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Résumé 
La rupture du ligament croisé crânial (rLCC) est la pathologie orthopédique du membre pelvien la plus 

fréquemment rencontrée chez le chien avec une prévalence estimée à 4,87 %. Cette affection provoque 

une instabilité sur le plan crânio-caudal et en rotation interne du tibia par rapport au fémur source de 

douleurs et de boiteries chez le chien. Son traitement est majoritairement d’ordre chirurgical. Différentes 

techniques sont alors proposées : modification de la conformation biomécanique du grasset par 

ostéotomie(s) afin de supprimer le rôle mécanique du LCC soit par stabilisation intra ou extra-articulaire 

du grasset à l’aide d’implants synthétiques ou biologiques associées leur système de fixation propres. 

L’objectif de ce travail est (i) de réaliser une revue de la littérature du domaine spécifique d’étude (ii) de 

rapporter les recherches ayant conduites à la compréhension et l’amélioration d’une technique de 

reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC initialement décrite par l’industriel (iii) le 

développement d’une technique de stabilisation intra-articulaire synthétique via le développement d’un 

nouvel implant de fixation tibiale « NovaFix » propre aux contraintes et spécificités anatomiques et 

biomécaniques de la rupture du LCC chez le chien basé sur les savoirs acquis grâce aux recherches 

préalables de la thématique de recherche, suivi de l’évaluation de sa performance en régime statique et 

en fatigue mis au regard des fixations initiales par vis d’interférence. Les résultats biomécaniques obtenus 

au cours de ce travail de recherche mettent en évidence des performances accrues à l’avantage du NovaFix. 

Enfin, (iv) une conclusion et la présentation des perspectives biomécaniques et cliniques viendra achever 

ce travail. 

Mots clés : Analyse biomécanique, ligament croisé crânial, reconstruction ligamentaire synthétique, 

implant en UHMWPE, chien. 

 

Abstract 
 

Rupture of the cranial cruciate ligament (rCCL) is the most frequently encountered orthopedic pathology 

of the pelvic limb with an estimated prevalence of 4.87% in dogs. This condition causes instability on the 

cranio-caudal plane and in internal rotation of the tibia in relation to the femur, which is a source of pain 

and lameness in dogs. Its treatment is mainly surgical. Different techniques are then proposed: 

modification of the biomechanical conformation of the stifle by osteotomy(s) in order to eliminate the 

mechanical role of the CCL either by intra or extra-articular stabilization of the stifle using synthetic or 

biological prostheses associated with their own fixation system. The objective of this work will is (i) to carry 

out a literature review of the specific field of study (ii) to report the research leading to the understanding 

and improvement of a synthetic intra-articular reconstruction technique of the LCC initially described by 

the manufacturer (iii) the development of a synthetic intra-articular stabilization technique via the 

development of a new tibial fixation implant “NovaFix” specific to the anatomical and biomechanical 

constraints and specificities of LCC rupture in dogs based on the knowledge acquired thanks to preliminary 

research on the research theme, followed by the evaluation of its performance in static and fatigue 

conditions compared to the initial fixations by interference screw. The biomechanical results obtained 

during this research work highlight increased performance to the advantage of NovaFix. Finally, (iv) a 

conclusion and the presentation of the biomechanical and clinical perspectives will complete this work. 

Keywords: Biomechanical analysis, cranial cruciate ligament, synthetic ligament reconstruction, UHMWPE 

implant, dog. 
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Contexte et origine du projet de recherche 

 

De nombreux manuscrits de thèses que j’ai eu l’occasion de lire ne traitent que de la 

thématique scientifique qui a été confiée au doctorant en passant complètement sous 

silence le projet général dans lequel celui-ci s’articule et plus largement dans quel contexte 

(scientifique, économique et sanitaire) celui-ci s’inscrit. Ce travail de recherche a été 

effectué sous contrat CIFRE et c’est pourquoi, plusieurs points importants, nécessaires à 

la compréhension de ce travail doivent alors vous être présentés : 

 

Issu d’une formation STAPS, ce n’est qu’en master que j’ai pu me rapprocher du monde 

vétérinaire qui m’a toujours passionné grâce à l’intermédiaire du Pr. Patrick CHABRAND 

et grâce au Pr. Eric VIGUIER qui m’a accueilli au service de chirurgie de VetAgro Sup 

en mai 2018 au travers d’un stage hors cursus Universitaire. 

Mai 2018 est aussi la date de création du Laboratoire de Biomécanique du laboratoire ICE 

(Interactions Cellules Environnement) rattaché à VetAgro Sup dans lequel j’ai pu 

acquérir mes premières compétences dans le domaine de l’évaluation biomécanique 

d’implants orthopédiques vétérinaires grâce aux conseils du Pr. Eric VIGUIER.  

Au-delà de l’aspect purement biomécanique, j’ai également pu découvrir le fonctionnement 

du CHUV (Centre Hospitalier Universitaire Vétérinaire) et plus particulièrement le service 

de chirurgie des petits animaux de compagnie allant de la consultation préopératoire, en 

passant par le bloc chirurgical pour finir par le suivi postopératoire. Cette découverte du 

fonctionnement global de la médecine vétérinaire qui m’était alors complètement inconnu 

jusqu’à lors, tant d’un point de vue organisationnel (imageries médicales, stérilisation du 

matériel, salle de préparation, anesthésie, soins intensifs etc.) que fonctionnel 

(planification préopératoire, utilisation des équipement et ancillaires à disposition du 

chirurgien, étapes de la chirurgie etc.), m’a permis de comprendre les enjeux mais surtout 

les applications cliniques des recherches scientifiques menées en amont de la 

commercialisation de tout dispositif médical. 

C’est en février 2019 que j’ai débuté mon stage de master II, toujours à VetAgro Sup 

mais également avec le Laboratoire de Biomécanique et Mécanique des Chocs 

(LBMC) et encadré par le Pr. Eric VIGUIER avec cette fois-ci un partenaire industriel : 

Novetech Surgery.  

A l’époque, Novetech Surgery, venait d’être créé et avait moins de 2 ans d’existence 

pourtant nous travaillions déjà sur la rédaction de l’annexe technique à déposer à l’ANRT 

en vue de débuter une thèse CIFRE à l’issue de mon stage de master II. 
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Comme vous avez pu le constater, cette thématique de recherche s’inscrit dans la durée 

ainsi qu’une volonté commune de pérenniser les liens entre le LBMC – VetAgro Sup et 

Novetech Surgery au travers de cette thèse sous contrat CIFRE. 

 

Cependant, certaines limites ont dû être prises en compte dans la mise en place de ce 

projet de thèse. Les deux limites majeures sont : (i) le raffinement des coûts imposé 

par le « jeune » partenaire industriel et (ii) l’aspect novateur de la thématique de 

recherche initié. 

1) En effet, le contrôle des coûts était primordial pour la startup Novetech 

Surgery qui s’engageait pour 3 ans dans une nouvelle thématique de recherche. 

Cette limite nous a donc contraints à faire des choix et opter pour des 

simplifications de protocole d’étude qui certes s’éloignaient de ceux publiés dans 

la thématique de recherche mais nous permettraient d’obtenir tout de même 

des résultats nécessaires à notre montée en compétence scientifique sur ce 

domaine d’étude mais également de permettre à Novetech Surgery d’obtenir 

des résultats préliminaires réguliers. 

2) L’aspect novateur de cette thématique de recherche est pour tout scientifique 

une manne intellectuelle. Cependant, il est important de rappeler qu’aucune 

antériorité scientifique ou technique n’était disponible dans la littérature 

vétérinaire sur ce type précis d’implant en UHMWPE. Il nous aura donc fallu du 

temps et de nombreux essais biomécaniques afin de comprendre, analyser et 

proposer des axes d’améliorations à cette nouvelle technique de reconstruction 

intra-articulaire synthétique du LCC chez le chien. 

 

Aussi, ces limites font également l’originalité et la singularité de ce travail de recherche qui 

rapporte le cheminement intellectuel et scientifique complet allant de la découverte de la 

technique et l’élaboration d’un banc d’essai en passant par la compréhension et l’analyse 

des résultats obtenus pour finir par des propositions d’axes d’amélioration et de 

développement qui vous seront présentés dans la prochaine partie de ce travail. 
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Introduction générale 

 

La rupture du ligament croisé crânial (rLCC) est la pathologie orthopédique du membre 

pelvien la plus couramment diagnostiquée chez le chien avec une prévalence estimée à 

4,87% (Witsberger et al. 2008). Si son origine précise n’est à l’heure actuelle toujours pas 

clairement identifiée, la communauté scientifique s’accorde sur le fait que cette pathologie 

serait d’origine multifactorielle associant causes mécaniques (Hayashi, Frank, Dubinsky, et 

al. 2003; Cook 2010; Duerr et al. 2007) et biologiques (Amiel, Billings, et Harwood 1990; 

Everts et al. 1996; Murakami et al. 2006). Le coût associé à la prise en charge clinique de 

cette affection est également à considérer : par exemple, en 2003, les coûts de prise en 

charge s’élevaient à 1,3 milliard de dollars aux Etats-Unis (Wilke et al. 2005). Ainsi, la forte 

prévalence de cette affection ligamentaire alliée à son marché économique a poussé 

chercheurs et industriels à focaliser leurs efforts pour trouver un traitement chirurgical de 

référence. Ainsi, c’est au milieu du XXème siècle que la première technique chirurgicale de 

traitement de la rLCC chez le chien a été décrite par Paatsama (Paatsama 1952) : l’auteur 

proposait la reconstruction intra-articulaire du ligament croisé crânial (LCC) par une 

autogreffe de fascia lata. Par la suite, en 1975, Flo a alors décrit une technique de 

stabilisation extra-articulaire du grasset à l’aide d’une suture fémoro-tibiale (Flo 1975). 

Plus tardivement en 1993, Slocum proposa un autre concept de traitement de la rLCC par 

ostéotomie de nivellement du plateau tibial (TPLO) (Slocum et Slocum 1993). 

Actuellement, ces deux dernières techniques sont considérées comme les traitements 

chirurgicaux de référence, définies comme « Gold Standard », et appelées en pratique 

vétérinaire respectivement « Flo » pour les chiens de petits gabarits (<15 Kg) (Flo 1975; 

Comerford et al. 2013) et « TPLO » pour les chiens (>15 Kg) (Slocum et Slocum 1993; 

Pfeil et al. 2018).  

 

Cependant, depuis quelques années, de plus en plus de voix s’élèvent dans la communauté 

scientifique afin de mettre en évidence les limites de la technique dite de « TPLO ». Des 

auteurs soulignent par exemple l’absence de solution au traitement de la rotation interne 

du tibia par rapport au fémur (Gatineau et al. 2011), de lésions iatrogènes causés à l’animal 

au cours de l’intervention (Conzemius et al. 1997; Boudrieau 2009)… Ces écueils 

expliquent un regain d’intérêt scientifique manifeste autour des reconstructions intra-

articulaires du LCC depuis 2016, tant sur l’utilisation d’implants synthétiques (Barnhart et 

al. 2016; Cook et al. 2017; Prada, Silva, et Minto 2018) que d’allogreffes (Biskup et 

Conzemius 2020).  
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Depuis 2017, la société Novetech Surgery s’est lancée sur le marché de la réparation intra-

articulaire synthétique du LCC avec la technique Novalig®. Plusieurs articles d’évaluations 

biomécaniques ex vivo de cette technique, qui seront aborder au cours de cette thèse ont 

rapporté des résultats très encourageants (Blanc et al. 2019; Goin et al. 2019; Rafael et 

al. 2020; Goin et al. 2022). Cependant, la fixation tibiale de l’implant synthétique a été 

identifiée comme un point faible récurant.  

 

Ce travail s’inscrit dans le cadre d’une thèse sous contrat CIFRE en partenariat avec 

l’industriel Novetech Surgery, fabriquant d’implants orthopédiques à usage vétérinaire 

exclusif. Ce travail s’appuie sur un état de l’art des techniques de fixation vétérinaires et 

humaines du traitement de la rLCC, ainsi que sur les méthodes expérimentales pour 

l’évaluation de leurs performances biomécaniques (Chapitre n°1). L’objectif de ces 

recherches préalables est la compréhension du comportement biomécanique du LCC 

physiologique ainsi que l’étude et l’amélioration de l’existant chez Novetech Surgery (tant 

du point de vue de l’instrumentation que de la technique chirurgicale) (Chapitre n°2) 

puis, le développement d’une technique de stabilisation intra-articulaire synthétique via le 

développement d’un nouvel implant de fixation tibiale propre aux contraintes et spécificité 

anatomiques et biomécanique de la rupture du LCC chez le chien basé sur les savoirs acquis 

grâce aux recherches préalables de la thématique de recherche, suivi de l’évaluation de sa 

performance au regard des fixations initiales par vis d’interférence (Chapitre n°3). Une 

conclusion générale achève la présentation de ce travail, en s’appuyant sur une mise en 

perspectives par des pré-essais cliniques.  
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Chapitre n°1. Bibliographie  

 

Cette revue de l’état de l’art introduit l’anatomie du grasset chez le chien, la 

physiopathologie de la rLCC puis les différents traitements chirurgicaux dans la partie I. La 

partie II présente les méthodes d’évaluation biomécanique rapportées dans la littérature 

pour l’étude des systèmes de reconstruction du LCC en chirurgie vétérinaire puis en 

chirurgie humaine. 

 

Partie I. Rupture du LCC : Pathologie et traitements chirurgicaux 

 

1) Référentiel anatomique chez le chien  

 

Pour toute description anatomique, il est important de rappeler le référentiel dans lequel 

nous nous plaçons. En effet, notre sujet d’étude étant le chien, un référentiel anatomique 

propre lui est dédié (Figure 1). 

 

 

Figure 1. Référentiel anatomique du chien (Dyce, Sack, et Wensing 2009) 

 

Ainsi, le référentiel anatomique canin dédié (Figure 1) est composé de trois plans divisant 

le corps en deux zones distinctes :  

• Le plan frontal : crânial vs. caudal 

• Le plan transverse : dorsal vs. plantaire 

• Le plan sagittal : latéral vs. médian 
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2) L’articulation du grasset  

 

Le grasset est une articulation synoviale complexe constituée principalement de 

l’articulation fémoro-tibiale et de l’articulation fémoro-patellaire (Figure 2).  

 

 

Figure 2. Schéma anatomique en vue latérale du grasset chez le chien (Barone 1999a) 

 

L’articulation du grasset est une articulation à grande amplitude de mouvement de 135° 

dont, 30° en flexion maximale et jusqu’à 165° en extension complète (Agostinho et al. 

2011). Elle est constituée de différents types de structures agissant en synergies afin de 

permettre la mise en mouvement du membre pelvien chez le chien. En effet, l’articulation 

du grasset est composée : 

• De plusieurs os : fémur, tibia, fibula, patella et os sésamoïdes. Les os supportent 

les structures corporelles et transmettent les efforts générés par la contraction des 

muscles afin de permettre le mouvement. Les surfaces articulaires, localisées au 

niveau des épiphyses des os longs (fémur, tibia) sont recouvertes de cartilages. 

• De plusieurs ligaments : ligament croisé crânial et caudal, ligaments collatéraux 

médial et latéral et ligament patellaire. Les ligaments sont des structures passives 

qui guident et limitent la cinématique articulaire. 



Page 15 

 

• Des ménisques, un par condyle, qui augmente la congruence articulaire, guident le 

mouvement relatif du fémur par rapport au tibia et participent à la distribution des 

pressions de contact. 

• D’une capsule articulaire recouverte d’une membrane synoviale qui circonscrit le 

liquide articulaire assurant la lubrification et la nutrition de l’articulation : la synovie.  

En plus de ces structures, l’articulation du grasset est pontée de part et d’autre par des 

muscles qui génèrent le mouvement et participent à la stabilisation dynamique de 

l’articulation. Les principaux muscles sont le quadriceps, les ischios-jambiers ainsi que les 

gastrocnémiens. 

