)

Cette derniere équation a comme particularité de prendre en compte la variation

o(t+1)=o(t) +

de la rigidité de 1’os au cours du temps.

Résultats

Une force orthodontique de 1.5 N (soit une force surfacique de 0.17 N/mm?) est
appliquée en rampe de 0% a 1% de la simulation sur la configuration présentée précé-
demment (figure 6.4). Les résultats sont analysés au cours de la résorption du premier
élément de 1'os en contact avec le ligament au début de la simulation. A partir de 1.1%

de la simulation, le remodelage osseux est pris en compte. La figure 6.18 présente la
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variation de la densité osseuse du premier élément osseux en fonction du temps. Cette
courbe montre que ’os se résorbe de maniere linéaire entre 1% et 3.7% de la simulation.

A ce moment, le premier élément est totalement résorbé.
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FIGURE 6.18 — Evolution de la densité osseuse au cours de la résorption du premier élément
osseux en contact avec le ligament.

La figure 6.19 illustre ’évolution du module de Young, la figure 6.20 la contrainte
et la figure 6.21 la déformation du premier élément au cours de sa résorption. Cette
déformation de I'élément aboutit a un déplacement de la dent qui est présenté par figure
6.22. C’est la résorption de plusieurs éléments qui permettra d’obtenir le déplacement
orthodontique de la dent.

Lors de la résorption d'un élément, les contraintes S12, S13 et S23 sont nulles. En
effet, le cube est en compression simple. La contrainte S11 qui est la plus importante en
valeur absolue reste constante. Seules les contraintes S22 et S33, contraintes transverses
varient énormément au cours de la résorption d’un élément. La résorption d’un élément

entraine le déplacement de la dent (voir figure 6.22).

Limites

Tout d’abord, les propriétés isotropes de l'os utilisées dans ce modele peuvent-
étre remises en question. Bien que de nombreux modeles se fondent sur l'isotropie
ou l'orthotropie de l'os, il est important de souligner que cela dépend de 1’échelle a
laquelle I’étude se situe. Dans ces simulations, I’épaisseur des éléments est de 0.0125

mm. Cependant, le diametre moyen des ostéons mesure 0.2 mm. Il serait probablement
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FIGURE 6.19 — Evolution du module de Young au cours de la résorption d’un élément.
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FIGURE 6.20 — Evolution des contraintes au cours de la résorption d’un élément.

nécessaire d’introduire l’anisotropie de l'os dans cette étude. Le déplacement de la

dent (voir figure 6.22) peut également étre amélioré. En effet, a la fin de la résorption

d’un élément, les propriétés mécaniques de I’élément sont égales a celles du LAD.
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FIGURE 6.21 — Evolution de la déformation au cours de la résorption d’un élément.
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FIGURE 6.22 — Evolution du déplacement de la dent au cours de la résorption d'un seul
élément.

Ainsi, cet élément se comprime, sans totalement disparaitre, ce qui permet d’obtenir un

déplacement de presque 1um. En réalité, si le modeéle prenait en compte la suppression
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de I'élément, le déplacement effectif de la dent serait au plus égal a 'épaisseur de

I’élément soit 12.5um.

6.2 Résumé du modele

Nous analysons les effets d’une force appliquée sur une dent. La force appliquée
entraine le déplacement instantané de la dent dans son alvéole et la déformation de son
ligament alvéolo-dentaire. En se déformant les vaisseaux contenus dans le LAD sont
également déformés, et le flux sanguin est altéré. Ainsi, le taux d’oxygene a l'intérieur
du tissu ligamentaire varie. Cette variation implique la modification de la densité de
cellules responsables du remodelage osseux a l'interface LAD /os. Le remodelage osseux
est activé en fonction de ces densités d’ostéoclastes et d’ostéoblastes, ce qui implique
le changement de la densité osseuse et donc des propriétés mécaniques de 1'os. En
considérant ces nouvelles propriétés, il est possible d’incrémenter le temps et d’analyser
I'influence de la force appliquée sur cette nouvelle configuration.

La démarche complete du modele est reprise dans 'organigramme figure 6.23.
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Force orthodontique
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propriétés mécaniques

Madeo et al. [2011]

FIGURE 6.23 — Organigramme du modele
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6.3 Résultats au cours du temps

Lorsqu'une force est appliquée a la configuration de référence (figure 6.4), les élé-
ments osseux se résorbent. Cette résorption entraine la variation de nombreux para-
metres au cours du temps que nous nous proposons d’exposer ci-dessous.

La figure 6.24 présente la variation de densité osseuse, la variation de volume des
éléments et le taux d’oxygene pour une force surfacique de 0.17 N/mm? au cours de
la simulation. Lorsque les éléments se résorbent, les propriétés matériaux changent.
Ainsi, a force constante appliquée, les éléments résorbés se déforment, entrainant ainsi

une variation de volume. Cette variation de volume implique une variation du taux

Evolution de la densité osseuse (en %) au cours de la simulation.

L Al Al

Evolution de la variation de volume des éléments au cours de la simulation.

LAl AL A

Evolution du taux d’oxygéne au cours de la simulation.

d’oxygene.
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FIGURE 6.24 — Evolution de la variation de volume des éléments et du taux d’oxygene lors de
la résorption de 1'os au cours de la simulation avec une pression appliquée de 0.17 N/mm?.