 

La modélisation multi-corps rigide disponible via le logiciel OpenSim par exemple, est très 

exploité chez l’homme. Cependant, un seul article scientifique a été publié sur modèle 

canin s’intéressant plus particulièrement aux membres antérieurs. Dans ce cadre, cet outil 

ne peut malheureusement pas être utilisé car notre thématique d’étude porte sur les 

membres pelviens (i.e. postérieur) (Stark et al. 2021). Aucune expérimentation n’est 

proposée par les auteurs afin de valider les résultats obtenus. Or on sait que ses modèles 

sont très dépendants des paramètres d’entrées qui n’ont pas été validés par la 

communauté scientifique (Hosseini et al. 2022; Valente et al. 2014). L’incertitude des 

paramètres influence peu les activités musculaires cependant, ils peuvent néanmoins jouer 

un rôle dans les données de frottement. Toute fois la validation au regard de données 

expérimentale demeure essentielle pour assoir la crédibilité des modèles (Viceconti et al. 

2021). 
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3) Description du ligament croisé crânial chez le chien 

 

 

Figure 3. Schéma anatomique en vue latérale du grasset chez le chien (Chatelain 1991). 

 

Anatomie descriptive et fonctionnelle : 

Le ligament croisé crânial est une structure intra-articulaire extrasynovial. Il est en effet 

recouvert par une fine couche de membrane synoviale l’isolant du reste de l’articulation et 

du liquide synovial. Il s’insère proximalement sur le fémur et distalement sur le tibial 

(Figure 3). Son insertion fémorale est située sur la face médiale et caudo-proximale du 

condyle latéral (Figure 4). Son insertion tibiale est située dans la partie crâniale et médiale 

de l’aire intercondylaire, juste caudalement au ligament inter-méniscal (Figure 5).  

 

 

Figure 4. Localisation des insertions ligamentaires en partie tibiale et plus 

particulièrement l’insertion tibiale du ligament croisé antérieur (crânial) chez le chien 

d’après Muir et al. (Muir 2018). 
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Figure 5. Localisation (point rouge) de l’insertion fémorale du ligament croisé crânial 

chez le chien d’après Bolia et al. (Bolia, Winkels, et Böttcher 2015). 

 

On distingue chez le chien deux bandes qui s’enroulent l’une autour de l’autre au cours du 

mouvement (en rotation externe à 90°) : L’une bande crânio-médiale (BMC) et l’autre 

bande caudo-latérale (BCL) (Barone 1999b) (Figure 3). Lors de l’appui, la bande cranio-

médiale est tendue tout au long du mouvement alors que la bande caudo-latérale n’est 

tendue qu’en extension. Le ligament croisé crânial joue un rôle important dans la stabilité 

articulaire. Le LCC limite l’avancée crâniale du tibia par rapport au fémur, la rotation interne 

et l’hyperextension de l’articulation. 

 

Organisation microscopique  

Le LCC est un tissu conjonctif fibreux pour 20% du volume tissulaire, formé d’un réseau 

cellulaire tridimensionnel, constitué de fibroblastes (parfois appelés ligamentocytes). Ces 

cellules fusiformes d’origine mésenchymateuse sont responsables de la sécrétion et du 

renouvellement de la matrice extracellulaire (MEC) occupant les 80 % restant et entourant 

ces cellules.  

La MEC est composée d’une partie fibreuse majoritairement constituée de collagène et 

d’élastine et ayant des fonctions essentiellement mécaniques. La seconde partie est une 

substance fondamentale amorphe, sous forme de gel, constituée d’eau et de 

glycosaminoglycanes, comblant l’espace existant entre les fibres, stabilisant l’ensemble de 

la structure et apportant une résistance en compression au tissu (Leroy 2013). 

Le ligament croisé crânial est faiblement vascularisé notamment dans sa région centrale 

et possède une faible capacité de cicatrisation. 

  



Page 18 

 

4) Etiologie et physio-pathologie de la rLCC chez le chien 

 

Etiologie 

La majorité des ruptures du LCC chez le chien survient sans traumatisme  aiguë suggérant 

un stade final de dégénérescence progressive du ligament lui-même (Pond et Campbell 

1972; Arnoczky et Marshall 1981; Moore et Read 1996; Narama et al. 1996). 

L’étiopathogénie des lésions amenant à la rupture spontanée du LCC n’est pas clairement 

établie et semble multifactorielle via des processus mécaniques et biologiques. 

 

Facteurs mécaniques  

Des facteurs mécaniques tels, qu’une instabilité articulaire, un dysfonctionnement 

musculaire, ou encore des anomalies de conformation (genu varum (Duerr et al. 2007; 

Cook 2010), de pente tibial excessive, de valgus fémoral (Slocum et Devine 1984)) sont 

mises en causes dans la survenue d’une lésion du ligament croisé crânial. En effet, ces 

anomalies augmentent les contraintes s’exerçant sur le LCC notamment en cisaillement et 

peuvent conduire à des microlésions précédent la rupture (Hayashi, Frank, Dubinsky, et 

al. 2003). 

 

Facteurs physiopathologiques 

La physiologie du LCC est particulière. En effet, il s’agit d’un ligament intra-articulaire 

extra-synovial, il est isolé du liquide synovial composant son environnement par une fine 

couche de membrane synoviale (gaine protectrice) (De Rooster, De Bruin, et Van Bree 

2006; Alm et Strömberg 1974; Arnoczky, Rubin, et Marshall 1979). Ainsi, une microlésion 

du LCC et de la membrane synoviale exposera les fibres de collagène du ligament au liquide 

synovial, altérant la physiologie du tissu et favorisant sa dégénérescence. Également, le 

ligament en contact avec le liquide synovial, favorisera le maintien d’une inflammation 

articulaire.  

De plus, le LCC est un tissu peu vascularisé notamment dans ses parties centrale et distale 

(Hayashi et al. 2011). Il possède donc de mauvaises qualités de régénération, ce qui 

contribue à sa pathogénie en présence d’une lésion. 

 

Facteurs biologiques 

À la suite d’une lésion du ligament, la stabilité phénotypique et la survie des fibroblastes, 

essentielles au maintien d'une MEC appropriée, seront alors compromises. Les 

modifications incluent une diminution de la densité cellulaire, une métaplasie chondroïde 

des fibroblastes survivants et une perturbation importante de l'architecture organisée du 

collagène de la MEC (Hayashi, Frank, Dubinsky, et al. 2003).  
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Mort cellulaire des fibroblastes  

Les mécanismes conduisant à la mort cellulaire des fibroblastes sont mal connus. Des 

modifications de l’activité biochimique seraient en jeu (Fujita et al. 2006; Muir et al. 2005). 

De plus, une dérégulation de la mort cellulaire est considérée comme un élément central 

dans les pathologies du ligament croisé canin (Gyger et al. 2007). Deux mécanismes 

possibles sont discutés dans l'induction de la mort des cellules ligamentaires : la nécrose 

d'une part (Hayashi, Frank, Hao, et al. 2003), et l’apoptose d’autre part (Gyger et al. 2007; 

Krayer et al. 2008).  

À la suite d’une microlésion, la perturbation biochimique entraînerait un déséquilibre entre 

les facteurs induisant l'apoptose et les facteurs anti-apoptotiques et finalement favoriserait 

l'induction de la mort cellulaire (Murakami et al. 2006). En particulier, les fibroblastes du 

LCC sembleraient plus sensibles aux inducteurs de l'apoptose par rapport à ceux du LCC, 

ce qui pourrait être pertinent pour la pathogenèse d'une rupture prédominante de ce 

ligament chez le chien (Forterre, Zurbriggen, et Spreng 2011). 

 

Dégénérescence inflammatoire  

L’inflammation provoquée par une lésion du ligament induirait l’augmentation de voies 

catalytiques (Amiel, Billings, et Harwood 1990) et de médiateurs biochimiques (Everts et 

al. 1996; Murakami et al. 2006) menaçant l’intégrité du tissu ligamentaire et favorisant sa 

dégradation.  

L’intervention de mécanismes à médiation auto-immune dans la dégradation du ligament 

est également une cause possible. En raison de leur couche synoviale protectrice, les 

ligaments croisés sont isolés de la surveillance immunitaire. En cas de dommages, les 

cellules ligamentaires et la MEC seront alors en contact avec le liquide synovial vecteur de 

la réponse immunitaire. Le tissu ligamentaire serait alors ciblé comme auto-antigènes par 

l'immunité (Kobayashi et al. 2006; Doom et al. 2008). 

 

Ainsi, la plupart des cas de rupture du LCC chez le chien ont été associés à une dégradation 

ligamentaire associée à une arthropathie inflammatoire idiopathique probablement à 

médiation immunitaire (Lemburg, Meyer-Lindenberg, et Hewicker-Trautwein 2004; 

Hayashi et al. 2003; Muir et al. 2007). 

 

Facteurs de prédisposition 

Chez certaines races de chien, le facteur génétique voire héréditaire de prédisposition aux 

affections du LCC a été démontré (Wilke et al. 2006; Nielen et al. 2003), même si cette 

pathologie semble atteindre tous les types de chien. 
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La morphologie du membre et notamment certaines déformations du grasset modifient les 

contraintes sur le LCC, conduisant à une  sensibilisation chronique et à un possible 

processus   dégénératif (Mostafa et al. 2009; Moore et Read 1996). 

La condition physique de l’animal a été associée à la rupture du LCC. Une détérioration du 

ligament serait liée à l'âge et à l’état d’embonpoint (Vasseur et al. 1985). 

Le sexe ne semble pas être un facteur de risque. La stérilisation ne semble pas, elle non 

plus, avoir d’incidence, selon certains auteurs, les chiens non stérilisés sont atteints plus 

précocement (Guthrie et al. 2012), alors que d’autres auteurs le contredise (Comerford, 

Smith, et Hayashi 2011).  

Les maladies intercurrentes peuvent être également incriminées, comme la maladie de 

Cushing, de par l’effet protéolytique de la sécrétion endogène des corticostéroïdes.  

 

Conséquences de la rupture 

Une douleur articulaire suraiguë est la première conséquence d’une rupture du LCC, 

associée ou non à un phénomène dégénératif. Une inflammation articulaire parfois sévère, 

est également associée à la rupture. En l’absence d’intégrité complète du LCC, son rôle de 

contention au sein du grasset est altéré, entraînant donc une laxité articulaire sur le plan 

crânio-caudal et en rotation interne du tibia par rapport au fémur favorisant l’apparition 

d’autres lésions, notamment méniscales. De plus, bien que le LCC soit le plus prédisposé 

à céder, le ligament croisé caudal (LCCad) est lui aussi susceptible de présenter des lésions, 

notamment après la rupture totale du LCC (Whitehair, Vasseur, et Willits 1993; Vasseur 

2003; Cook 2010). 

Enfin, la rupture partielle ou totale contribue significativement au développement 

d’arthrose très précocement après la lésion (Tirgari 1978; Elkins et al. 1991). 

 

Conclusion 

Bien que la thématique de la rLCC chez le chien soit la thématique de recherche la plus 

étudiée par la communauté scientifique vétérinaire en raison de sa prévalence importante 

et des enjeux économiques, la compréhension de cette pathologie reste encore à l’heure 

actuelle limitée. En effet, l’origine exacte de la rLCC fait toujours débat au sein de la 

communauté scientifique vétérinaire sans qu’aucun consensus n'ai pu être encore être 

clairement établi. Notons cependant plusieurs points à ne pas omettre afin de bien 

comprendre le fonctionnement de la recherche vétérinaire en France : 

• Les Centres Hospitaliers Universitaire Vétérinaires (CHUV) en France disposent de 

moyens (tant humain que financier) sans comme une mesure avec les Université 

de Médecine ou Centre Hospitalier Universitaire (CHU). En effet, les infrastructures 

mises à disposition de la médecine humaine permettent de par la proximité entre 
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les cliniciens et les chercheurs de potentialiser la recherche scientifique grâce à ce 

fonctionnement en synergie. Ce modèle est également appliqué aux Universités 

Vétérinaires avec une recherche scientifique réduite. En effet, en France nous 

comptons seulement 4 CHUV pour 32 CHU.  

• Les praticiens vétérinaires également chercheurs sont quant à eux très souvent 

sollicités pour se joindre à des projets de recherche dont l’application des avancées 

scientifiques et donc des résultats bénéficieront à la médecine humaine (Ex : 

recherche in-vitro ou bien pré-clinique sur modèle animal). 

 

La diversification des profils des équipes de recherches vétérinaires permettrait d’initier ou 

de développer des axes de recherches novateurs comme peut l’être la modélisation 

numérique (multi-corps rigide, étude par éléments finis etc.) qui est un pendant de la 

recherche encore sous exploité actuellement. 
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5) Diagnostic de la rLCC et techniques de traitement chirurgicales 

 

Le diagnostic d’une rupture du ligament croisé crânial est avant tout clinique. L’examen 

orthopédique mettra en évidence un report de poids sur le membre controlatéral associé à 

une boiterie d’intensité variable. Le grasset est chaud, déformé (notamment en face 

médiale) et inflammatoire. Sa mobilisation est douloureuse notamment en hyperextension. 

La mise en évidence d’une instabilité de l’articulation par le test du tiroir de l’articulation 

est pathognomonique de l’affection. Le signe du tiroir peut être direct ou indirect. Cet 

examen a pour but d’évaluer subjectivement la laxité cranio-caudale du tibia par rapport 

au fémur en exerçant des contraintes de cisaillement de l’articulation du grasset en ce qui 

concerne le test du tiroir direct. Pour l’examen du tiroir indirect, une flexion de l’articulation 

tibio-tarsienne est appliquée afin de provoquer en cas de rupture du LCC, l’avancement 

crânial de la partie proximale du tibia (aussi appelée TTA) par rapport aux condyles 

fémoraux (Figure 6).  

L’examen radiographique de l’articulation du grasset complète et confirme le diagnostic, 

en mettant en évidence une inflammation, une dégénérescence articulaire et un signe du 

tiroir radiographique en position de contrainte. En cas de doute, le recours à des examens 

plus discriminants tels que qu’un arthroscanner ou une IRM est indiquée. L’examen de 

choix pour confirmer et évaluer la lésion reste cependant l’arthroscopie.  

 

 

Figure 6. Schéma du test du tiroir direct à gauche et indirect à droite (Vasseur 2003) 

 

Le traitement d’une rupture du ligament croisé crânial chez le chien est principalement 

chirurgical.  En effet, si un traitement conservateur peut être envisagé, notamment chez 
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les chiens de petits formats, il est associé le plus souvent une persistance de boiterie, de 

douleur et une progression d’arthrose parfois sévère. Ce traitement conservateur associe : 

du repos, une analgésie, un contrôle du poids de l’animal et une rééducation). Ainsi, traiter 

une rupture du LCC par traitement conservateur agira sur les symptômes mais pas sur la 

cause de l’instabilité de l’articulation du grasset. Bien qu’une amélioration de l’état général 

de l’animal soit notable en début de traitement conservateur, cette amélioration ne sera 

que transitoire mais peut, dans de rares cas, être suffisante chez des chiens légers et 

musclés (Vasseur 1984; Andersson et al. 1989).  Cependant, étant donné les répercussions 

importantes sur le plan fonctionnel d’une rLCC non traitée chirurgicalement même sur les 

chiens de petit gabarit, cette décision est rarement celle d’un chirurgien vétérinaire mais 

plutôt des propriétaires eux-mêmes qui, faute d’argent ou simplement par crainte de 

l’intervention, décident de ne pas faire opérer leur animal.  

Ainsi le traitement de choix d’une rupture du ligament croisé crânial chez le chien est 

chirurgical. Les traitements chirurgicaux à disposition des cliniciens peuvent être classés 

en deux grandes catégories : Les stabilisations du grasset dites « Actives » et « Passives ». 
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a) Les stabilisations actives 

 

Les stabilisations actives du grasset regroupent l’ensemble des techniques chirurgicales 

nécessitant des ostéotomies tibiales (sections osseuses induites chirurgicalement par scie 

oscillante) permettant de modifier la conformation anatomique du grasset ainsi que sa 

biomécanique afin que l’articulation soit stable sans avoir besoin du rôle mécanique 

stabilisateur du LCC. On parlera donc par la suite de « techniques d’ostéotomies » pour 

faire référence aux stabilisations chirurgicales actives. Nous présenterons les techniques 

d’ostéotomies les plus fréquemment utilisées par le chirurgien vétérinaire i.e. la TPLO pour 

« Tibial Plateau Leveling Osteotomy » (78,6%) et la TTA pour « Tibial Tuberosity 

Advancement » (13,9%) (Pfeil et al. 2018) mais nous verrons également que d’autres 

techniques d’ostéotomies font également partie du panel thérapeutique mis à disposition 

du chirurgien vétérinaire. 