La figure 6.25 présente le déplacement de la couche active, ainsi que le déplacement
des cellules actives au cours du temps. Lorsqu’'un élément de 1'os est en train de se
résorber (voir premiere ligne de la figure 6.25), cet élément, ainsi que I’élément du
LAD adjacent sont tous les deux considérés couche active. Les cellules actives peuvent
potentiellement 'migrer’ sur ces éléments. Mais tant que la densité osseuse est égale

a 1, les cellules n'ont pas ’espace nécessaire pour migrer vers I’élément osseux de la
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FI1GURE 6.25 — Déplacement de la couche active et des cellules actives au cours de la résorp-
tion d’'un élément. Premiere colonne : densité osseuse. Deuxieme colonne : interface os-LAD
détectée. Troisieme colonne : zoom de la densité osseuse. Quatrieme colonne : zoom de l'inter-
face os-LAD détectée. Cinquieme colonne : zoom de la la densité d’ostéoclastes actives (par
100pm?). Sixieme colonne : zoom la densité d’ostéoblastes actives (par 100um?). Cinquieéme
ligne : légende

couche active. Lorsque I’élément osseux de la couche active commence a se résorber
(voir deuxiéme et troisieme lignes de la figure 6.25) les cellules actives peuvent migrer
vers cet élément. Au moment ou I'élément osseux de la couche active est totalement
résorbé, I'élément adjacent du ligament qui était considéré a l'interface n’est plus en
contact avec un élément osseux, mais avec un élément vide (voir quatrieme ligne de la

figure 6.25). L’interface se déplace et les cellules également.

136



6.4. ETUDE DE L'INFLUENCE DU MAILLAGE

6.4 Etude de l'influence du maillage

A notre connaissance, aucun modele de remodelage osseux par éléments finis n’a
été soumis a une étude de convergence du maillage. En effet, ce type de modele reste
maillage dépendent. Afin d’expliquer cette dépendance, différentes simulations ont été
exécutées sur la méme géométrie, avec les mémes parametres, seul le maillage de la
partie osseuse a été modifié. La figure 6.26 illustre les différents maillages utilisés et
la dimension de la maille. Les dimensions du maillage n’ont été modifiées que sur une

seule dimension (selon I’axe x) afin d’analyser son influence sur les résultats.

(a) Epaisseur (b) Epaisseur (c¢) Epaisseur (d) Epaisseur (e) Epaisseur (f) Epaisseur
de la maille : de la maille : de la maille : de la maille : de la maille : de la maille :
0.4 mm 0.2 mm 0.1 mm 0.05 mm 0.025 mm 0.0125 mm

FIGURE 6.26 — Illustration des différents maillages utilisés. Le maillage ayant une épaisseur
de maille de 0.00625 mm n’a pas été représenté par manque de clarté.

La figure 6.27 représente 1’évolution de la densité osseuse du point d’intégration
osseux PI1 le plus proche de linterface LAD/os pour différents cas de maillage. Ce
graphique montre que plus le nombre d’éléments dans modele augmente, plus la ré-
sorption de ce point d’intégration se fait rapidement. La figure 6.28 présente la vitesse
de résorption de ce méme point en fonction du nombre d’éléments dans le modele. Ce
graphe permet de montrer que la vitesse de résorption augmente en méme temps que
le nombre d’éléments augmente (bien que la force appliquée, et les densités cellulaires
soient les mémes). Il est possible de se demander si il y a convergence de la vitesse de
résorption en fonction du nombre d’éléments.

La figure 6.30 analyse les différents déplacements de la partie dentaire en fonction
du temps de la simulation. On peut observer que la vitesse de déplacement de la dent
est plus importante lorsque les éléments sont de petites tailles. En tracant la vitesse
de déplacement de la partie dentaire en fonction du nombre d’éléments, il est difficile
d’affirmer qu’il y a convergence des résultats en fonction du nombre d’élément(voir
figure 6.31).

Bien que la vitesse de résorption du premier point d’intégration permet de se poser
la question s’il existe une convergence des résultats en fonction du maillage, le graphe
6.31 semble indiquer le contraire. En effet, la résorption d’un point d’intégration dé-
pend de la distance entre les différents points d’intégrations auxquelles se situent les
cellules et les points qui se résorbent. Lors de la résorption du premier élément, les

cellules se situent dans 1’élément du ligament, donc la distance qui sépare le premier
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FIGURE 6.27 — Evolution de la densité osseuse du premier élément PI1. Pour un maillage de
0.4 mm d’épaisseur, seuls les 4 points d’intégrations les plus proches de la surface LAD/Os
se résorbent. La distance séparant les points d’intégration internes a I’élément est supérieure

a Dy ce qui implique que ces éléments ne se résorberont jamais.
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FIGURE 6.28 — Evolution de la vitesse de résorption en fonction du nombre d’éléments. Les

étiquettes précisent la taille de I’élément osseux.
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6.4. ETUDE DE L'INFLUENCE DU MAILLAGE

point d’intégration au point qui se résorbe varie en fonction de la taille d'un élément
osseux. Ainsi, plus cette différence de distance est petite, plus la vitesse de résorption
d’un élément sera importante, car la vitesse de résorption d'un élément varie selon
I’exponentielle décroissante du carré de la distance d’apres I’équation 6.8 :

|z —z|2

- /GC (SSdOStéOblastes(z) - Srdostéoclastes(z)) : 6_( D2 ) ~dz
zCly

dpos (:U )
dt

Cependant au vu de la forme que prend l'influence de la distance dans cette équa-
|lz—2|2

tion : ei( D? ), la décroissance faible au voisinage de 'origine de cette exponentielle

permettrait d’obtenir une convergence de la vitesse de résorption (voir figure 6.29).

Ul o]

8|Q

X

2

(=2
FI1GURE 6.29 — Graphique de I'influence spatiale des cellules en 1D : e ( )

Lorsque les cellules se déplacent dans 1’élément suivant, la distance entre les points
d’intégration de cet élément et les points d’intégration des éléments en train de se
résorber varie en fonction de deux fois la taille d'un élément. Ceci implique plus de
variabilité des résultats en fonction du maillage.

Par ailleurs la convergence du modele par rapport a la dimension d’une maille dans
une des directions normales (axes z et y de la figure 6.4) n’a pas été analysée car le
modele en état actuel ne prend pas en compte 'aire de la couche active d’un élément,
ce qui ne permet pas de connaitre le nombre de cellules actives dans un élément, mais
seulement une densité surfacique. Il serait intéressant de normaliser la densité cellulaire

en fonction de la surface d'un élément a l'interface os/LAD.
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FIGURE 6.30 — Evolution du déplacement de la dent au cours de la simulation.
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FIGURE 6.31 — Evolution de la vitesse de déplacement de la dent en fonction du nombre
d’éléments. Les étiquettes précisent la taille de 1’élément osseux.
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6.5 Simulations sur géométrie cylindrique

Le modele a été appliqué sur une géométrie cylindrique afin de se rapprocher des
caractéristiques anatomique d’une dent. La géométrie schématique utilisée dans cette

simulation est présentée figure 6.32. La hauteur de la racine de la partie dentaire

Dent

Ligament parodontal

FIGURE 6.32 — Géométrie 3D simplifiée d’une dent, de son ligament et de 1’os alvéolaire pris
en considération dans la simulation.

mesure 12.5 mm et le diametre coronaire 5.5 mm. Ces mesures ont été extraites de
la littérature [Lavergne, 1974] et correspondent a une incisive centrale inférieure. Le
ligament a été modélisé avec une épaisseur constante de 0.2 mm, comme on le trouve
dans la littérature [Bourauel et al., 2000]. L’os mandibulaire est modélisé autour du
ligament, et la surface externe de I’os est encastrée. Une force de 1.5 N est appliquée sur
une surface de la dent qui mesure 2.5 mm sur 3.5 mm conformément a la mesure des
brackets usuellement utilisés en orthodontie. Le ligament, 1’os et la dent ont été maillés
avec des mailles hexagonales C3D8, comprenant 8 nceuds et 8 points d’intégration, le
modele contient 13856 éléments et 14651 noeuds. Les mailles de 'os et du ligament ont
une épaisseur de 0.1 mm conformément a l'influence de la biologie sur le modele. Par
ailleurs seule la résorption osseuse a été considérée ici puisque c’est la résorption de 'os
qui induit le déplacement de la dent comme expliqué précédemment. La reconstruction
de l'os, elle, permet de garder I'intégrité de la structure. Elle n’est pas étudiée dans les
résultats suivants.

La figure 6.33 présente ’évolution de la variation de volume du ligament. Au fur et
a mesure de la simulation, les éléments de 1’os en compression (se situant a droite de
la dent) se résorbent de plus en plus et donc leur module de Young diminue. Ainsi, la
déformation de ces éléments varie. Ce phénomene est visible sur la figure 6.34 qui est
un grossissement de la figure 6.33 de la partie en compression. Les éléments d’os qui
se résorbent, dont la déformation était quasi-nulle a 0% atteignent une déformation
de -0.22% a 66% et 100% de la simulation. Et, puisque des éléments qui se résorbent

a droite de la dent implique un déplacement de la dent, les éléments du ligament a
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a) 0%

b) 33% c) 66% ) 100%
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FIGURE 6.33 — Evolution de la variation de volume des éléments au cours du temps.

gauche de la dent s’étirent, ce qui aboutit a une augmentation progressive de leur

volume, observable sur la figure 6.33.

a) 0%

b) 33% c) 66% ) 100%
FIGURE 6.34 — Zoom sur la partie en compression de la variation de volume des éléments au

cours du temps.
a) 0% b) 33% c) 66% ) 100%

FIGURE 6.35 — Evolution de la concentration d’oxygéne au cours du temps.
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a) 0%

FIGURE 6.36 — Agrandissement de I’évolution de la concentration d’oxygene au cours du
temps.

La concentration en oxygene varie linéairement en fonction de la variation de volume
du LAD tant que celle-ci ne dépasse pas certains seuils (voir figure 6.2). La variation
de la concentration d’oxygene au cours du temps est présentée figures 6.35 et 6.36. La
concentration d’oxygene varie au début de I'analyse de 17% dans la zone en tension a
1.9% dans la zone en compression. Puis les éléments totalement résorbés en compression
atteignent une concentration en oxygene de 8.3%. Ce taux d’oxygeéne implique une
variation de la densité des cellules (voir figures 6.38, 6.39, 6.40 et 6.41). L’évolution de

la couche active est présentée sur la figure 6.37.

+1.000e400
+8.167e-01
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+4 167e-01
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+1.667e-01
+2.337e-02
+0.000e400
a) 0%

) 33% c) 66% ) 100%
FIGURE 6.37 — Evolution de la couche active au cours du temps.

Les figures 6.38 et 6.40 (et les agrandissements figures 6.39 et 6.41) présentent les
densités par 100um? d’ostéoblastes et d’ostéoclastes actifs au cours du temps. Ces cel-
lules ne sont considérées actives qu’a l'intérieur du ligament et en particulier a I'interface
os/ligament. Au début de la simulation, les cellules ont une répartition particuliere a
I'intérieur du ligament. Puis, en fonction de la variation du taux d’oxygene, ces cellules

se multiplient dans les zones en hypoxie.
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a) 0%

FIGURE 6.38 — Evolution de la densité d’ostéoclastes par 100pm? au cours du temps.

a) 0%

FIGURE 6.39 — Agrandissement de la partie en compression de I’évolution de la densité d’os-
téoclastes par 100um? au cours du temps

a) 0%

FIGURE 6.40 — Evolution de la densité d’ostéoblastes par 100um? au cours du temps.
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Les figures 6.42 et 6.43 présentent I’évolution de la densité osseuse autour de la dent
en cours du temps. Comme attendu, la zone en compression se résorbe.

Le déplacement est analysé au niveau de la couronne de la dent (voir figure 6.44). La
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FIGURE 6.41 — Agrandissement de la partie en compression de I’évolution de la densité d’os-
téoblastes par 100um? au cours du temps
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FIGURE 6.42 — Evolution de la densité de los alvéolaire au cours du temps.
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FIGURE 6.43 — Agrandissement de 1’évolution de la densité de l'os alvéolaire au cours du
temps.
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dent présente un déplacement instantané de 2.46 pum, conséquence de la déformation
instantanée du ligament due a I’application de la force sur le bracket. Puis, la résorption
de l'os débute. A 11% de la simulation les éléments de 'os sont suffisamment résorbés
pour initier un déplacement de la dent. En fin de simulation, un déplacement irréversible
de 1.57 um est atteint. Cela représente le déplacement d'une dent au cours d’'une demi

journée environ. Ce déplacement est la conséquence du remodelage osseux.