 

i) L’ostéotomie de nivellement du plateau tibial : Tibial Plateau 

Leveling Osteotomy (TPLO) 

 

Après avoir décrit en 1984 une ostéotomie tibiale cunéiforme crâniale (Tibial Cranial Closed 

Wedge Osteotomy) appliquant un nouveau concept de stabilisation active du grasset 

(Slocum et Devine 1984), Slocum décrira en 1993 la technique appelée TPLO pour 

« Tibial Plateau Leveling Osteotomy » (Slocum et Slocum 1993) (Figure 7). Cette 

technique chirurgicale consiste à réaliser une ostéotomie en arc-de-cercle (dôme) sous le 

plateau tibial dans le plan sagittal du grasset. La pente du plateau tibial est alors diminuée, 

en déplaçant la partie du tibia proximale isolée de la partie distale afin que celle-ci ne 

dépasse pas 5° degrés. Une fois la pente tibiale réduite, une plaque d’ostéosynthèse 

spécifique (en forme de T) est alors apposée en partie proximo-médiale du tibia puis 

verrouillée dans la position souhaitée.  

Slocum et Slocum (Figure 7) ont émis l’hypothèse que, lors de l’appui (A), la force de 

réaction du fémur sur le plateau tibial (flèche magenta) se décompose en deux forces, 

l’une parallèle à la surface du plateau tibial dirigée crânialement (flèche jaune : 

composante de cisaillement articulaire tibio-fémorale) et l’autre perpendiculaire à la 

surface du plateau tibial (flèche jaune : composante de compression articulaire). Grâce au 

nivellement du plateau tibial (B) qui entraine une bascule caudale du fragment proximal 

tibial, la force de réaction de compression articulaire se superpose à l’axe anatomique du 

tibia. La composante perpendiculaire dirigée crânialement est nulle. Il n’y a alors plus de 

force de cisaillement (Slocum et Slocum 1993) (Figure 7). 
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Figure 7. Principe biomécanique de la TPLO (en couleurs) et schéma de la technique 

chirurgicale finalisée (en niveau de gris). Illustrations réalisées par (Kim et al. 2008). 

 

La technique TPLO présente de nombreux avantages faisant de celle-ci le « gold 

standard » des techniques de traitement chirurgical de la rLCC plus particulièrement chez 

les chiens de plus de 10 Kg même si cette intervention se pratique sur des races naines 

(Ballagas et al. 2004; Lazar et al. 2005; Krotscheck et al. 2016; Heidorn et al. 2018; 

Moore, Weeren, et Paek 2020; Ober et al. 2019; Christopher, Beetem, et Cook 2013; Pfeil 

et al. 2018; Gordon-Evans et al. 2013; Böddeker et al. 2012). En effet, comme toutes les 

techniques d’ostéotomies, celles-ci induisent une modification de la conformation 

anatomique du grasset nécessitant une stabilisation peropératoire des abouts osseux de 

type ostéosynthèse. Le principal avantage de cette procédure est le traitement de la rLCC 

de manière indirecte par modification de la biomécanique du grasset, cad une modification 

de sa cinématique et de la reprise des efforts internes par les structures anatomiques 

(action musculaire stabilisatrice). Aussi, si une infection du site opératoire se déclarait au 

cours de la période postopératoire (dont l’incidence rapportée se situe entre 2,9 et 11% 

des traitements par TPLO (Pacchiana et al. 2003; Priddy et al. 2003; Fitzpatrick et Solano 

2010; Frey et al. 2010; Gatineau et al. 2011; Lopez et al. 2018; Hagen et al. 2020)), une 

gestion par antibiothérapie serait envisageable durant la phase de cicatrisation osseuse. 

Une fois la cicatrisation achevée, si l’infection n’est toujours pas jugulée par l’effet des 

antibiotiques, le retrait du matériel d’ostéosynthèse peut être décidé sans que ce retrait 

n’affecte le traitement de la rLCC traité par TPLO. En effet, les infections du site opératoire 

ont pour foyer la formation d’un biofilm autour de l’implant d’ostéosynthèse limitant ou 

inactivant ainsi l’action curative des antibiotiques. 

D’autres avantages sont également à souligner comme la reprise d’appui précoce du 

membre opéré au cours de la période post-opératoire i.e. dans les 24 à 48 heures 
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postopératoires (Monk, Preston, et McGowan 2006), l’efficacité de cette technique sur 

grands chiens (Fitzpatrick et al. 2010; Krotscheck et al. 2016) et chiens de sport (Heidorn 

et al. 2018). Les résultats de la technique sont considérés comme bons entre 100% et 

46,7% (moyenne 79,6%) suivant les critères : analyse de la marche, arthrose, mesure du 

tour de cuisse, goniométrie, stabilité articulaire, douleur et complications (Wemmers et al. 

2022).  

 

Les complications post-TPLO sont énoncées par ordre de prévalence ou de difficultés 

thérapeutique. La littérature rapporte un taux de complication non-négligeable pouvant 

s’étendre de 8,4 à 28% en fonction des études (Pacchiana et al. 2003; Priddy et al. 2003; 

Fitzpatrick et Solano 2010; Frey et al. 2010; Gatineau et al. 2011; Lopez et al. 2018; 

Hagen et al. 2020; Stauffer et al. 2006; Christopher, Beetem, et Cook 2013; Hans et al. 

2017; Knight et Danielski 2018). 

 

Les principales complications rapportées sont les infections superficielles ou profondes, les 

instabilités rotatoires (« pivot shift »), les lésions méniscales, les tendinites du tendon 

patellaire, une douleur postopératoire importante liée aux ostéotomies : 

 

Les infections représentent entre 2,9 et 11% des complications en fonction des études 

(Pacchiana et al. 2003; Priddy et al. 2003; Fitzpatrick et Solano 2010; Frey et al. 2010; 

Gatineau et al. 2011; Lopez et al. 2018; Hagen et al. 2020) ainsi que les atteintes 

méniscales rapportées entre 1 et 2,8% (Pacchiana et al. 2003; Fitzpatrick et Solano 2010). 

 

Le phénomène de « pivot shift » résiduel (rotation interne du tibia par rapport au fémur), 

pouvant conduire à des atteintes méniscales postopératoires invalidantes et cause de 

boiteries chez l’animal opéré (Fitzpatrick et Solano 2010; Fitzpatrick et al. 2010; Bergh et 

Peirone 2012; Gatineau et al. 2011; Knight et Danielski 2018; Schaible et al. 2017; Knight, 

Thomson, et Danielski 2017). 

 

Une troisième complication postopératoire fréquemment rapportée avec la technique TPLO 

concerne les tendinites du tendon patellaire : leur gravité va de la simple inflammation 

sans signe clinique à des tendinites manifestes du tendon patellaire provoquant boiteries 

voire, dans de rares cas, une suppression d’appui ponctuelle ou totale (Pacchiana et al. 

2003; Stauffer et al. 2006; Fitzpatrick et Solano 2010). 

 

L’aspect délabrant lié à l’ostéotomie effectuée au cours de la TPLO induit évidemment de 

fortes douleurs post-opératoires (Conzemius et al. 1997; Boudrieau 2009). 
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Enfin, le coût non négligeable des ancillaires de coupes (scies oscillantes en dôme) de 

différentes tailles nécessaires à la réalisation de la TPLO chez un large panel de gabarits 

de chien est également un frein à l’utilisation de cette technique chirurgicale. 

 

ii) Avancement de la tubérosité tibiale : Tibial Tuberosity 

Advancement (TTA) 

 

Le second type d’ostéotomie le plus couramment rencontré en pratique clinique est la TTA 

pour « Tibial Tuberosity Advancement » décrite en 2002 par Montavon (Montavon 

2002) (Figure 8). Cette technique de stabilisation active de grasset a pour vocation, tout 

comme la TPLO, d’annuler les efforts perçus par le LCC en modifiant la biomécanique du 

grasset chez le chien souffrant du rLCC (Figure 8). En pratique, cette technique consiste 

en un déplacement crânial de l’insertion du tendon tibio-rotulien par la réalisation d’une 

ostéotomie verticale de la crête tibiale puis son déplacement crânial par une cage 

métallique placée et fixée dans le trait de coupe. 

Une théorie alternative, proposée par Montavon (Figure 8), suggère que la force de 

réaction de l’articulation du grasset (flèche magenta) est approximativement parallèle au 

tendon rotulien, et non au grand axe tibial. Dans le cas d’un grasset présentant une atteinte 

du LCC (A), la force de réaction articulaire peut être divisée en deux composantes (flèches 

jaunes) : une force de cisaillement tibio-fémorale dirigée crânialement et une force de 

compression articulaire. En avançant la tubérosité tibiale crânialement, le tendon rotulien 

se retrouve perpendiculaire au plateau tibial pendant la phase d'appui au cours de la 

marche (B). La force de réaction articulaire devient alors perpendiculaire au plateau tibial 

lors de la mise en charge donc devenant une seule composante de compression articulaire. 

La composante dirigée crânialement du tibia par rapport au fémur est alors éliminée 

(Figure 8) (Montavon 2002). 
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Figure 8. Principe biomécanique de la TTA (en couleur) et schéma de la technique 

chirurgicale finalisée (en niveau de gris). Illustrations réalisées par (Kim et al. 2008). 

 

Les avantages de cette technique rapportés dans la littérature scientifique sont très 

proches de ceux retrouvés pour la TPLO i.e. reprise d’appui précoce (Stein et Schmoekel 

2008), l’efficacité de cette technique sur grands chiens (Wemmers et al. 2022) et chiens 

de sports (Kirkby et al. 2020) ainsi que plus généralement des résultats rapportés comme 

bons dans 32,3 à 100% des cas (Wemmers et al. 2022). 

 

En ce qui concerne les inconvénients de la TTA, là aussi, les problématiques 

rapportées dans la littérature se rapprochent de ceux de la TPLO : complications rapportées 

dans 0 à 67,7% des cas (Wemmers et al. 2022),  taux d’infection allant de 3 à 8,7% 

(Hirshenson et al. 2012; Wolf et al. 2012; Costa et al. 2017; Ferrell, Barnhart, et Herman 

2019; Engdahl et al. 2021), tendinite du tendon patellaire (Lafaver et al. 2007), irrésolution 

du pivot shift (Boudrieau 2009; Kirkby Shaw et al. 2020), atteintes méniscales (Wolf et al. 

2012; Costa et al. 2017; Jeong et al. 2021; Wemmers et al. 2022) et enfin aspect délabrant 

induit par l’ostéotomie réalisée au cours de la technique provoquant de vives douleurs 

postopératoires (Wolf et al. 2012; Calvo et al. 2014; Livet et al. 2019). 

 

iii) Techniques alternatives 

 

D’autres techniques d’ostéotomies font également partie du panel thérapeutique du 

chirurgien vétérinaire mais sont beaucoup moins populaires et pratiquées que la TPLO 

(78,6%) et la TTA (13,9%) (Pfeil et al. 2018), comme la CBLO (CORA Based Leveling 

Osteotomy) (Figure 9) (Raske et al. 2013), la CCWO (Cranial Closing Wedge Osteotomy) 
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(Frederick et Cross 2017), CWO (Cranial Closing Wedge Osteotomy) (Campbell et al. 2016) 

et la TTO (Triple Tibial Osteotomy) (Figure 10) (Bruce et al. 2007). 

 

 

Figure 9. Principe biomécanique de la CBLO à gauche (paramètres de planning 

préopératoire en rouge) et schéma de la technique chirurgicale finalisée à droite (Raske 

et al. 2013) 

 

 

Figure 10. Schéma des traits de coupe de la technique chirurgicale TTO à gauche, et 

schéma du résultat postopératoire correspondant (Kim et al. 2008) 
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b) Les stabilisations passives de type : extra-articulaires 

 

Les stabilisations passives du grasset regroupent quant à elles l’ensemble des techniques 

chirurgicales qui visent à remplacer le ligament croisé crânial. Elles ne nécessitent pas 

d’ostéotomies. En effet, ces techniques ont pour vocation de reproduire le rôle de 

stabilisation mécanique sur le plan crânio-caudal et en rotation interne du LCC à l’aide 

d’implant synthétique implanté en extra ou en intra-articulaire à des points stratégiques 

de l’articulation appelés aussi points isométriques. 

 

Celles-ci peuvent être de nature extra-articulaire comme par exemple la technique de Flo 

(Flo 1975) (Figure 11) également appelée LFS pour « Lateral Fabellotibial Suture ». Cette 

technique consiste à faire passer un fil de suture ou un implant ligamentaire derrière l’os 

sésamoïde fémoral latéral puis à l’intérieur d’un tunnel osseux transversal foré dans la 

crête tibiale contre la coulisse du tendon de l’extenseur commun des doigts en partie 

métaphysaire tibiale. Une fois la suture passée par ces deux zones anatomiques, le fil de 

suture est alors noué en partie latérale de l’articulation du grasset avec plusieurs nœuds 

de chirurgien à une tension subjective suffisante pour stabiliser le grasset sur le plan 

cranio-caudal sans gêne de la flexion du grasset (Flo 1975). Cette technique peut se 

réaliser avec différents matériaux et types de sutures (Burgess et al. 2010; Sicard, 

Hayashi, et Manley 2002) fils ou implant de polyester, polyéthylène à haut poids 

moléculaire ou fil de nylon sécurisé par des tubes à sertir (crimps) (Securos Inc., E. 

Brookfield, MA) : le « crimp » est un tube métallique à sertir de 1 cm de long ayant pour 

vocation d’être écrasé une fois les deux abouts du fil en nylon passés à l’intérieur afin de 

verrouiller la mise en tension choisie par le chirurgien (Banwell et al. 2005; Casale et 

McCarthy 2009).  

 

 

Figure 11. Schéma de la technique chirurgicale de Flo finalisée (Tonks, Lewis, et Pozzi 

2011) 
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D’autres techniques reprennent ce même principe d’isométrie des points de fixation de 

l’implant. Pour rappel, le principe d’isométrie se réfère à des points en périphérie de 

l’articulation du grasset (partie distale de l’épiphyse caudo-distale tibiale et partie 

proximale de l’épiphyse cranio-proximale fémorale) qui restent à équidistance l’un de 

l’autre durant la flexion - extension du grasset (Roe, Kue, et Gemma 2008; Hulse et al. 

2010; Fischer et al. 2010). avec d’autres types d’implants comme le TightRope (Arthrex 

Vet Systems, Naples, FL) (Cook et al. 2010) (Figure 12) ou sa version modifiée avec 

l’usage d’une ancre comme système de fixation fémorale (Hulse et al. 2011) (Figure 13) 

ou bien encore l’implant « Ruby » (KYON Veterinary Surgical Products, Suisse) (Muro et 

Lanz 2017) (Figure 14). Ces techniques sont choisies préférentiellement pour traiter les 

rLCC chez les chiens de moins de 15 Kg dans 63,4% des cas (Comerford et al. 2013). 

 

 

Figure 12. Schéma de la technique chirurgicale TightRope (Tonks, Lewis, et Pozzi 2011) 

 

 

Figure 13. Schéma de la technique chirurgicale « TightRope » version modifiée avec 

l’usage d’une ancre comme système de fixation fémorale (Tonks, Lewis, et Pozzi 2011) 

 



Page 32 

 

 

Figure 14. Schéma de la technique chirurgicale « Ruby » (Muro et Lanz 2017) 

 

Les avantages principaux de la technique de suture extra-articulaire dite de Flo 

sont sa facilité (de compréhension, d’accès et de réalisation) et son faible coût. Cependant, 

la mise en tension de la suture reste subjective et opérateur-dépendante, et son efficacité 

de stabilisation dépend de l’expertise du chirurgien. La technique de Flo présente aussi un 

coût faible en termes d’équipement d’ancillaire (aucun équipement spécifique n'est 

nécessaire à sa réalisation) et un faible coût du consommable lors d’utilisation de sutures 

chirurgicales. Ce coût peut-être nettement augmenté lors de modification de la technique 

utilisant des implants ligamentaires ou des fixations osseuses spécifiques. 