1073

Déplacement de la dent (mm)
[\
T
|

|
0 20 40 60 80 100

% du temps de la simulation

FIGURE 6.44 — Déplacement de la dent en fonction du temps de simulation.

Différentes remarques doivent étre faites sur ce modele. Tout d’abord, il est évident
que la théorie du déplacement dentaire est bien plus complexe. Elle fait intervenir de
nombreux facteurs biologiques [Sabane et al., 2016]. Ce modele ne prend en compte
que l'effet global du taux d’oxygene sur la densité des cellules dans le ligament. Par
ailleurs, il n’est pas raisonnable d’envisager une perte de matiere et une reconstruction
de matiere sans prévoir une phase de remaillage. En effet, lorsqu’un élément se résorbe,
sa déformation augmente, jusqu'a étre distordu. Ce remaillage serait d’autant plus
intéressant pour pouvoir prendre en compte ’apposition osseuse. Dans le modele décrit,
lorsque la reconstruction osseuse est prise en compte, ’os se reconstruit a travers le
ligament, ainsi la largeur du ligament diminue. En réalité, c’est 'interface sur laquelle
le ligament est attachée qui se déplace, laissant 1’épaisseur du ligament constante. Pour
cela il faudrait mémoriser la position de la dent a chaque incrément de déplacement puis
mailler le ligament et 1’os, avec leur propriétés locales sauvegardées et leur géométrie

tout autour de la dent.
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6.6 Conclusion

Dans ce chapitre, le modele développé a été présenté, ainsi que ses différents hypo-
theses. Puis, une simulation a été faite sur une géométrie 3D schématique de la dent.
Les résultats exposés montrent que lorsqu'une force de 1.5N est appliquée, des varia-
tions de densité osseuse sont observables, qui entrainent un déplacement de la dent.
Cette simulation est fondée sur des données expérimentales in vitro issues de la litté-
rature. C’est donc une approche novatrice. Cependant, il serait important de valider
ce modele sur des expérimentations in vivo, notamment suivre le taux d’oxygénation

du ligament au cours d’un traitement orthodontique.
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Conclusion de la seconde partie

Dans cette seconde partie, nous nous sommes intéressés au phénomene du remo-
delage osseux lors d'un déplacement orthodontique. Nous avons tout d’abord exposé
I’anatomie de la machoire. Puis, nous avons analysé les différents modeles du dépla-
cement dentaire qui existent dans la littérature. Enfin nous avons présenté le modele
développé au cours de ce travail, ses différentes hypotheses et également les principaux
résultats obtenus. Ce modeéle comporte des points qui nous semblent pertinents. Tout
d’abord, il s’affranchit d’un stimulus purement mécanique tel que la densité d’énergie
de déformation utilisée dans la premiere partie de ce travail. Cela parait cohérent dans
la mesure ou les ostéocytes ne sont pas considérés comme principaux acteurs du re-
modelage orthodontique. En effet, une force appliquée sur un implant dentaire, méme
de l'ordre de grandeur de celles utilisées en orthodontie, ne permet pas d’engendrer un
déplacement analogue a celui de la dent, ce qui aurait di étre le cas si les ostéocytes
jouaient le role majeur. C’est donc la structure de la dent qui implique ce phénomene
et plus précisément le ligament parodontal. De plus, le modele utilise les résultats ob-
tenus lors d’expérimentation in wvitro sur la densité de cellules en fonction du taux
d’oxygene. Cela permet d’obtenir un modele qui prenne en compte la biologie locale.
Cependant, la corrélation entre la réaction des cellules a la variation du taux d’oxygene
dans 'air ambiant in vitro et avec celui du taux d’oxygénation des tissus mous n’est
pas obligatoirement la méme. Par ailleurs, I'objectif final de ce modele étant de faire de
la prédiction orthodontique pour aider les orthodontistes dans leur prise de décision,
il sera important d’utiliser des géométries réelles, issues d’imageries extraites en tomo-
densitométries (CT-scan) avec des propriétés mécaniques personnalisées en chacun des

éléments du modele.
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Le remodelage osseux est un phénomene mécano-biologique qui est étudié depuis
plus d’un siecle. Les os réagissent a une variation des conditions mécaniques qui leur
sont appliquées, en modifiant leur densité osseuse, et parfois en transformant la géo-
métrie de leur surface externe, c¢’est a dire en changeant de forme. C’est notamment ce
mécanisme qui apparait lors de 'application d’une force orthodontique sur I'os alvéo-
laire par I'intermédiaire d’un appareil dentaire. L’objectif d’un orthodontiste est d’im-
poser un déplacement régulier a une dent de maniere irréversible. Cependant, tandis
que dans le cas des os longs, un chargement important entraine une apposition osseuse,
et un sous chargement, une résorption, au niveau orthodontique, c’est la compression
qui permettra la reconstruction osseuse et la tension qui entrainera la résorption de l'os
alvéolaire. Cette différence met en relief I'importance de comprendre les mécanismes
sous-jacents du remodelage osseux de maniere spécifique a chaque problématique. Le
travail de cette these se fonde sur I’hypothese qu’il sera un jour possible de prévoir le
remodelage osseux d’un patient de maniére a pouvoir assister le chirurgien, et ’ortho-
dontiste lors de leur prise de décision du traitement adéquat en utilisant des modeles
numeériques.

Le travail de cette these comporte deux parties distinctes. La premiere partie s’inté-
resse au remodelage osseux 'classique’ qui a lieu au sein des os du squelette en général
tandis que la seconde partie de cette these se focalise sur le remodelage osseux dans le
cas particulier du déplacement orthodontique.

Dans ce travail nous avons exploré la possibilité de construire des modeles de re-
construction osseuse macroscopique qui soient également liés a la biologie locale. Nous
avons montré que la complexité du phénomene ne permet pas d’avoir une unique ap-
proche, et qu’il est nécessaire de développer des outils spécifiques, notamment dans
la problématique orthodontique. Le fait de construire le modele du remodelage osseux
orthodontique sur la quantité d’oxygene présente dans le ligament parodontal consti-
tue une approche a la fois originale et pertinente dans la mesure ou les biologistes
s’accordent a dire que l'oxygene est un facteur principal responsable du déplacement
orthodontique. Ce modele est également intéressant dans la mesure ou il se fonde sur
des données biologiques d’expérimentation in wvitro issues de la littérature. Ceci permet
de prendre en compte la biologie locale tout en ayant accés a une réponse macro-
scopique. Cette approche est d’autant plus pertinente que la majorité des modeles
existants du déplacement orthodontique stipule des lois phénoménologiques du remo-
delage orthodontique sans lien avec la biologie du ligament parodontal, ni avec celle de
'os.

La limite principale de ce modele réside dans I’absence de validation expérimentale
qui pourrait quantifier le taux d’oxygénation du ligament au cours d’un traitement
orthodontique in vivo, mais aussi les densités cellulaires d’ostéoblastes et d’ostéoclastes
tout autour de la dent. Une telle expérimentation permettrait de valider les hypotheses

émises dans le modele. Par ailleurs, une prise en compte plus fine de I'oxygénation
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du ligament serait probablement intéressante. Dans le modele, la vascularisation est
considérée homogene dans le ligament, et 'oxygénation varie de maniere linéaire avec
la variation de volume du ligament. Un modele tres précis de la micro-vascularisation
du LAD permettrait de faire une analyse fluide/structure qui donnerait acces a une
relation plus précise entre la déformation du ligament et le taux d’oxygénation du
ligament. L’insertion d’'un modele de Krogh (modele de la concentration d’oxygene
a travers un tube cylindrique qui permet de décrire l'apport en oxygene des tissus
environnants) serait probablement pertinente. Par ailleurs, le modéle présenté ne peut
prendre en compte que le commencement du déplacement de la dent. Ceci est dii au
fait que lorsqu’un élément se résorbe, la densité osseuse diminue jusqu’a devenir nulle.
Physiquement cet élément devrait disparaitre et laisser sa place au ligament. A ce
stade, il serait donc intéressant de considérer la position de la dent et d’exécuter un
remaillage de la géométrie. Evidemment un tel travail ralentirait considérablement les
simulations mais serait néanmoins nécessaire a l'obtention d’un déplacement a plus
long terme.

Cette these est donc un premier pas vers une modélisation a la fois mécanique et bio-
logique du remodelage orthodontique a 1’échelle macroscopique. Elle permet de prendre
en compte des données expérimentales et d’analyser leur influence sur le remodelage

osseux. C’est un modele mécano-biologique qui présente des résultats encourageants.
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Annexes

Au cours de cette these, j’ai eu 'occasion d’apporter ma contribution au sein de
mon laboratoire a des projets liés a la modélisation du remodelage osseux. Les deux
sections ci-dessous en proposent un rapide exposé. La premiere annexe concerne le
remodelage lors de greffes osseuses alvéolaires de fentes palatines. La seconde s’intéresse
a la quantification des forces et moments appliqués sur une arcade dentaire par un

dispositif orthodontique.

A.1 Greffes palatines : Influence de la compaction

du greffon sur le remodelage osseux

Les fentes labio-palatines représentent la forme la plus courante de malformations
cranio-faciales (environ 1 nouveau-nés sur 700 en Europe) [Dissaux et al., 2018]. Elles
sont généralement opérées au cours des deux premieres années de vie du nourrisson. La
greffe osseuse alvéolaire (illustrée figure 45) est bien établie depuis les travaux de Boyne
et Sands [Boyne and Sands, 1972] et constitue I'une des étapes majeures du traitement
chirurgical. L’os iliaque spongieux est utilisé comme autogreffe le plus souvent, mais
d’autres types d’os ou méme des os synthétiques ont également été testés. La gestion
de la greffe alvéolaire est capitale pour restaurer I'union et la stabilité des segments
maxillaires, permettre 1’éruption des dents, fermer la fistule alvéolaire et soutenir la
levre et le nez [Witsenburg, 1985]. Malgré son utilisation habituelle dans la pratique
chirurgicale quotidienne, la biologie et les mécanismes d’intégration ne sont pas tres
bien connus [Helms et al., 2007]. Elle donne de bons résultats qui peuvent étre variables
[Borba et al., 2014; Dissaux et al., 2016]. Seule une compréhension fine des processus
et des facteurs d’influence pourrait permettre au chirurgien d’obtenir des meilleurs

résultats, plus prévisibles.

A.1.1 Montage expérimental

Bien que la greffe osseuse soit pratiquée depuis de nombreuses années, son uti-
lisation particuliere dans le site de la fente alvéolaire souleve encore des questions,

notamment l'influence de la compaction du greffon sur le remodelage osseux. Caroline
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F1GURE 45 — Tllustration d’une fente palatine. Image A : Fente palatine avant 'introduction
du greffon. Image B : Fente palatine apres l'introduction du greffon. Image C : Schéma
explicatif. Le greffon est placé entre les deux surfaces corticales (notées AB sur I'image), le
planché nasal (N) et la muqueuse gingivale (GM). Source Dissaux et al. [2018].

Dissaux, doctorante au laboratoire ICube, et chirurgienne maxillo-faciale au Nouvel
Hopital Civil de Strasbourg étudie cette problématique. Elle se propose de monter une
expérimentation, en implantant dans des cranes de rats, des greffons osseux compactés
de manieres différentes et quantifiées, afin d’analyser I'influence du compactage sur
le remodelage osseux. Pour assister sa recherche, nous avons congu une machine qui
permet de quantifier le compactage de petits échantillons osseux, tout en laissant la
possibilité d’analyser leur microstructure apres compaction au micro-scanner et d’étu-

dier les liquides qui s’en échappent. L’expérimentation permet de :

- compacter un greffon cylindrique de 5 mm de diameétre de maniere quantifiée.

- récupérer 'exsudat, c¢’est-a-dire le liquide, qui sort de ’échantillon osseux, afin

d’étudier sa composition et d’analyser 'influence de sa réinjection dans la greffe.
- analyser la structure osseuse de I’échantillon compacté au micro-scanner.

- stériliser a haute température les parties en contact avec 1’échantillon osseux.