 

L’aspect peu invasif de cette technique réduit le traumatisme chirurgical causé à l’animal 

et permet ainsi une reprise d’appui précoce en post-opératoire (Jerre 2009; Muir 2018).  

 

La technique de Flo permet de stabiliser également l’articulation tant sur le plan crânio-

caudal qu’en rotation interne ainsi, les instabilités de type « pivot shift » ne sont pas 

rapportée en post opératoire. (Flo 1975).  

 

Le taux de complications associées aux techniques de stabilisation passives extra-

articulaire est de 17,4% (Casale et McCarthy 2009). La principale limite d’utilisation 

des techniques extra-articulaires s’avère être leur usage impossible sur des gros chiens 

(cad au poids supérieur à 15 Kg), du fait des efforts trop importants transmis à la suture 

extra-articulaire qui la feraient se rompre durant la période postopératoire (Casale et 

McCarthy 2009; Muir 2018). Pour aller plus loin, si une infection se déclare au cours de la 

période postopératoire après utilisation d’une suture extra-articulaire synthétique de type 

multi-filaments, le foyer infectieux faisant partie du biofilm peut rester hors d’atteinte des 
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antibiotiques prescrits. Dans ce cas, la question du retrait du matériel infecté se pose. Mais 

si le retrait est trop précoce en période postopératoire, le phénomène de fibrose articulaire 

n’aura pas eu le temps de s’initier et de stabiliser suffisamment l’articulation du grasset : 

une opération de révision sera nécessaire pour traiter à nouveau la rLCC par une autre 

technique chirurgicale. En effet, le phénomène de fibrose articulaire a été décrit comme 

étant une réaction biologique prépondérante dans la stabilisation du grasset après rLCC 

(Griffin 1992; Barnhart 2003; Hart, Hulse, et Slater 2003; Casale et McCarthy 2009; Hulse 

et al. 2011). Aussi, la pose précoce d’une suture extra-articulaire après rLCC est bien 

souvent décidée afin de stabiliser de manière chirurgicale le grasset. A noter qu’il est 

difficile de savoir l’origine d’une stabilisation passive considérée comme bonne par le 

chirurgien lors d’un suivi postopératoire supérieur à 6 mois : cette stabilisation peut être 

due à la technique de Flo ou bien au phénomène de fibrose périarticulaire lié à une rupture 

ou un relâchement de la tension. Mais cette rupture/relâchement ne peut être diagnostiqué 

ni lors de l’examen orthopédique classique ni par imageries médicales (Tonks, Lewis, et 

Pozzi 2011).  
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c) Les stabilisations passives de type : intra-articulaires 

 

Les techniques de stabilisation passives du grasset peuvent également être de nature intra-

articulaire, avec pour objectif la reconstruction du LCC en lieu et place de ses insertions 

anatomiques grâce à des greffes physiologiques (allo ou autogreffes) ou bien à l’aide 

d’implants synthétiques associés à un système de fixation.  

 

La première de ces techniques décrite en 1952 est celle de Paatsama (Paatsama 1952) qui 

proposait la reconstruction intra-articulaire du LCC par une autogreffe de fascia lata. Les 

résultats étaient rapportés comme bons dans 85% des cas (Dickinson et Nunamaker 

1977). En 1979, Arnoczky décrivait une modification de cette dernière, sous le nom de 

technique « Over the top » en proposant de découper une bandelette de fascia lata en face 

latérale du grasset avec une partie du ligament patellaire et de la patella. La bandelette de 

fascia lata est ensuite passée à travers l'articulation puis au-dessus du condyle fémoral 

latéral (« over the top »). La greffe est finalement fixée au périoste, au fascia et au ligament 

collatéral latéral (Arnoczky 1979). Cette technique rapporte des résultats considérés 

comme bons dans 93% des cas (Arnoczky 1979). 

Les années 1980 seront la période d’avènement des premiers implants ligamentaires 

synthétiques (fibres de carbones, cordes de soie, polypropylène, polytétrafluoroéthylène 

expansé ou encore polytéréphtalate d'éthylène connu aussi sous le nom de dacron) de LCC 

expérimentées sur modèle canin, ovin ou murin à destination de la chirurgie humaine 

(Denny et Goodship 1980; Hulse et al. 1980; Mendes et al. 1986; Yoshiya et al. 1986; 

Mendenhall et al. 1987; Arnoczky, Warren, et Minei 1986; Meyers, Grana, et Lesker 1979; 

Jenkins et al. 1977). Certaines d’entre elles, validées par la Haute Autorité de Santé et 

commercialisées pour des applications humaines grâce à des résultats préliminaires à court 

terme très encourageants, seront retirées du marché quelques années plus tard à cause 

de complications post-opératoires majeures (synovites majeures, ruptures d’implants 

etc.). Ces incidents ont profondément marqué le domaine de la chirurgie, qui aura perdu 

confiance envers les implants synthétiques de reconstruction du LCC (De Smedt 1998). 

 

Ce type de technique chirurgicale sera relancé dans les années 2010 avec le ligament LARS 

(Ligament Advancement Reinforcement System) (Figure 15) : le LARS utilise alors un 

nouveau matériel, le polyéthylène téréphtalate, plus solide lors de sollicitations en flexion 

ou de torsion, qui donnera des résultats cliniques satisfaisants à court et long terme tant 

sur modèle ovin que chez l’homme (Viateau et al. 2013; Machotka et al. 2010; Brink 2014; 

Manley 2010; Jia et al. 2017; Ye et al. 2013; Pan et al. 2013). Une version du LARS a été 

développée à destination de la chirurgie vétérinaire sous le nom de STIFF. Pages souligna 
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de bons résultats préliminaires postopératoires à court et moyen terme avec cette 

technique de reconstruction du LCC chez le chien (Pagès 2013).  

 

 

Figure 15. Photo du ligament synthétique « LARS » (Gao et al. 2010) 

 

Depuis 2016, un nouvel engouement pour les reconstructions intra-articulaires est observé 

dans la communauté scientifique vétérinaire tant vis à vis des reconstructions 

physiologiques par autogreffe (Mao et al. 2019) ou allogreffes (Biskup et al. 2015; Cook 

et al. 2017; Biskup et Conzemius 2020) que par implants synthétiques (Barnhart et al. 

2016; Tuek-Um et al. 2022; Prada, Silva, et Minto 2018; Cook et al. 2017; Soreide et al. 

2019; Pinna et al. 2020; Johnson et Conzemius 2022; Barnhart, Getzy, et Gardiner 2018; 

Barnhart, Bufkin, et Litsky 2019).  

C’est dans cette mouvance que s’inscrivent les travaux de recherche portés par Novetech 

Surgery : l’entreprise propose une reconstruction du LCC à l’aide d’un implant synthétique 

en Polyéthylène à Haut Poids Moléculaire (UHMWPE) (Figure 16) verrouillé par vis 

d’interférence,  avec des résultats biomécaniques encourageants (Blanc et al. 2019; Goin 

et al. 2019; Rafael et al. 2020; Goin et al. 2021; Giraud et al. 2021; Goin et al. 2022). 
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Figure 16. Photo du ligament synthétique « Novalig, Novetech Surgery » (Goin et al. 

2022) 

 

Les techniques de reconstructions intra-articulaires du LCC présentent l’avantage 

d’être peu délabrantes et respectueuses de l’anatomie du grasset de par la reconstruction 

du LCC en lieu et place de ses insertions originelles, induisant de ce fait, une isométrie 

parfaite et une reprise d’appui précoce du membre opéré (Cook et al. 2017; 2017; Barnhart 

et al. 2016; Biskup et al. 2015; Biskup et Conzemius 2020). Elles présentent également 

l’avantage de traiter l’instabilité en rotation interne du tibia par rapport au fémur (Pivot 

Shift) de par la reconstruction anatomique du LCC (Bolia et Böttcher 2015; Heffron et 

Campbell 1978; Muir 2018; Gabler et al. 2016). 

 

Pour les reconstructions physiologiques, la réaction à un corps étranger se voit limitée lors 

de l’utilisation d’autogreffe (Gabler et al. 2016; Prodromos, Joyce, et Shi 2007; Chang et 

al. 2003) et de façon moins significative pour les allogreffes avec un risque de rejet, 

d’infection, de distension ou bien encore de rupture (Barrett et al. 2010; Prodromos, Joyce, 

et Shi 2007; Chang et al. 2003). 

Les reconstructions synthétiques du LCC présentent aussi l’avantage non-négligeable 

d’être prêtes à l’emploi, sans nécessité de prélèvement d’une autogreffe, ou bien de se 

procurer puis de stocker de nombreuses allogreffes de différentes tailles pour traiter au 

mieux la rLCC sur un panel de gabarits de chien étendu et hétérogène (Mahirogullari et al. 

2007). 
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Les inconvénients majeurs de l’utilisation des reconstructions intra-articulaires du LCC 

sont propres à la technique et plus précisément à la nature de la prothèse ligamentaire 

utilisée.  

 

Pour les reconstructions par autogreffes, la comorbidité du site où le greffon sera 

prélevé est possible (Mao et al. 2019; Kartus, Movin, et Karlsson 2001; Mastrokalos et al. 

2005; Hacken et al. 2020), associée au traumatisme causé par la nécessité de deux sites 

opératoires : celui du prélèvement et celui de l’abord du grasset pathologique, si le site de 

prélèvement est à distance du principal site opératoire au niveau du grasset (Mastrokalos 

et al. 2005; Hacken et al. 2020). Enfin, la durée de l’intervention chirurgicale se voit 

allongée par le prélèvement du greffon, ce qui augmente de manière significative le taux 

d’infection rapporté sur des chirurgies dépassant l’heure (Procter et al. 2010).  

 

Les reconstructions par allogreffes présentent aussi une difficulté bien particulière : 

l’accès aux banques de tissus (Erivan et al. 2018; Roberson et al. 2020) n’est pas quelque 

chose d’aisé même en 2023, et nécessite donc de stocker dans les locaux de la clinique 

vétérinaire un panel important de tailles de greffon permettant de répondre au mieux aux 

spécificités anatomiques du chien opéré (Mahirogullari et al. 2007).  

 

Les reconstructions par implants synthétiques rapportent un taux de complication de 

44% (Barnhart et al. 2016) et présentent plusieurs problématiques dont la principale est 

l’infection (Barnhart et al. 2016; Biskup et Conzemius 2020; Johnson et Conzemius 2022). 

En effet, à contrario des stabilisations actives par ostéotomies comme la TPLO traitant la 

rLCC de manière indirecte par modification de la biomécanique du grasset, les 

reconstructions intra articulaires synthétiques traitent la rLCC de manière directe par 

reconstruction du LCC. Dès lors qu’une infection se déclare en postopératoire immédiat, 

avec pour foyer le biofilm à l’interface de l’implant synthétique, il devient nécessaire de 

retirer le matériel implanté, cad celui traitant de manière directe la rLCC. Ce matériel 

explanté, le grasset de l’animal sera de nouveau en proie à une instabilité majeure sur le 

plan cranio-caudal et en rotation interne du tibia par rapport au fémur. Une seconde 

opération de révision devient alors nécessaire pour traiter la rLCC finalement irrésolue. 

Cependant, le site opératoire étant infecté au cours de la première intervention, les bonnes 

pratiques chirurgicales préconisent de traiter l’infection résiduelle durant quelques jours 

avec une antibiothérapie orale et intra-site opératoire avant de réaliser l’intervention de 

révision. Finalement, trois actes chirurgicaux seront finalement réalisés sur le même 

membre pelvien pathologique. 
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Au-delà des infections d’implants synthétiques, la question de la tolérance du matériel en 

intra-articulaire se pose. Le polyéthylène semble être un matériel bien toléré en intra-

articulaire (Cook et al. 2017; Smith et al. 2019). Cependant cela ne semble pas être le cas 

du non-expanded polytétrafluoroéthylène (NE-PTFE) avec une persistance d’inflammation 

du liquide synovial dans 10% des cas (Barnhart et al. 2016). De nombreuses complications 

de synovite ont été rapportées dans la littérature après utilisation d’implants synthétiques 

pour traiter les rLCC (Barnhart et al. 2016; Cook et al. 2015; Smith et al. 2019; Muir 

2018). 

La persistance de cette inflammation du liquide synovial, quel que soit le matériau utilisé, 

peut également provenir des potentiels débris d’usure de l’implant synthétique à l’intérieur 

de la capsule synoviale, comme cela était le cas pour les fibres de carbones dans les années 

1980 (Denny et Goodship 1980; Wang et al. 2010). D’autres causes peuvent être 

évoquées, issues des arthroplasties totales de hanches ou de genoux et appliquées aux 

reconstructions du LCC par implant en UHMWPE chez le chien : l’interface articulaire faite 

majoritairement en UWMWPE provoque des inflammations du liquide synovial de par les 

débris d’usure présents dans l’articulation (Wang et al. 2010; Yang et al. 2002; Nich et al. 

2013). Dans des cas plus rares, ces débris d’usure peuvent entraîner des descellements 

de prothèse totale de genou ou de hanche avec l’apoptose des macrophages ne parvenant 

pas à dégrader ces débris d’UHMWPE libérant ainsi des ions H+ massivement dans l’espace 

intra articulaire dégradant alors le matériel osseux périarticulaire (Wang et al. 2010; Yang 

et al. 2002; Nich et al. 2013; Dominguez et Raisz 1979) issue probable à prendre en 

compte et pouvant impacter la tenue mécanique du système de fixation utilisé dans les 

reconstructions du LCC avec un implant en UHMWPE. 

Le risque de glissement de l’implant synthétique à l’interface de son système de fixation 

est également une complication : la fonction de stabilisation de l’articulation du grasset 

n’est plus assurée, avec un retour de l’instabilité sur le plan cranio-caudal et une rotation 

interne du tibia par rapport au fémur.  Une chirurgie de révision sera alors nécessaire 

(Barnhart, Bufkin, et Litsky 2019; Biskup et al. 2015; Blanc et al. 2019; Goin et al. 2019; 

Rafael et al. 2020; Goin et al. 2021; 2022). 

Le coût des implants synthétiques, supérieur à celui des autres techniques de stabilisation 

passive ou active du grasset est également à considérer comme un frein potentiel aux 

reconstructions intra-articulaires du LCC. 

La gestion de la mise en tension de l’implant synthétique reste, pour la majorité des 

techniques décrites à l’heure actuelle, subjective au moment de son verrouillage et 

dépendante d’une implantation parfaitement isométrique. Cette étape de la chirurgie est 

primordiale pour une stabilisation du grasset correcte. Aussi, elle s’appuie sur une expertise 
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acquise au fur et à mesure des cas cliniques réalisés par reconstruction intra-articulaire du 

LCC. 

Enfin, bien que ces techniques semblent simples au demeurant, la réalité clinique est toute 

autre. En effet, le placement correct des forages en lieu et place des insertions fémorale 

et tibiale du LCC n’est pas chose aisée d’autant plus à cause de la versatilité de gabarit 

associée aux spécificités anatomiques de chaque chien.  
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6) Conclusion 

 

De nombreuses techniques chirurgicales composent le panel thérapeutique à disposition 

du chirurgien vétérinaire pour traiter les rLCC. Aujourd’hui, chez les grands chiens (> 15 

Kg), 78% des chirurgies sont réalisées par TPLO, 13,9% par TTA, 5,9% par LFS et 1,6% 

par Tightrope (Pfeil et al. 2018). Chez les petit chiens (< 15 Kg), 63,4% des chirurgies sont 

réalisées par stabilisation extra-articulaire, 32,9% par techniques d’ostéotomies et 6,8% 

par techniques intra-articulaire. (Comerford et al. 2013). Toutes ces techniques de 

stabilisation du grasset, qu’elles soient dites actives ou passives, présentent des limites et 

des taux de complications allant de 8,4 à 67,7% (Pacchiana et al. 2003; Priddy et al. 2003; 

Fitzpatrick et Solano 2010; Frey et al. 2010; Gatineau et al. 2011; Lopez et al. 2018; 

Hagen et al. 2020; Stauffer et al. 2006; Christopher, Beetem, et Cook 2013; Hans et al. 