Le montage a été concu a l'aide du logiciel SolidWorks® puis usiné au laboratoire
afin de répondre au cahier des charges (voir images figures 46 et 47 et photos 47).

Cette étude sera une premiere étape pour comprendre l'activité biomécanique de
I'os spongieux lorsqu’un chirurgien applique une force de compactage au moment de

la mise en place du greffon. A terme, les résultats trouvés pourraient étre utilisés dans

IT



A.1. GREFFES PALATINES : INFLUENCE DE LA COMPACTION DU
GREFFON SUR LE REMODELAGE OSSEUX
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FIGURE 46 — (a) Vue globale et (b) vue éclatée de la machine de compactage.
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FI1GURE 47 — Photos de la machine de compactage.
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le modele afin de prédire 'intégration de la greffe dans la géométrie particuliere de la

fente palatine.

A.1.2 Modele numérique et influence de la densité cellulaire

L’étude ci-dessous propose d’utiliser le modele numérique présenté section 3.1 afin
d’analyser le remodelage osseux a travers une greffe osseuse sur crane de rat en fonction
de la compaction de I’échantillon. Lors de 'expérimentation mise en place, des greffons
sont comprimés avec différentes intensités de forces, puis implantés sur des cranes de
rats. Des simulations de ces configurations sont effectuées. Elles ont la spécificité de
prendre en compte la variation de la densité cellulaire du greffon en fonction de la
compression appliquée par le chirurgien. La greffe et le crane de rat sont modélisé avec
des comportements homogenes isotropes, ils sont modélisés par des lois de comporte-
ment linéaires élastiques. Deux étapes ont été prises en compte dans la simulation. La
premiere est la compression de la greffe et la seconde est 'implantation de la greffe os-
seuse comprimée dans le crane du rat et son remodelage. Apres compression, la densité
du greffon augmente, et par conséquent la densité des cellules change en fonction de
I'intensité de la force de compression appliquée sur le greffon. La géométrie de 1’échan-
tillon est un solide de forme cylindrique (10 mm de diametre et 1 mm d’épaisseur) avec
un trou concentrique cylindrique (de 2 mm de diametre). Dans ce trou est inséré un
greffon également cylindrique de diameétre 2 mm et d’épaisseur 2 mm (il dépasse au

dessus de la surface du crane de 1 mm, voir figure 48).

Force de compression

Crine de rat 4%/_ . Sy .

/ <o AN
Greffon g ‘[ - W
5 ~— S

F1GURE 48 — Configuration des simulations du greffon dans les crdnes de rats. La surface
latérale du disque est encastrée.

Une force de chargement de 50N est appliquée sur le greffon avant son implantation
dans le crane du rat. En effet, les chirurgiens appliquent une force de compression sur le
greffon au moment de son introduction dans la fente [Dissaux et al., 2018]. L’intensité
de compression qui est actuellement un choix protocolaire du chirurgien, implique une
variation de nombreux parametres : la densité du greffon, sa porosité, la densité de

cellules présentes et actives et leur sécrétion cellulaire. Deux simulations différentes
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sont effectuées afin d’analyser 'influence de la densité cellulaire qui varie en fonction
de la force de compression appliquée au greffon : tout d’abord 'augmentation de la
densité cellulaire (résultant de la compression osseuse) est prise en compte, puis, cette
augmentation de la densité cellulaire n’est pas prise en compte. Les mémes parametres

sont utilisés pour ces deux simulations.

FIGURE 49 — Remodelage osseux a travers une greffe chargée a 50 N. A gauche : non prise
en compte de la variation de cellules lors de la compression. A droite : prise en compte de la
variation de cellules lors de la compression. La couleur bleue correspond & une densité osseuse
de 0% et la couleur rouge & une densité d’os de 100%

Les résultats (voir figure 49) montrent une influence importante de la densité cel-
lulaire sur le remodelage osseux. En fait, méme si dans les deux cas, l'espace entre
les deux os corticaux est comblé, I'intégration du greffon est de meilleur qualité dans
le second cas que dans le premier. Le remodelage osseux a travers le greffon est plus
fin lorsque 'augmentation de la densité n’est pas prise en compte. Par hypothese, la
densité cellulaire joue un réle a deux niveaux différents. Chaque ostéocyte produit un
signal biologique qui dépend de la densité énergétique qu’il percoit et la transmet a
son environnement avec une intensité exponentiellement décroissante en fonction de la
distance. Ainsi, plus il y aura d’ostéocytes, plus le signal sera important. La compres-
sion de la greffe osseuse augmente la densité osseuse et par conséquent la densité des
ostéocytes, donc le signal augmente. De plus, lorsque la densité augmente, la densité
des ostéoblastes et des ostéoclastes augmente également, ce qui a un impact sur le

remodelage osseux. Néanmoins, au niveau biologique, la charge appliquée sur le greffon
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peut provoquer la mort cellulaire [Fulda et al.; 2010]. Ceci n’est pas pris en compte
dans le modele.

Différentes forces de compression ont été appliquées sur le greffon avant I'implanta-
tion sur le crane de rat. Les figures 50, 51, 52 et 53 montrent 1’évolution de la densité
osseuse a l'intérieur de la greffe osseuse en fonction du temps de la simulation. Il est
intéressant d’observer que pour 40N et 50N, la liaison entre les deux os corticaux est
réalisée alors qu’avec 30N, l'espace n’est pas comblé pendant le temps de la simula-
tion. A moins de 20 N, le remodelage osseux est a peine observable. Le seul stimulus
considéré ici est la densité d’énergie de déformation. En réalité, de nombreux stimuli
déclenchent un remodelage osseux. Entre autres, ’angiogenese de la greffe, la concen-

tration en oxygene, en glucose et autres nutriments.