2017; Knight et Danielski 2018; Wemmers et al. 2022; Barnhart et al. 2016; Casale et 

McCarthy 2009). Ces résultats montrent la progression encore possible pour identifier un 

traitement des rLCC chez les chiens de tout gabarit et qui saura répondre aux multiples 

attentes des chirurgiens vétérinaires. D’autant que la mouvance scientifique vétérinaire 

actuelle tend vers des chirurgies orthopédiques mini-invasives (Minto et al. 2019; 

Marturello, Perry, et Déjardin 2021; Maritato et Barnhart 2019), et voit l’usage de 

l’arthroscopie interventionnelle se démocratiser (Cook et al. 2017; Smith et al. 2019; 

Naghi, Balfour, et Kim 2022; Pfeil, Steinberg, et Dycus 2020).  

Actuellement, le recours aux techniques de reconstructions intra-articulaires du LCC 

représente 1,6% des cas opérés chez les chiens > 15 Kg et 6,8% chez les chiens < 15 Kg. 

Cette répartition en défaveur des techniques de stabilisations passives en intra-articulaires 

peut s’expliquer essentiellement par l’échec régulièrement rapporté dans la littérature 

scientifique de ces techniques depuis 1980 et par les bons résultats des autres techniques 

qu’elles soient passives en extra-articulaires ou bien actives. 

Cependant, la science évolue tout comme les traitements orthopédiques et il est possible 

que les tendances s’inversent en faveur des reconstructions intra-articulaires synthétiques 

avec le temps et soutenu par de solides preuves scientifiques rapportant la performance 

d’innovations comme peut l’être : l’usage de nouveaux matériaux dans la conception 

d’implants, un travail mené sur la technique opératoire et le développement d’ancillaires 

dédiés dans un premier temps.  Puis, dans un second temps le recours à des techniques 

de navigation peropératoire afin de standardiser la pose d’implants synthétiques ou bien 

encore des travaux de recherche menés sur la gestion de la tension des implants 

synthétique dans le cadre de reconstruction du LCC synthétique chez le chien. Pour ces 

deux derniers points, l’innovation d’ores et déjà apporté aux chirurgiens vétérinaires au 

travers de la technique de reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC est telle, 
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qu’envisager de complexifier la technique de pose n’est tout simplement pas en corrélation 

avec à la réalité du marché vétérinaire qui ne dispose pas, dans la majorité des cliniques, 

d’équipements suffisants pour imaginer par exemple la navigation peropératoire de la pose 

de l’implant. En effet, les blocs opératoires vétérinaires équipés d’arthroscopie ne 

représentent qu’un pourcentage très limité dans la profession. Cela n’en reste pas moins 

un objectif d’innovation important que l’industriel (Novetech Surgery) souhaite mettre en 

place lorsque celui-ci sera en corrélation avec le marché vétérinaire.  

 

Ce travail de recherche s’inscrit dans la continuité de cette mouvance scientifique avec 

pour objectifs (i) la compréhension du comportement biomécanique de la rupture du LCC 

physiologique ainsi que l’étude et l’amélioration de la technique de reconstruction intra-

articulaire synthétique initialement proposé par l’industriel ; (ii) le développement d’une 

technique de stabilisation intra-articulaire synthétique via le développement d’un nouvel 

implant de fixation tibiale « NovaFix » propre aux contraintes et spécificités anatomiques 

et biomécanique de la rupture du LCC chez le chien. Pour ce faire, une étude approfondie 

de la littérature scientifique portant sur les méthodes d’évaluations biomécaniques de 

techniques de stabilisation passives de l’articulation sera réalisée dans la partie suivante 

de ce travail.  
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Partie II. Evaluations biomécaniques de la stabilisation passive de 

l’articulation 

 

Les techniques de stabilisations passives de l’articulation du grasset ou du genou sont 

éprouvées afin d’objectiver la plus-value de l’usage de nouveaux types de matériel ou plus 

généralement de nouvelles techniques proposées par la communauté scientifique. Comme 

énoncé précédemment, les techniques de stabilisations passives du grasset regroupent les 

techniques extra-articulaires et intra-articulaires dans le domaine de la chirurgie 

vétérinaire. Seules les techniques de reconstruction intra-articulaire du LCA qu’elles soient 

physiologiques ou synthétiques seront intégrées dans la partie ayant attrait au domaine 

de la chirurgie humaine. 

Ces dernières sont évaluées sur le plan mécanique et biomécanique suivant des protocoles 

d’essai variés. Les essais sont dits « mécaniques » lorsqu’ils consistent à tester l’implant 

chirurgical seul ou bien sur os synthétique tel que les Sawbones®, alors que les essais 

« biomécaniques » les évaluent sur pièces anatomiques, c’est-à-dire posés et donc en 

partie dans leur environnement. Cette partie a pour objectif de décrire ces différents 

protocoles publiés dans la littérature scientifique.  

Les tableaux présentés ci-après regroupent une sélection d’études issues d’une recherche 

bibliographique poussée mais non-exhaustive. 

 

1) Approche en chirurgie vétérinaire 

 

Dans cette partie nous nous attacherons à rapporter les spécificités des protocoles d’essai 

en régime quasi-statique puis en fatigue publiés dans le domaine de la chirurgie 

vétérinaire. Les études seront présentées par ordre chronologique. 
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La Table 1 et 2 rapportant les essais biomécaniques et mécaniques en régime quasi-

statique montre certaines similitudes entre les différentes études publiées telles que : 

• Un angle d’application des efforts à 180° (7/11 études – Table 1 et 14/14 études 

– Table 2). 

• L’usage de pièces anatomiques de fémur isolées (5/11 études) vs. 4/11 études 

ayant eu recours à l’usage d’articulations complètes de grassets (Table 1). 

• La méthode de mesure de la force uniquement donnée par la cellule de force de la 

machine d’essai mécanique. 

• La méthode de mesure du déplacement uniquement donnée par la course traverse 

à l’exception de 4/25 études (Table 1 et 2) qui utilisent un extensomètre associé 

aux valeurs enregistrées par la course traverse afin de permettre un double contrôle 

de ce paramètre de sortie (Biskup et al. 2015; Lewis, Milthorpe, et Bellenger 1997; 

1997; Moores, Beck, Jespers, Halfacree, et al. 2006; Moores, Beck, Jespers, et 

Wilson 2006). 

 

Par ailleurs, des différences notables peuvent être notées tant en Table 1 que 2, 

comme une hétérogénéité :  

• des protocoles de pré-chargements,  

• de vitesses d’applications des efforts d’arrachement, 

• de valeurs considérées comme paramètres de sorties, modulo la rigidité linéaire 

(9/11 études – Table 1 et 11/14 études – Table 2) et le mode de rupture 

respectivement analysés dans (11/11 études – Table 1 et 12/14 études – Table 

2). 

 

Enfin, les limites nécessitant d’être soulignées sont que seules : 

• 6 des 25 études présentées dans les Tables 1 et 2 mentionnent la gamme de la 

cellule de force utilisée pour réaliser les essais : 1 kN (Moores, Beck, Jespers, 

Halfacree, et al. 2006; Moores, Beck, Jespers, et Wilson 2006; Wasik, Cross, et 

Voss 2013; de Rooster et al. 2001) ; 5kN (Giles et al. 2008) ; 25 kN (Kunkel et al. 

2013). 

• Seules 6 des 14 études présentées dans la Table 2 mentionnent le protocole de 

pré-chargement utilisé lors des essais mécaniques. 
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La Table 3a et b rapportant les essais biomécaniques en fatigue montre certaines similitudes 

entre les différentes études publiées telles que : 

• Un angle d’application des efforts à 135° (6/10 études). 

• L’usage de pièces anatomiques de grassets (8/10 études). 

• La méthode de mesure de la force uniquement donnée par la cellule de force de la 

machine d’essai mécanique. 

• La méthode de mesure du déplacement uniquement donnée par la course traverse 

à l’exception de (Biskup et al. 2015) qui utilisent un extensomètre associé aux 

valeurs enregistrées par la course traverse afin de permettre un double contrôle de 

ce paramètre de sortie. 

• La fréquence des essais choisie entre 0,58 et 1 Hz (4/10 études) 

• La vitesse d’applications des efforts cycliques entre 20 et 25 mm/min pour 3 des 

10 études. 

• L’analyse de la rigidité linéaire comme paramètre de sortie (6/10 études) ainsi que 

la résistance maximale et son déplacement associé ainsi que le mode de rupture 

(5/10 études). 

 

Par ailleurs, des différences notables peuvent être notées dans la Table 3a et b, comme une 

hétérogénéité :  

• des protocoles de pré-chargements,  

• de la gamme d’application des efforts cycliques, 

• du nombre de cycliques par essai, 

 

Enfin, les limites nécessitant d’être soulignées dans la Table 3a et b sont que : 

• 4 des 10 études ne mentionnent pas le protocole de pré-chargement utilisé lors des 

essais biomécaniques. 

• 6 des 10 études ne mentionnent pas la fréquence choisie lors des essais 

biomécaniques. 

• 8 des 10 études ne mentionnent pas la gamme de la cellule de force utilisée pour 

réaliser les essais à l’exception de (Giles et al. 2008) : 5 kN et (Choate et al. 2012) 

: 20 kN. 
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La Table 4 rapportant les essais mécaniques en fatigue montre certaines similitudes entre 

les différentes études publiées telles que : 

• Un angle d’application des efforts à 180° (6/7 études) à l’exception de (Kunkel et 

al. 2013). 

• L’utilisation d’embases fixes (7/7 études). 

• La méthode de mesure de la force uniquement donnée par la cellule de force de la 

machine d’essai (7/7 études). 

• La méthode de mesure du déplacement uniquement donnée par la course traverse 

(7/7 études). 

• La fréquence des essais choisie 0,5 Hz (3/7 études). 

• L’analyse des mêmes paramètres de sorties dans la majorité des études. 

 

Par ailleurs, des différences notables peuvent être notées dans la Table 4, comme une 

hétérogénéité :  

• des protocoles de pré-chargements,  

• de vitesses d’applications des efforts cycliques 2/7 études ont choisi 200 mm/min 

et 2/7 études ont choisi 500 mm/min. 

• de la gamme d’application des efforts cycliques, 

• du nombre de cycliques par essai, 

 

Enfin, les limites nécessitant d’être soulignées dans la Table 4 sont que : 

• 4 des 7 études ne mentionnent pas la fréquence choisie lors des essais mécaniques. 

• 6 des 7 études ne mentionnent pas la gamme de la cellule de force utilisée pour 

réaliser les essais à l’exception de (Kunkel et al. 2013) : 25 kN. 

 





 52 

La Table 5 rapportant les essais mécaniques en fatigue avec augmentation incrémentale 

des efforts de tractions montre certaines similitudes entre les différentes études publiées 

telles que : 

• Un angle d’application des efforts à 180° (4/4 études). 

• L’utilisation d’embases fixes (4/4 études). 

• La méthode de mesure de la force uniquement donnée par la cellule de force de la 

machine d’essai (4/4 études). 

• La méthode de mesure du déplacement uniquement donnée par la course traverse 

(4/4 études). 

• L’augmentation incrémentale des efforts de tractions tous les 5 cycles (4/4 études) 

avec des gammes d’application des efforts cycliques sensiblement proches entre les 

4 études. 

• La vitesse d’application d’applications des efforts cycliques 2/4 études ont choisi 

200 mm/min. 

• L’analyse des mêmes paramètres de sorties dans la majorité des études. 

 

Par ailleurs, des différences notables peuvent être notées dans la Table 5, comme une 

hétérogénéité :  

• des protocoles de pré-chargements,  

 

Enfin, les limites nécessitant d’être soulignées dans la Table 5 sont que : 

• 0 des 4 études ne mentionnent pas la fréquence choisie lors des essais mécaniques. 

• 0 des 4 études ne mentionnent pas la gamme de la cellule de force utilisée pour 

réaliser les essais. 
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a. Synthèse 

 

Nous constatons une hétérogénéité manifeste des protocoles d’essai choisis en recherche 

vétérinaire tant pour les essais d’évaluations biomécaniques et mécaniques en condition 

d’arrachement quasi-statique qu’en condition de fatigue. Il existe cependant des tendances 

d’évaluation en fonction des régimes de sollicitations souhaités pouvant être rapportés 

mais également des manques, sources de biais importants. 

 

Pour les essais d’arrachement quasi-statiques : 

 

Paramètres Différences Tendances 

Angles d’application des efforts 45° ; 135° ; 180° 180° 

Niveau de pré-chargement [5 N ; 70 N] ± 10 N 

Vitesse d’application des 

efforts 
[1 mm/min ; 3600 mm/min] * ± 400 mm/min 

Paramètres de sorties 

Rigidité linéaire 

Limite élastique 

Résistance maximale 

Déplacements associés 

Mode de rupture 

Rigidité linéaire 

Résistance maximale 

Mode de rupture 

 

* On note un intervalle très large des vitesses de chargement entre les études quasi-

statiques, jusqu’à 3600 mm/min. La vitesse de chargement influence le comportement 

mesuré en fonction des propriétés viscoélastiques des tissues. D’après Van Dommelen, le 

comportement en traction sur des ligaments humains isolés est similaire entre 0.01 et 

100mm/s. Au-delà de 10000mm/s, les auteurs notent des différences de réponse 

(van Dommelen et al. 2005). 

 

Pour les essais en fatigue : 

 

Paramètres Différences Tendances 

Angles d’application des efforts 70° ; 135° ; 180° 135° 

Niveau de pré-chargement [2 N ; 100 N] [10 N ; 30 N] 

Vitesse d’application des 

efforts 
[20 mm/min ; 500 mm/min] 

[20 mm/min ; 60 mm/min] et  

[200 mm/min ; 500 mm/min] 

Gamme de sollicitation [2 N ; 250 N] [50 N ; 150 N] 

Nombre de cycle / essai [6 ; 100K] [100 ; 1000] 

Paramètres de sorties 

Rigidité linéaire 

Limite élastique 

Résistance maximale 

Déplacements associés 

Mode de rupture 

Rigidité linéaire 

Résistance maximale 

Déplacements associés 

Mode de rupture 
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Manques et sources de biais communs aux essais d’arrachement quasi-

statiques et en fatigue : 

 

• Le déplacement est presque essentiellement mesuré par le déplacement de la 

course traverse (41/46 études) sans autre capteur de mesure comme l’usage d’un 

extensomètre (5/46 études) ou bien par analyse optique (0/46 études) induisant 

un biais important dans le calcul du déplacement / glissement / allongement / 

augmentation de l’amplitude antéro-postérieure du tibia par rapport au fémur. 

• La gamme des cellules de force utilisées pour réaliser les essais n’est presque jamais 

mentionnée dans les protocole expérimentaux (37/46 études). Aussi, il est très 

difficile de se fier aux résultats rapportés dus aux limites de sensibilité de tels 

capteurs associés aux niveaux de chargements imposés tant lors du pré-

chargement que lors des valeurs maximales. Pour ne citer qu’un exemple, Kunkel 

utilise une cellule de force de 25 kN pour imposer un pré-chargement de 10 N et 

mesurer des valeurs comprises entre 406,9 et 683 N (Kunkel et al. 2013). 

• Le protocole de pré-chargement est lui aussi souvent non-mentionné dans les essais 

(16/46 études) soit par omission ou bien peut-être simplement car les auteurs ne 

l’ont pas effectué au cours de leurs essais. Dans les deux cas, c’est une information 

manquante très importante tant pour la compréhension des résultats rapportés par 

les auteurs que lors de la mise en place de nouveaux protocoles d’essais 

biomécaniques s’inspirant de l’art antérieur. 