(a) 20% (b) 40% (c) 60% (d) 80% (e) 100%

F1GURE 50 — Remodelage osseux lors d’une force appliquée de 20 N. La couleur bleue corres-
pond & une densité osseuse de 0% et la couleur rouge & une densité d’os de 100%

= . W W K
(a) 20% (b) 40% (c) 60% (d) 80% (e) 100%

F1GURE 51 — Remodelage osseux lors d’une force appliquée de 30 N. La couleur bleue corres-
pond & une densité osseuse de 0% et la couleur rouge & une densité d’os de 100%

(a) 20% (b) 40% (¢) 60% (d) 80% (e) 100%

F1GURE 52 — Remodelage osseux lors d’une force appliquée de 40 N. La couleur bleue corres-
pond & une densité osseuse de 0% et la couleur rouge a une densité d’os de 100%

(a) 20% (b) 40% (c) 60% (d) 80% (¢) 100%

FI1GURE 53 — Remodelage osseux lors d’une force appliquée de 50 N. La couleur bleue corres-
pond & une densité osseuse de 0% et la couleur rouge a une densité d’os de 100%

A.2 Quantification des forces appliquées sur les dents

lors d’un traitement orthodontique

Les premiers appareils dentaires ont été congus par Pierre Fauchard en 1723 [As-
bell, 1990]. Puis, de nombreuses innovations ont amélioré le traitement orthodontique

notamment le systéeme de collage des brackets [Newman, 1965]. Techniquement, des
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brackets sont fixés sur la surface externe des dents, et un fil orthodontique est inserré
a l'intérieur de rainures de ces brackets. Une fois en place, le fil est fixé dans chacune
des gorges par des élastiques appelés ligatures. Le fil exerce une force sur les dents
par I'intermédiaire des brackets. Cependant, malgré une utilisation courante de ce type
d’appareil, les orthodontistes ne savent pas précisément les forces qui s’appliquent sur
chacune des dents de I'arcade tout entiere en 3 dimensions. Delphine Wagner, dans le
cadre de sa these "Quantification et modélisation des forces et des moments appliqués
a 'intérieur des attaches orthodontiques placées sur une arcade dentaire dans les trois
dimensions de I'espace" s’est proposée de travailler sur cette problématique. Bien qu’il
existe des quantifications expérimentales des moments et forces appliqués sur deux
dents adjacentes, et parfois sur trois dents [Lai et al., 2016] cela n’avait jamais été
réalisé sur une arcade dentaire complete. Ce travail a été effectué avec la collaboration
du laboratoire d’étude de microstructures et de mécanique des matériaux (LEM3) de
Metz. C’est également dans cette partie que j’ai pu apporté mon soutien a Delphine
afin d’obtenir des résultats sur arcade compléte.

La modélisation en éléments finis sur Abaqus® d’une arcade complete conforme au

contexte clinique a été réalisée :

- la modélisation des brackets correspond au brackets de référence Victory 3M,

gorges de dimensions 0,457 x 0,635 mm en acier inoxydable 17-4pH,
- le fil a été modélisé par une section ronde, de 0.356 mm de diametre,

- la distance inter-brackets et les mesures des brackets sont respectées en tenant

compte des dimensions anatomiques des dents maxillaires,
- les ligatures ont été modélisées par des cylindres de part et d’autre de I'attache,

- le coefficient de frottement entre le fil et le bracket (NiTi/Acier inox) est de 0,4
en milieu sec [Kusy and Whitley, 1997],

- la force qu’exerce la ligature sur le fil est de 1N, soit 0.5N par coté de I'attache

expérimentalement par Delphine Wagner.

- le coefficient de frottement entre le fil et la ligature a été déterminé expérimen-

talement et fixé & 0.79.

Les brackets ont été positionnés dans une situation pré-traitement : toutes les at-
taches sont alignées par rapport a 'axe x, positionnées en arcade, sauf le troisieme
bracket (B3) qui présente un décalage de 1 mm dans la direction de 'axe des x (voir
figure 54). Les brackets sont encastrés sur leur face arriere, celle en contact avec les
dents. Des liaison de contact surface/surface ont été définies entre le fil et les brackets,
et le fil et les ligatures avec des coefficients de frottement explicités plus haut.

Dans une premiére étape, le fil est mis en position dans la rainure du bracket B3
en appliquant un déplacement de 1 mm dans la direction des x a la partie du fil qui

doit s’insérer dans le bracket 3 (voir figure 55).
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FIGURE 54 — Géométrie initiale de 'appareil dentaire. Le bracket B3 (en gris foncé) est décalé
de 1 mm dans le sens de I'axe des x.

anmans?

FIGURE 55 — Déplacement du fil dans la rainure du bracket B3 (en mm)
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Puis, ce déplacement est inactivé, afin que le fil entre en contact avec le bracket 3,

et qu’il exerce sur celui-ci une force. Les forces et les moments obtenus sont répertoriés

dans le tableau 7.

Bracket F1 F2 F3 M1 M2 M3
1 3.53.10% 1.41.1073 9.16.10~* 3.70.107% | —3.93.10~* | —8.22.10~*
2 —2.39 1.22.107" | —1.24.107' | 9.36.1072 —9.86 —4.88.1073
3 4.80 2.09.107! 7.49.107¢ 6.59.10~! 9.54 —4.95
4 —2.87 —7.30.1072 | —8.19.1072 | —3.01.10~' | —7.75.107! 11.64
5 0 0 0 0 0 0
6 —1.55.107% | 5.07.1073 3.28.107° | —7.67.107% | —3.92.1072 | 2.42.1072
7 0 0 0 0 0 0
8 0 0 0 0 0 0
9 0 0 0 0 0 0
10 8.65.107* | —4.98.102 | 3.86.1072 | —1.46.107' | —1.55.1073 | 1.27.107°

TABLEAU 7 — Composantes des forces (en N) et moments (en Nmm) appliqués sur les attaches

par le fil orthodontique selon le repére de la figure 54.

Les contraintes obtenues dépassent la limite élastique de 400 MPa pour le nitinol

(voir figures 56 et 57), il y a donc une transformation du matériau, qui ne peut plus étre

considéré comme linéaire élastique. Une loi a mémoire de forme pourrait étre utilisée

ici (comme celle présentée par Chemisky et al. [2011]).