 

Nous pouvons nous interroger également sur l’origine de cette hétérogénéité des 

protocoles d’essais choisis en chirurgie vétérinaire. Une hypothèse pourrait-être avancée 

selon laquelle l’absence de réglementation européenne / mondiale de validation des 

implants avant leur mise sur le marché serait l’une des causes potentielles d’une telle 

diversité retrouvée dans l’état de l’art scientifique. 
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2) Approche en chirurgie humaine 

 

Dans cette partie nous nous attacherons à rapporter les spécificités des protocoles d’essai 

en régime quasi-statique puis en fatigue publiés dans le domaine de la chirurgie humaine. 

Les pièces anatomiques ne sont pas toujours d’origine humaine. La difficulté de se procurer 

un nombre statistiquement suffisant d’échantillons d’origine humaine afin de mettre en 

évidence des différences significatives entre les groupes testés ont alors contrains certains 

auteurs à faire le choix d’utiliser d’autres modèles ex-vivo (i.e. porcin ou ovin) qui sont les 

modèles les plus proches de l’humain et régulièrement choisi dans le cadre d’études 

biomécaniques sur l’évaluation d’implants orthopédiques. Les études seront présentées par 

ordre chronologique. 
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La Table 6a et b rapportant les essais biomécaniques et mécaniques en régime quasi-

statique montre certaines similitudes entre les différentes études publiées telles que : 

• Un angle d’application des efforts à 45° (4/16 études). 

• L’usage de pièces anatomiques de grassets porcins (5/16 études). 

• L’utilisation d’embases fixes (16/16 études). 

• Le mode de pilotage en déplacement (16/16 études). 

• La méthode de mesure de la force uniquement donnée par la cellule de force de la 

machine d’essai mécanique. 

• La méthode de mesure du déplacement uniquement donnée par la course traverse 

à l’exception de (Fedorová et al. 2015) qui utilisent un extensomètre et (Cook et al. 

2015; Smith et al. 2016; Chivot et al. 2018) qui utilisent une mesure optique afin 

de permettre un double contrôle de ce paramètre de sortie. 

• La vitesse d’applications des efforts d’arrachement entre 50 et 60 mm/min pour 5 

des 16 études. 

• L’analyse de la résistance maximale comme paramètre de sortie (14/16 études) 

ainsi que le mode de rupture (11/16 études). 

 

Par ailleurs, des différences notables peuvent être notées dans la Table 6a et b, comme une 

hétérogénéité :  

• des protocoles de pré-chargements, 

 

Enfin, les limites nécessitant d’être soulignées dans la Table 6a et b sont que : 

• 8 des 16 études ne mentionnent pas le protocole de pré-chargement utilisé lors des 

essais biomécaniques. 

• 14 des 16 études ne mentionnent pas la gamme de la cellule de force utilisée pour 

réaliser les essais à l’exception de (Soreide et al. 2019) : 10 lb et (Bryan et al. 

1996) : 5 kN. 
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La Table 7a, b et c rapportant les essais biomécaniques et mécaniques en fatigue montre 

certaines similitudes entre les différentes études publiées telles que : 

• L’usage de pièces anatomiques soit de fémurs isolés (7/16 études) soit de tibias 

isolés (5/16 études). 

• L’usage de pièces anatomiques de grassets porcins (11/16 études). 

• Un angle d’application des efforts se fait suivant l’axe des forages osseux (10/16 

études). 

• Le mode de pilotage choisi est en force à l’exception de (Nakano et al. 2000) en 

déplacement. 

• La méthode de mesure de la force uniquement donnée par la cellule de force de la 

machine d’essai mécanique. 

• La méthode de mesure du déplacement uniquement donnée par la course traverse 

à l’exception de (Brown et al. 2004) et (Ettinger et al. 2017) qui utilisent une 

mesure optique afin de permettre un double contrôle de ce paramètre de sortie. 

• La fréquence des essais choisie entre 0,5 et 1 Hz (6/16 études) 

• L’analyse de la rigidité linéaire comme paramètre de sortie (13/16 études) ainsi que 

la résistance maximale (14/16 études). 

 

Par ailleurs, des différences notables peuvent être notées dans la Table 7a, b et c, 

comme une hétérogénéité :  

• des protocoles de pré-chargements,  

• de la gamme d’application des efforts cycliques, 

• de la vitesse d’application des efforts cycliques, 

• du nombre de cycliques par essai, 

 

Enfin, les limites nécessitant d’être soulignées dans la Table 7a, b et c sont que : 

• 7 des 16 études ne mentionnent pas la fréquence choisie lors des essais 

biomécaniques. 

• 15 des 16 études ne mentionnent pas la gamme de la cellule de force utilisée pour 

réaliser les essais à l’exception de (Milano et al. 2006) : 10 kN. 
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a. Synthèse 

 

Tout comme en recherche vétérinaire, nous constatons également une grande 

hétérogénéité des protocoles d’essai choisis dans le domaine de la chirurgie humaine tant 

pour les essais d’évaluations biomécaniques et mécaniques en condition d’arrachement 

quasi-statique qu’en condition de fatigue. Il existe cependant des tendances d’évaluation 

en fonction des régimes de sollicitations souhaités pouvant être rapportés mais également 

des manques, sources de biais importants. 

 

Pour les essais d’arrachement quasi-statiques : 

 

Paramètres Différences Tendances 

Angles d’application des efforts 20° ; 45° ; 90° ; 140° 45° 

Niveau de pré-chargement [10 N ; 50 N] 10 N 

Vitesse d’application des efforts [10 mm/min ; 3000 mm/min] * [50 mm/min ; 60 mm/min] 

Paramètres de sorties 

Rigidité linéaire 

Limite élastique 

Résistance maximale 

Déplacements associés 

Mode de rupture 

Résistance maximale 

Mode de rupture 

 

* Tout comme en recherche vétérinaire, on note un intervalle très large des vitesses de 

chargement entre les études quasi-statiques, jusqu’à 3000 mm/min. La vitesse de 

chargement influence le comportement mesuré en fonction des propriétés viscoélastiques 

des tissues. D’après Van Dommelen, le comportement en traction sur des ligaments 

humains isolés est similaire entre 0.01 et 100mm/s. Au-delà de 10000mm/s, les auteurs 

notent des différences de réponse (van Dommelen et al. 2005). 

 

Pour les essais en fatigue : 

 

Paramètres Différences Tendances 

Angles d’application des efforts 
30° ; 135° ; 180° et suivant axes des 

forages osseux 
Suivant axes des tunnels osseux 

Niveau de pré-chargement [10 N ; 90 N] ± 50 N 

Vitesse d’application des efforts [0,83 mm/min ; 200 mm/min] 
[30 mm/min ; 80 mm/min] et 200 

mm/min 

Gamme de sollicitation [0 N ; 300 N] [50 N ; 250 N] 

Nombre de cycle / essai [6 ; 5000] [500 ; 1500] 

Paramètres de sorties 

Rigidité linéaire 

Limite élastique 

Résistance maximale 

Déplacements associés 

Mode de rupture 

Rigidité linéaire 

Résistance maximale 

Déplacements associés 
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Manques et sources de biais communs aux essais d’arrachement quasi-

statiques et en fatigue : 

 

• Le déplacement est presque essentiellement mesuré par le déplacement de la 

course traverse (26/32 études) sans autre capteur de mesure comme l’usage d’un 

extensomètre (1/32 études) ou bien par analyse optique (5/32 études) induisant 

un biais important dans le calcul du déplacement / glissement / allongement / 

augmentation de l’amplitude antéro-postérieure du tibia par rapport au fémur. 

• La gamme des cellules de force utilisées pour réaliser les essais n’est presque jamais 

mentionnée dans les protocole expérimentaux (29/32 études). Aussi, il est très 

difficile de se fier aux résultats rapportés dus aux limites de sensibilité de tels 

capteurs associés aux niveaux de chargements imposés tant lors du pré-

chargement que lors des valeurs maximales. 

• Le protocole de pré-chargement est lui aussi souvent non-mentionné dans les essais 

(10/32 études) soit par omission ou bien peut-être simplement car les auteurs ne 

l’ont pas effectué au cours de leurs essais. Dans les deux cas, c’est une information 

manquante très importante tant pour la compréhension des résultats rapportés par 

les auteurs que lors de la mise en place de nouveaux protocoles d’essais 

biomécaniques s’inspirant de l’art antérieur. 
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3) Conclusion 

 

Dans cette partie nous venons de mettre en évidence l’importance : (i) d’associer la mesure 

du déplacement issue de la course traverse avec un autre capteur tel qu’un extensomètre 

ou bien à une mesure optique afin de déterminer avec précision le déplacement / 

allongement ou glissement de notre région d’intérêt évaluée au cours des essais 

biomécaniques i.e. l’implant synthétique verrouillé dans son système de fixation (67 études 

publiées sur 78 se basent uniquement sur les valeurs de déplacement issu de la course 

traverse). (ii) de préciser mais surtout d’utiliser une cellule de force dont la gamme de 

mesure correspond aux valeurs que nous souhaitons mesurer. (iii) de spécifier et de choisir 

le protocole de pré-chargement adapté au type d’implant de fixation qui sera évalué.  

En plus de ces trois paramètres nécessitant une attention particulière, l’étude approfondie 

de la littérature scientifique nous a également permis de mettre en évidence les tendances 

scientifiques à implémenter dans nos protocoles d’essais biomécaniques qui seront 

conduits au cours de ce travail de recherche. Aussi, le choix de réaliser des essais quasi-

statiques suivant l’axe mécanique du tibia i.e. 180° associé à un pré-chargement de 10 N 

a été retenu (Chapitre n°2 et Chapitre n°3, Partie II). 

En ce qui concerne les essais biomécaniques en fatigue, le choix de réaliser les essais sur 

grassets canins maintenus à 135° dans des embases fixes a été fait suivant les tendances 

issues de la littérature scientifique du domaine d’étude. Enfin, le choix d’appliquer un pré-

chargement de 50 N puis de solliciter le système de reconstruction synthétique du LCC sur 

la gamme de sollicitation [50 N ; 250 N] a également été adopté (Chapitre n°3, Partie 

III). 

 

Cette revue de littérature présentée dans le Chapitre n°1, Partie II ci-dessus, avait été 

réalisée dès l’initiation de mes travaux de recherche sur cette thématique. Cependant, les 

conclusions et préconisations que vous venez de lire dans le paragraphe ci-dessus n’ont 

pas pu être toutes suivies au cours des recherches préalables ayant pour objectif la 

compréhension du comportement biomécanique de la rupture du LCC physiologique ainsi 

que l’étude et l’amélioration de la technique de reconstruction intra-articulaire synthétique 

initialement proposée par l’industriel qui vous seront présentées dans le Chapitre n°2 ci-

après. 

En effet, (i) des simplifications du setup d’évaluation biomécanique, (ii) un choix limité de 

capteurs de mesure à disposition ainsi que (iii) des moyens limités tant humains que 

financiers nous ont contraints à opérer des choix afin de nous permettre de réaliser nos 

premiers essais biomécaniques dans un contexte particulier qui vous sera explicité dans le 

Chapitre n°2 ci-après.  
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Chapitre n°2. Compréhension du comportement du LCC 

physiologique et recherches préalables conduisant à l’évaluation 

en régime statique et en fatigue de sa technique de 

reconstruction synthétique 

 

Partie I. Introduction  

 

1) Scientifique 

 

La rupture du ligament croisé crânial (rLCC) est la pathologie du membre pelvien la plus 

couramment rencontrée chez le chien avec une prévalence estimée à 4,87 % (Witsberger 

et al. 2008). Le traitement de cette pathologie implique une intervention chirurgicale et 

rapporte des coûts associés à son traitement de près de 1,32 milliard de dollars aux États-

Unis en 2003 (Wilke et al. 2005).  

C’est dans ce contexte économique qu’en 2017, Novetech Surgery est créé avec pour 

volonté de proposer aux chirurgiens vétérinaires une technique de traitement chirurgical 

de la rupture du LCC par reconstruction synthétique intra-articulaire du LCC rompu. 

L’arrivée de Novetech Surgery sur le marché des implants orthopédiques vétérinaires 

correspond également à la période où un regain d’intérêt scientifique est porté aux 

reconstructions intra-articulaires du LCC qu’elles soient physiologiques ou synthétiques 

(Barnhart et al. 2016; Barnhart, Getzy, et Gardiner 2018; Barnhart, Bufkin, et Litsky 2019; 

Cook et al. 2017; Prada, Silva, et Minto 2018; Biskup et Conzemius 2020).  

En 2018, le société Novetech Surgery signe avec VetAgro Sup un partenariat de recherche 

ayant pour vocation d’évaluer les propriétés biomécaniques de sa technique de 

reconstruction du LCC par ligament intra-articulaire synthétique fixé par des vis 

d’interférence dans des tunnels osseux et pour laquelle je deviendrai leur représentant 

scientifique. 

Comme pour tout nouveau dispositif implantable orthopédique, le choix de débuter les 

recherches par le domaine in-vitro a été décidé et plus particulièrement par des études 

biomécaniques sur modèle ex-vivo canin. 

Le premier travail réalisé a été de désigner le setup biomécanique afin d’éprouver cette 

technique. Basé sur une revue de littérature approfondie du domaine d’étude (Chapitre 

n°1, Partie II) le banc d’essai finalement choisi et utilisé pour chacune des études 

biomécaniques de ce chapitre (Chapitre n°2, Partie II, 2) diffère de ceux décrits dans 

la littérature scientifique (Ait Aouit et al. 2009; Biskup et al. 2015; Choate et al. 2013; 
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Lewis, Milthorpe, et Bellenger 1997; Harper et al. 2004; Tonks et al. 2010; Oda et al. 

2016). En effet, pour des raisons de coûts et de facilité de compréhension du système 

d’étude, nous avons fait le choix de la simplicité nous permettant ainsi d’obtenir des 

résultats qui ne seront pas comparables stricto sensu à ceux de la littérature mais 

permettront de comparer facilement les différentes études réalisées. 

L’importance de connaitre le comportement biomécanique du LCC physiologique 

jusqu’à rupture en condition quasi-statique est donc apparu comme étant le prérequis à 

toute étude biomécanique évaluant la technique de reconstruction intra-articulaire 

synthétique du LCC initialement décrite par l’industriel. En effet, d’autres auteurs avant 

nous s’étaient déjà intéressés à cette thématique mais ils avaient conduit leurs essais 

suivant des setups biomécaniques et protocoles de chargements différents (Comerford et 

al. 2005; Dorlot et al. 1980; Wingfield et al. 2000). Raison pour laquelle nous avons tenu 

à obtenir nos propres résultats (Rafael et al. 2021). 

 Par la suite, deux études biomécaniques ont été réalisées sur la technique de 

reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC initialement décrite par l’industriel 

(Figure 17). 

 

 

Figure 17. Schéma de la technique de reconstruction synthétique du LCC dite du 

« Novalig » initialement décrite par l’industriel « Novetech Surgery » 

 

La première étude s’attachait à comparer la résistance biomécanique à l’arrachement en 

régime quasi-statique de l’implant synthétique fixé à l’aide de 2, 3 ou 4 vis d’interférence 
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par rapport à la résistance à rupture du LCC physiologique testé dans les mêmes conditions 

(Blanc et al. 2019). 

La seconde, avait pour vocation de rapporter la résistance biomécanique à l’arrachement 

en régime de fatigue de l’implant synthétique fixé à l’aide de 4 vis d’interférence (Goin et 

al. 2022). 

 Une fois ces deux études conduites, notre compréhension de la technique était 

suffisante pour imaginer deux variations de celle-ci à évaluer biomécaniquement avec pour 

hypothèse que ces modifications permettraient d’augmenter la résistance biomécanique 

du système de fixation de la technique initiale (Rafael et al. 2020; Goin et al. 2021). 

 

2) Objectifs des recherches préalables 

 

Cinq études biomécaniques composent ce chapitre de recherches préalable. Trois d’entre 

elles s’intéresseront à la compréhension de la rupture du LCC ainsi que de la technique de 

reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC initialement décrite par l’industriel.  

Les deux dernières auront, quant à elles, vocation à présenter deux variations de la 

technique initiale. Ces cinq études présentées dans ce chapitre ont été conduites de 

manière chronologique.1  

 

Ainsi, chacune de ces cinq publications avait des objectifs clairement définis tel que :  

 

(i) La compréhension du comportement biomécanique de la rupture du LCC 

physiologique en traction quasi-statique (Rafael et al. 2021) 

(ii) L’évaluation biomécanique de la technique de reconstruction intra-articulaire 

synthétique du LCC initialement décrite par l’industriel 

a. En régime statique (Blanc et al. 2019) 

b. En régime de fatigue (Goin et al. 2022) 

(iii) L’évaluation biomécanique de deux variations de la technique de reconstruction 

intra-articulaire synthétique du LCC  

a. Comparaison de deux techniques d’implantation des vis d’interférence : In-

Out vs. Out-In (Rafael et al. 2020) 

b. Comparaison de deux systèmes de fixation fémorales (Goin et al. 2021) 

 

  
 

1 Cependant, leurs publications n’ont pu respecter cette temporalité dû à la durée et aux aléas du processus de 

publication que nous connaissons tous. Bien que je n’aie pas été premier auteur sur toutes ces publications, ma 

contribution à chacune d’elle était notable tant sur le plan des expérimentations que lors de la rédaction et des 

corrections des manuscrits avant publication. 
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Modèle 
Résistance à 

rupture (Rr) 

Longueur section 

fonctionnelle 

Largeur sous 

3% de la Rr 

Epaisseur sous 

3% de la Rr 

Allongement à 

30% de la Rr 

2000 2000 N 22 cm N/A N/A N/A 

4000 4000 N 22 cm 3,8 ± 0,5 mm  0,91 ± 0,1 mm 3 ± 0,4 % 

8000 8000 N 22 cm 6 ± 1 mm 1,22 ± 0,1 mm 4,8 ± 0,5 % 

Table 8. Synthèse des caractéristiques techniques de l’implant Novalig fournies par 

l’industriel 

La Table 8 apporte certaines informations techniques intéressantes permettant une 

meilleure appréhension du comportement mécanique de l’implant. Cependant, certaines 

limites sont à prendre en compte : 

• Le questionnement sur l’exactitude de ces résultats étant donné qu’ils proviennent 

directement de l’industriel. 

• Aucune information n’est rapportée par l’industriel au sujet de la longueur de travail 

(entre les mors) de l’implant testé conduisant à obtenir les valeurs présentées ci-

dessus. 

• Nous n’avons pas vérifié les valeurs de résistance à rupture du Novalig. 

 

Afin d’augmenter notre compréhension technique de l’implant Novalig 4000 et plus 

particulièrement sur sa section fonctionnelle, nous avons réalisé deux essais mécaniques 

visant à déterminer sa rigidité linéaire estimée à environ 325 N/mm (Table 9). 

 

Objectifs 

Méthode 

Résultats 
Conditions aux limites 

Longueur de 

travail (entre 

les mors) 

Pré-

chargement 

Vitesse 

d’application 

des efforts 

Caractériser la 

rigidité linéaire 

du Novalig 4000 

Traction uni-axiale ; 

embases supérieure et 

inférieure fixes (mors 

textile) 

20 mm 10 N 10 mm/min 
315 

N/mm 

 

21 mm 10 N 10 mm/min 
336 

N/mm 

Table 9. Méthode et résultats des deux essais mécaniques ayant pour objectif de 

caractériser la rigidité linéaire de la section fonctionnelle du Novalig 4000 après 

stérilisation 
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b. Vis d’interférence 

 

L’industriel a opté pour des vis d’interférence comme système de fixation permettant 

l’ancrage de l’implant synthétique dans l’os (Figure 19). Ce choix s’est basé sur 

l’antériorité empirique et scientifique des systèmes de fixations utilisés dans le cadre du 

traitement chirurgical de la rLCA chez l’homme définissant la vis d’interférence comme 

étant le gold standard (Maletis et al. 2007; Kousa et al. 2001; Marti et al. 1997; Kousa et 

al. 2003). 

Les principales caractéristiques techniques de ces vis d’interférence sont : 

• Conçues en titane de grade chirurgical, plus précisément nommé TA6V pour Ti-

6Al-4V est un alliage de titane chargé à 6% aluminium et 4% de vanadium. 

• Le choix du titane TA6V présente en plus de sa biocompatibilité prouvée depuis 

des décennies dans le domaine des implants orthopédiques (Semlitsch 1987; Li et 

al. 2020; Kaur et Singh 2019) l’avantage de pouvoir être anodisé permettant ainsi 

de réduire sa corrosion in-situ (Narayanan et Seshadri 2007; Prando et al. 2017; 

2018) ainsi que de pouvoir être teinté de différentes couleurs en fonction de 

l’épaisseur de la couche d’oxyde induite par le processus d’anodisation (oxydation 

anodique) (Figure 19). 

• L’ensemble des vis d’interférence de la gamme commercialisées par l’industriel 

sont :  

o Canulées permettant leur guidage lors de l’implantation à l’intérieur du 

forage osseux au contact par compression entre l’implant synthétique et les 

pourtours du tunnel osseux. 

o Conçues avec un filetage atraumatique (à l’inverse des vis auto-

taraudantes utilisées lors d’ostéosynthèse) afin de préserver l’intégrité de 

l’implant synthétique qui se verra comprimé par la vis d’interférence au 

moment de son implantation. 

o Déclinées en plusieurs références de diamètres et longueurs différents 

(Table 10). 

o Ne sont pas coniques : elles présentent un corps continu depuis la tête de la 

vis jusqu’à son extrémité, un chanfrein qui viendra réduire le diamètre 

extérieur de la vis sur son dernier tour de filet distal. 

o Ont des empreintes standards hexagonales afin d’être implantées avec un 

tournevis hexagonal de 2,5 mm à l’exception des références diamètre 3 et 

3,5 mm qui ont des empreintes torx modifiées qui correspondent à un 

tournevis torx dédié. 
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Figure 19. Gamme de vis d’interférence commercialisées par l’industriel 

 

Références Diamètres Longueur 

 
3 mm 11 mm 

 
3,5 mm 11 mm 

 
4 mm 13 mm 

 
4,5 mm 

15 mm 

20 mm 

 
5 mm 

15 mm 

20 mm 

25 mm 

 
6 mm 

15 mm 

20 mm 

25 mm 

Table 10. Caractéristiques techniques (diamètres et longueurs) des vis d’interférence 

commercialisées par l’industriel 

 

L’Annexe n°1 présente dans un document transmis par l’industriel les consignes 

d’utilisation du Novalig associé aux choix des implants en fonction de différents paramètres 

tels que : le diamètre de forage en fonction du type d’os, la taille des implants à associer 

etc.  
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2) Méthode 

 

Dans cette partie, nous nous attacherons à présenter dans un premier temps la méthode 

générale d’évaluation biomécanique utilisée pour conduire nos recherches préalables puis 

dans un second temps les spécificités ayant attrait à chacune des études réalisées. Du au 

nombre important de limites en lien avec les choix opérés lors de la construction de notre 

méthode, celles-ci seront énoncées à l’issue de chaque sous partie et discutées en Partie 

IV. 

 

a. Origine, sélection et préparation des pièces anatomiques 

 

Toutes les pièces anatomiques provenaient de chiens euthanasiés pour des raisons 

étrangères à l'objet de nos recherches biomécaniques préalables. Les membres pelviens 

été prélevés sur des sujets anatomiques canins adultes fraîchement congelés pesant entre 

25 et 35 kg. Tous les chiens étaient de taille similaire. Les grassets ont été disséqués pour 

laisser intacts le tibia, les ménisques, et le fémur. Les grassets exempts d'arthrose, de 

lésions ligamentaires et méniscales contrôlés macroscopiquement par un chirurgien 

vétérinaire spécialiste européen (Dipl ECVS) ont été sélectionnés. Les grassets ont été 

disséqués pour ne laisser intacts que le tibia, les ménisques, (le LCC dans l’étude de (Rafael 

et al. 2021)) et le fémur. L'extrémité proximale du fémur et l'extrémité distale du tibia ont 

été insérées puis inclues dans des supports métalliques rectangulaires (30 × 30 × 70 mm) 

à l’aide de résine de polyméthyl méthacrylate permettant de sécuriser la fixation des 

extrémités osseuses dans la machine d'essai. 

 

• La non-vérification objective de la qualité des pièces anatomiques au sens de leur 

caractère sain, exempts d’atteinte d’ordre ligamentaire, méniscal ou de pathologie 

arthrosique peut être considéré comme la première limite de notre méthode 

d’évaluation biomécanique. Le recours à l’imagerie médicale (IRM ou Ct-Scan), aux 

grilles d’évaluation de l’arthrose ou bien la cotation des lésions sous-chondrales 

nous auraient par exemple permis d’objectiver les atteintes des pièces anatomiques 

et ainsi potentiellement écarter certains échantillons de nos études.  

• Dans le contexte temporel de cette thèse, il a été difficile d’obtenir un nombre 

suffisant de sujets anatomiques de formats adaptés à la réalisation des essais ce 

qui explique parfois un nombre limité d’essai dans nos études. Leurs disponibilités 

pour la recherche s’étaient drastiquement réduites avec le contexte sanitaire 

pendant la pandémie de COVID 19. De plus, durant cette longue période, l’accès 

aux laboratoires pour les essais et  autres unités fonctionnelles étaient interdit. Ce 
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contexte sanitaire a donc impacté de façon non-négligeable le déroulé de cette 

thèse. 

 

b. Technique d’implantation des pièces anatomiques 

 

Les échantillons ont été décongelés à température ambiante pendant 24 heures. Ils ont 

ensuite été implantés avec l’implant synthétique en UHMWPE (Novalig 8000) associé à son 

système de fixation par vis d’interférence selon la technique d’implantation chirurgicale « 

Out-In » suivant laquelle les vis d’interférence sont implantées depuis la surface 

épiphysaire du fémur et du tibia vers l'espace intra-articulaire (Blanc et al. 2019). Une fois 

le LCC entièrement réséqué, l'implantation a été réalisée en lieu et place des insertions 

physiologiques du LCC afin d’assurer une reconstruction anatomique de celui-ci. Toute la 

procédure d’implantation a été réalisée avec les grassets cadavériques maintenus en 

hyperflexion. L’ensemble des forages réalisés étaient de diamètre 3,6 mm. Un premier 

tunnel fémoral oblique a été foré (Figure 20) à partir de l'insertion caudo-latérale du LCC 

à l’aide d’un ancillaire de visé fourni dans le kit d’ancillaires permettant la réalisation de la 

technique (Figure 21). Un autre tunnel tibial oblique a été foré à partir de l'insertion 

cranio-médiale du LCC. L'implant en UHMWPE a ensuite été inséré à travers ces deux 

tunnels à l'aide d'un passe-fil. Une vis d'interférence a été implantée dans le premier tunnel 

depuis la face disto-latérale de la métaphyse fémorale suivant la technique d’implantation 

« Out-In ». Toutes les vis implantées mesuraient 4,5 mm de diamètre et 20 mm de long. 

Un tunnel transversal a été percé à travers la métaphyse distale du fémur à 10 mm 

proximalement de la sortie proximale du premier tunnel. Une fois l'implant passé à travers 

ce troisième tunnel, à nouveau à l'aide d'un passe fil, une deuxième vis d'interférence a 

été implantée dans le tunnel depuis la face médiale vers la face latérale du fémur. Une 

autre vis a ensuite été implantée dans le tunnel tibial oblique suivant la technique 

d’implantation « Out-In », tout en maintenant l’implant synthétique sous tension. Un 

dernier tunnel transversal a été percé dans la métaphyse proximale du tibia à 10 mm 

distalement de la sortie distale du second tunnel. L'implant en UHMWPE a ensuite été passé 

à travers ce tunnel toujours avec un passe-fil et une quatrième vis d'interférence a été 

implantée depuis la face médiale vers la face latérale du tibia (Figure 22). Une fois la 

procédure d'implantation terminée, le clinicien a vérifié l'absence de mouvement du tiroir 

afin de confirmer la réussite de la procédure d’implantation (Figure 6). 
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Figure 20. Vue schématique de la reconstruction synthétique intra-articulaire du LCC 

fixée par quatre vis d'interférence (deux périarticulaires obliques et deux transversales). 

 

 

Figure 21. Ancillaire de visée développé par l’industriel pour guider les chirurgiens à 

contrôler le point d’entrée et de sortie des forages osseux 
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Figure 22. Visualisation finale de la procédure d’implantation permettant la stabilisation 

passive intra-articulaire du grasset à l’aide de l’implant synthétique en UHMWPE et fixé 

par quatre vis d’interférence. 

 

Les limites de notre méthode d’implantation sont : 

• L’aspect subjectif et donc difficilement reproductible des forages réalisés au niveau 

des insertions du LCC en partie fémorale et tibiale (points d’entrées et de sorties, 

orientation 3D). En effet, même si l’usage de l’ancillaire de visée (Figure 21) 

permet au chirurgien de contrôler les points d’entrée et de sortie de ses forages, le 

placement du viseur, donc des forages osseux, reste au jugé visuel du chirurgien 

au cours de l’intervention. Les zones d’insertions anatomiques du LCC sont étendues 

et variables d’un patient à un autre rendant ainsi difficile la mise en place d’une 

technique permettant d’objectiver la zone correcte où réaliser les forages et ainsi 

garantir une implantation isométrique de l’implant synthétique.  

• La mise en tension de l’implant synthétique au moment du verrouillage des vis 

d’interférence est subjective et est laissée à l’appréciation du chirurgien : il choisit 

la tension correcte à appliquer à l’implant synthétique afin de stabiliser l’articulation.  

• Le couple de serrage des vis d’interférence n’a pas été contrôlé au moment de leur 

implantation. En effet, le couple de serrage étant dépendant de l’échantillon 

implanté en lien avec le principe même de la vis d’interférence ayant pour objectif 

de verrouiller par phénomène de compression l’implant synthétique à l’intérieur du 

forage osseux n’avait que peu d’intérêt à nos yeux. Le fait de noter le couple de 

serrage réalisé pour chaque vis d’interférence implantée nous aurait cependant 

servi à obtenir des informations indirectes sur la qualité et densité osseuse de 

chaque échantillon. 
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• La non-vérification de la qualité des implantations post-implantation grâce à 

l’imagerie médicale. Un contrôle radiographique nous aurait permis d’obtenir des 

informations à ce propos, une vérification par CT-Scan nous aurait permis 

d’objectiver et de quantifier les erreurs d’implantions des vis d’interférence dans les 

3 plans de l’espace.  

• Le recours au CT-Scan nous aurait également permis d’objectiver la densité osseuse 

des échantillons implantés grâce à l’utilisation de fantômes tomodensitométriques 

placés à côté des échantillons et ainsi permettre une analyse plus fine des résultats 

biomécaniques obtenus.  

 

c. Setup biomécanique 

 

Les articulations du grasset stabilisées avec l'implant en UHMWPE et fixées à l’aide de 4 

vis d'interférence ont été testées en condition d’arrachement quasi-statique et en condition 

de fatigue sous une charge de traction uniaxiale. Ces essais ont été réalisés à température 

ambiante (23°C) (Cocca et al. 2020) à l'aide d'une machine d'essai mécanique (AGS-X 

Shimadzu, Japon) disponible au laboratoire Interactions Cellules Environnement (ICE) de 

VetAgro Sup. Chaque échantillon implanté a été initialement positionné à 180° grâce à des 

embases pivots (étriers supérieur et inférieur maintenant les échantillons anatomiques 

inclus dans des supports métalliques 7x3x3 cm à l’aide de goupilles de 8 mm de diamètre) 

afin d’assurer l'alignement des tunnels obliques fémoral et tibial, (Figure 23). Des 

compresses stériles imbibées de sérum physiologique ont été appliquées directement à la 

surface des pièces anatomiques et maintenues en place avec des feuilles de films étirables 

en polyéthylène pour éviter toute déshydratation pendant les essais en condition de fatigue 

(48h) (Figure 23C).  