Il est importance de quantifier les forces appliquées a chacune des dents lors de

I’application d'un appareil dentaire. En effet, lorsque le modele du remodelage ortho-
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F1GURE 56 — Contraintes de Von Mises dans le fil orthodontique au niveau de ’attache B3
(en MPa).
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FI1GURE 57 — Contraintes de Von Mises dans le fil orthodontique au niveau de 'attache B3
(en MPa).

dontique développé dans cette theése sur une dent sera étendu a l’arcade entiere, ces

informations seront utilisées en données d’entrée du modele.

Bibliographie

Asbell, M. B. (1990). A brief history of orthodontics. American Journal of Orthodontics
and Dentofacial Orthopedics, 98(2) :176-183.

Borba, A. M., Borges, A. H., da Silva, C. S. V., Brozoski, M. A., Naclério-Homem, M.
d. G., and Miloro, M. (2014). Predictors of complication for alveolar cleft bone graft.
British Journal of Oral and Mazillofacial Surgery, 52(2) :174-178.

Boyne, P. J. and Sands, N. R. (1972). Secondary bone grafting of residual alveolar
and palatal clefts. Journal of Oral Surgery (American Dental Association : 1965),
30(2) :87-92.

Chemisky, Y., Duval, A., Patoor, E., and Zineb, T. B. (2011). Constitutive model for
shape memory alloys including phase transformation, martensitic reorientation and
twins accommodation. Mechanics of Materials, 7(43) :361-376.

Dissaux, C., Bodin, F., Grollemund, B., Bridonneau, T., Kauffmann, I., Mattern, J.-
F., and Bruant-Rodier, C. (2016). Evaluation of success of alveolar cleft bone graft

performed at 5 years versus 10 years of age. Journal of Cranio-Mazillofacial Surgery,
44(1) :21-26.

IX



Annexes

Dissaux, C., Wagner, D., George, D., Spingarn, C., and Rémond, Y. (2018). Mecha-
nical impairment on alveolar bone graft : A literature review. Journal of Cranio-

Mazillofacial Surgery, 47(1) :149-157.

Fulda, S., Gorman, A. M., Hori, O., and Samali, A. (2010). Cellular Stress Responses :
Cell Survival and Cell Death. International Journal of Cell Biology, 2010.

Helms, J. A., Amasha, R. R., and Leucht, P. (2007). Bone voyage : An expedition into
the molecular and cellular parameters affecting bone graft fate. Bone, 41(4) :479-485.

Kusy, R. P. and Whitley, J. Q. (1997). Friction between different wire-
bracketconfigurations and materials. In Seminars in orthodontics, volume 3, pages
166-177. Elsevier.

Lai, W., Midorikawa, Y., Kanno, Z., Takemura, H., Suga, K., Soga, K., Ono, T., and
Uo, M. (2016). Development and modification of a device for three-dimensional
measurement of orthodontic force system : The V-bend system re-visited. Dental
Materials Journal, 35(6) :908-917.

Newman, G. V. (1965). Epoxy adhesives for orthodontic attachments : Progress report.
American Journal of Orthodontics, 51(12) :901-912.

Witsenburg, B. (1985). The reconstruction of anterior residual bone defects in pa-
tients with cleft lip, alveolus and palate. A review. Journal of Mazillofacial Surgery,
13(5) :197-208.



A.2. QUANTIFICATION DES FORCES APPLIQUEES SUR LES DENTS LORS
D’UN TRAITEMENT ORTHODONTIQUE

XI



	Table des matières
	Liste des figures
	Liste des tableaux
	Introduction générale
	I Remodelage osseux général
	Introduction de la première partie
	Anatomie de l'os
	Les différents types d'os
	La microstructure osseuse
	La composition de l'os
	Les cellules osseuses
	La formation de l'os
	Conclusion
	Bibliographie

	Le remodelage osseux
	Biologie du remodelage osseux
	Formation et résorption de l'os
	La mécano-transduction

	Modèles du remodelage osseux
	Les différentes catégories de modèles
	Modèles phénoménologiques et mécanistiques
	Modèles d'optimisation

	Conclusion
	Bibliographie

	Modèles développés, simulations et résultats
	Choix pour le modèle de remodelage osseux macroscopique
	Choix pour le modèle du remodelage osseux trabéculaire 
	Simulations, résultats et discussion
	Application du modèle macroscopique à une tête fémorale.
	Application du modèle macroscopique dans le cas d'un traitement par ultra son pulsé à basse intensité (LIPUS)
	Application du modèle trabéculaire

	Conclusion
	Bibliographie

	Conclusion de la première partie

	II Remodelage osseux lors d'un déplacement dentaire
	Introduction de la seconde partie
	Anatomie de la mâchoire
	Nomenclature des directions anatomiques
	Anatomie de la mâchoire
	Anatomie de la dent
	Le ligament parodontal
	Le collagène
	Les cellules du ligament
	Les fibres du ligament
	La vascularisation du ligament
	La mécanique du ligament

	Conclusion
	Bibliographie

	Remodelage osseux lors d'un déplacement dentaire
	Le déplacement orthodontique
	Étapes du déplacement d'une dent
	Notion de force optimale
	Biologie du déplacement orthodontique : La théorie de la pression/tension

	Modèles de déplacement orthodontique
	Simulations des structures orthodontiques par éléments finis
	Modèle du remodelage orthodontique

	Conclusion
	Bibliographie

	Modèle du remodelage osseux lors d'un déplacement orthodontique
	Modèle mécano-biologique développé
	Hypothèses et description globale
	Variation d'oxygène dans le ligament
	Présence des cellules actives et couche active pour le remodelage
	Multiplication cellulaire
	Remodelage
	Calcul mécanique et loi de comportement

	Résumé du modèle
	Résultats au cours du temps
	Étude de l'influence du maillage
	Simulations sur géométrie cylindrique
	Conclusion
	Bibliographie

	Conclusion de la seconde partie

	Conclusion générale et perspectives
	Bibliographie
	Publications et valorisation scientifique
	Annexes
	Greffes palatines : Influence de la compaction du greffon sur le remodelage osseux
	Montage expérimental
	Modèle numérique et influence de la densité cellulaire

	Quantification des forces appliquées sur les dents lors d'un traitement orthodontique