 

Les limites de notre setup biomécanique sont : 

• L’évaluation biomécanique suivant un axe d’application des efforts à 180° de notre 

technique de reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC est un choix peu 

rapporté dans la littérature scientifique vétérinaire à l’exception de Barnhart et 

collègues en 2019 (Barnhart, Bufkin, et Litsky 2019). En effet, l’angulation 

physiologique du membre pelvien de 135° chez le chien en position d’attente est 

souvent repris pour les essais biomécaniques. (Ait Aouit et al. 2009; Biskup et al. 

2015; Choate et al. 2013; Lewis, Milthorpe, et Bellenger 1997; Harper et al. 2004; 

Tonks et al. 2010; Oda et al. 2016) Cependant, notre objectif était de simuler les 

conditions physiologiques d’une rLCC en cas d’hyperextension du membre pelvien 

canin. 
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• Ce choix nous limitera donc dans la comparaison de nos résultats biomécaniques 

avec la littérature. Cependant l’objectif était de nous auto-comparer suivant les 

différents résultats de nos études de recherche préalables. 

• Enfin, la reprise d’un setup biomécanique issu d’une publication scientifique 

antérieure aurait pu être un choix alternatif. Cependant le setup n’est pas le seul 

critère à prendre en compte : en effet le protocole d’essai conditionne de manière 

significative les résultats biomécaniques obtenus. Ainsi, le choix de la 

reproductibilité de notre propre modèle d’essai a été préféré afin de limiter les biais 

issus d’une reprise d’un protocole antérieur qui n’aurait pas été le fruit de notre 

réflexion et approche scientifique de la thématique d’étude. 

 

 

Figure 23. (A et B) Montage expérimental d’évaluation biomécanique commun aux 

essais réalisés en condition quasi-statique et en fatigue. Les échantillons sont maintenus 

à l’aide de deux embases (supérieure et inférieure) en liaison pivot avec le bâti et la 

traverse (C). Maintien de l’atmosphère humide des échantillons anatomiques au cours 

des essais en condition de fatigue. 

 

d. Protocole d’essai biomécanique 

 

L’ensemble des essais biomécaniques conduits lors des recherches préalables a été réalisés 

au laboratoire de biomécanique du laboratoire Interactions Cellules Environnement (ICE) 

à VetAgro Sup à l’aide d’une seule et même machine d’essai mécanique (AGSX Shimadzu, 

Japon). 
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En régime quasi-statique : Les essais de traction quasi-statiques ont été réalisés après 

l’application d’un pré-chargement de (20 mm/min, jusqu'à 10 N). La traction était 

appliquée à la vitesse de 1 mm/min jusqu'à rupture. L’arrêt de l’essai survenait si le 

déplacement de la course traverse dépassait 25 mm. 

 

En régime de fatigue : Un pré-chargement en traction quasi-statique a été réalisé à 20 

mm/minute jusqu'à atteindre 100 N. Un essai de traction en fatigue (100 000 cycles) a 

ensuite été effectué à une fréquence de 0,58 Hz, ce qui représente une durée d’environ 48 

heures par échantillon. Ce cycle de chargement vise à reproduire les efforts perçus par 

l’articulation du grasset d’un chien opéré avec cette technique mais n'ayant pas respecté 

la mise au repos recommandée par le chirurgien vétérinaire au cours de la période de 

postopératoire. Les limites en force des cycles (de 100 N à 210 N) sont basées sur 

l’estimation de la force de réaction du sol réalisée par dynamique inverse : estimée à 65 

% du poids corporel du chien au trot (Rumph et al. 1995), la force de réaction au sol serait 

de 195 N pour des chiens de 30 kg (moyenne des sujets anatomiques canins évalués dans 

cette étude). Nous avons rajouté une marge de sécurité de 15 N (7%), portant la charge 

maximale appliquée aux échantillons testés à 210 N. Notons que cette amplitude de 

sollicitation est du même ordre de grandeur que celle utilisée dans les essais en fatigue 

conduits sur des dispositifs de fixation utilisés lors de reconstructions du LCA chez l’homme 

(Kousa et al. 2003; Brown et al. 2004). 

 

Tout comme pour le setup biomécanique, nous pouvons lister certaines limites à notre 

protocole d’essai : 

• Les choix de vitesse d’application des efforts, de fréquence d’essai ou encore de 

limites maximum et minimum lors des essais en condition de fatigue ou en quasi-

statique ont été largement inspirés dans la revue de littérature effectuée sur les 

méthodologies d’évaluation biomécanique des stabilisations passives du grasset 

chez le chien. Cependant, nous n’avons pas repris strictement de protocoles d’essais 

issus d’une publication antérieure pour les mêmes raisons que celles présentées 

pour les limites de notre setup biomécanique dans le paragraphe ci-dessus. 

 

e. Acquisition et traitement des données 

 

Les capteurs utilisés pour enregistrer la force (cellule de charge de 5 kN) et le déplacement 

(course transverse mécanique) étaient communs à toutes les études biomécaniques 

conduites au cours des recherches préalables. L'acquisition synchronisée des mesures a 

été réalisée avec le logiciel TrapeziumX (Shimadzu, Japon) avec une fréquence 
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d'échantillonnage fixée à 10 Hz. Les données ont été traitées avec le logiciel Matlab® 

Release 2018 (The MathWorks, Inc., Natick, MA) et le logiciel Excel® (Microsoft 

Corporation, Albuquerque, NM).  

Les données brutes ont été analysées pour en extraire plusieurs paramètres :  

En condition d’arrachement quasi-statique : La force enregistrée à 3 mm (R3mm)* de 

déplacement de la course traverse, la force limite élastique**, la résistance maximale (Rm) 

associée au déplacement de la course traverse, le mode de rupture ou encore la rigidité 

linéaire*** (Table 11a et b).  

* L’étude de la force enregistrée à 3 mm correspond à la limite de la plage de 

fonctionnalité in-situ pour les systèmes de stabilisation passifs du grasset 

(Loutzenheiser et al. 1995; Wüst et al. 2006). 

** La force limite élastique est la première valeur observée de la force enregistrée 

hors de la zone de linéarité de la courbe de force / déplacement. 

*** La rigidité linéaire a été calculée à partir de la pente de la courbe de force / 

déplacement dans son intervalle linéaire pour chaque essai de traction. 

En condition de fatigue : Les données brutes de déplacement étaient filtrées en 

appliquant un filtre mobile moyen bidirectionnel (taille de la fenêtre : N = 500 sur 30 

cycles). Le comportement global de chaque échantillon testé a ensuite été extrait en 

utilisant la moyenne par cycle des courbes de déplacement filtrées. Le déplacement de la 

course traverse a été enregistré. La rigidité linéaire a été calculée sur plusieurs cycles (1er, 

2ème, 10ème et 100 000ème) à partir de la courbe force-déplacement dans l'intervalle de cycle 

donné pour illustrer un potentiel effet de relaxation (Table 11 a et b).  

Toutes les statistiques ont été réalisées avec Statext ver. 3.3 (STATEXT LLC, Wayne, NJ, 

USA), en utilisant un niveau de significativité de 5%. 

 

• La limite la plus importante à rapporter lors de notre méthode d’acquisition de nos 

données serait la non-utilisation d’une méthode de mesure des déplacements 

locaux de nos échantillons à l’aide d’extensomètres ou bien grâce à des mesures 

optiques en plus des déplacements enregistrés par la course traverse de la machine 

d’essai. Ainsi, seuls les déplacements enregistrés par la course traverse ont été 

présentés dans nos études mais ne rapportent donc pas les déplacements locaux 

de nos échantillons évalués. 
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f. Variation inter-étude 

 

Etude 

Matériel Méthode d’implantation Méthode d’essai 

Type 
d’échantillons 

testés 
Implants évalués 

Nombre, 
localisat° 
et Ø des 
forages 

Technique 
d’implantation 

des VI 

Condition 
d’essai 

Condition 
aux 

limites 

Pré-
chargement 

Vitesse 
d’application 
des efforts 

Condition 
testée et 
nombre 

d'échantillons 
(n=) 

Paramètres 
évalués 

(Rafael 
et al. 
2021) 

Membre 
pelvien 

LCC Physiologique / / 
Arrachement 

quasi-
statique 

 

10 N 1 mm/min 
1 condition 

testée (n=10) 

Résistance 
maximale à 
rupture et 

déplacement 
associé ; 
Rigidité 
linéaire 

(Blanc 
et al. 
2019) 

Membre 
pelvien 

Novalig 8000 ; VI 
4,5 x 20 mm 

4 forages Ø 
3,6 mm (2 
fémoraux : 
1 oblique et 

1 
transversal ; 
2 tibiaux 1 
oblique et 1 
transversal) 

Out-In 
Arrachement 

quasi-
statique 

 

10 N 1 mm/min 

3 conditions 
testées : Gr 4 

VI (n=4) ; 3 VI 
(n=4) ; 2 VI = 

(n=4) 

Limite 
élastique ; 
Résistance 

maximale et 
déplacement 

associé ; 
Rigidité 

linéaire ; 
Mode de 
rupture 

Table 11 
a
. Synthèse des protocoles (matériels et méthodes) des 5 études biomécaniques conduites au cours des recherches préalables.          

VI = Vis d’interférence 
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(Goin 
et al. 
2022) 

Membre 
pelvien 

Novalig 8000 ; 
VI 4,5 x 20 mm 

4 forages Ø 3,6 mm 
(2 fémoraux : 1 

oblique et 1 
transversal ; 2 tibiaux 

1 oblique et 1 
transversal) 

Out-
In 

Fatigue 

 

100 
N 

100 K cycle 
[100 à 210 
N] réalisés 
à 0,58 Hz 

1 condition 
testée (n=7) 

Force en fonction du 
déplacement ; rigidité 
linéaire calculé au 1er, 

2ème, 10ème et 100Kème ; 
Mode de rupture 

(Rafael 
et al. 
2020) 

Membre 
pelvien 

Novalig 8000 ; 
VI 4,5 x 20 mm 

2 forages Ø 3,6 mm 
(1 fémoral oblique et 

1 tibial oblique) 

Out-
In vs. 
In-
Out 

Arrachement 
quasi-statique 

 

10 
N 

1 mm/min 

2 conditions 
testées : Out-In 
(n=7) ; In-Out 

(n=7) 

Résistance à 3 mm ; 
Résistance maximale et 

déplacement associé 
linéaire ; Mode de 

rupture 

(Goin 
et al. 
2021) 

Fémurs 

Novalig 4000 
Platine vs. 

Novalig 4000 
standard ; VI 5 

x 20 mm 

1 forage Ø 4 mm 
oblique fémoral 

In-
Out 

Arrachement 
quasi-statique 

 

10 
N 

1 mm/min 

2 conditions 
testées : Novalig 

4000 Platine 
(n=4) ; Novalig 
4000 standard 

(n=4) 

Limite élastique ; 
Résistance maximale ; 
Rigidité linéaire ; Mode 

de rupture 

Table 11 
b
. Synthèse des protocoles (matériels et méthodes) des 5 études biomécaniques conduites au cours des recherches préalables.          

VI = Vis d’interférence 
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Partie III. Résultats et Discussions 

 

1) Evaluations du comportement du LCC physiologique en traction 

quasi-statique à rupture (Rafael et al. 2021) 

 

 Résistance maximale à rupture  

Echantillons Force (N) Déplacement (mm) Rigidité linéaire (N/mm) 

N1L 883 7 195 

N1R 862 6,8 191 

N2L 736 7,3 184 

N2R 619 3,9 181 

N3L 1014 6,5 230 

N3R 1143 7,2 222 

N4L 858 5,6 192 

N4R 773 5,7 167 

N5L 928 4,5 250 

N5R 831 4 264 

Moyenne 864 5,8 208 

Ecart-Type 145 1,3 32 

Table 12. Résultats, moyenne et écart type des 10 essais de traction quasi-statique 

jusqu'à la rupture. Echantillons : N = numéro du chien, L = left, R = right (latéralité). 

 

 

Figure 24. Exemple de courbe force-déplacement pour l'essai N1R (Rafael et al. 2021) 
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Figure 25. Photo en vue postérieure de l’échantillon N1R post-essai permettant de 

visualiser la rupture du LCC au niveau de son insertion tibiale 

 

 

Discussion 

 

Bien que la stabilité de l’articulation du grasset soit assurée par plusieurs structures 

anatomiques (le LCC, le ligament croisé caudal, les ligaments collatéraux, la capsule 

articulaire et les muscles du membre pelvien), le LCC assure seul le rôle de la stabilisation 

cranio-caudal et en rotation interne du tibia par rapport au fémur. Les efforts perçus par 

le LCC en condition in-vivo à différentes allures de locomotion ne sont pas connus avec 

précision. Cependant, plusieurs études ont caractérisé ses propriétés biomécaniques en 

condition ex-vivo.  

Deux équipes de recherche ont effectué par le passé des essais ex-vivo similaires à notre 

étude pour évaluer les propriétés du LCC de la race de chien « Greyhound » en traction 

quasi-statique avec une articulation du grasset maintenue à 30° de flexion (Wingfield et 

al. 2000; Comerford et al. 2005). Wingfield et al. a une valeur moyenne de résistance 

maximale à rupture de 1897 N (Wingfield et al. 2000), Comerford et al. de 820 N 

(Comerford et al. 2005) soit un facteur de variation de 2,3 : ces résultats illustrent tant la 

variabilité biologique que la reproductibilité expérimentale inter-équipe. 
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L'angle de flexion du grasset au cours de l’essai de traction est un paramètre prépondérant 

pouvant induire des variations de résistance maximale à l’arrachement du LCC de l’ordre 

de 30% (Wingfield et al. 2000). 

La vitesse d’application des efforts de traction est quant à elle également un paramètre 

important pouvant modifier le comportement biomécanique du LCC. Le LCC, comme tout 

ligament, rapporte un comportement viscoélastique qui nécessite le recours à des vitesses 

de traction lentes i.e. quasi-statique. Cependant, en pratique, le comportement 

biomécanique LCC chez le chien semble être le même lorsqu’on l’évalue en traction à des 

vitesses comprises entre 1 et 500 mm/min (Dorlot et al. 1980). Fait également rapporté 

chez l’homme d’après Van Dommelen qui rapporte un comportement biomécanique en 

traction des ligaments humains isolés similaire entre 0,01 et 100mm/s. Au-delà de 

10000mm/s, les auteurs notent des différences de réponse (van Dommelen et al. 2005). 

Dans une population de chien de race « Labrador », la résistance maximale à rupture 

moyenne était de 704,4 ± 45,6, résultats inférieurs de 23% par rapports aux nôtres suivant 

le même paramètre d’évaluation (Comerford et al. 2005). En ce qui concerne le paramètre 

de déplacement enregistré au moment de la rupture du LCC, Comerford et al, rapportent 

une valeur moyenne de 7,9 ± 0,46 mm, plus élevée que notre étude 5,8 ± 1,3 mm. Cette 

différence pourrait être expliquée par une vitesse d’application des efforts de traction plus 

importante choisie par Comerford et al i.e. 1000 mm/ min.  

Un autre paramètre qui pourrait expliquer cette différence serait la méthode de pré-

chargement choisie permettant de plus ou moins prétendre et d’aligner les fibres de 

collagène du LCC. 

Malgré ces différences, les caractéristiques biomécaniques observées dans cette étude sont 

similaires à celles décrites par Comerford et al. Des variabilités mineures inter-essais sont 

rapportées cependant les propriétés biomécaniques du LCC issus d’une même race de chien 

semblent être conservées. 

Par ailleurs, il convient d'être prudent lors de l'interprétation de résultats biomécaniques 

issus d’échantillons biologiques congelés. En effet, la congélation de tissus ligamentaires 

altère leurs propriétés biomécaniques les rendant plus rigide après un cycle de congélation-

décongélation (Dorlot et al. 1980).  

Enfin, il serait intéressant de conduire de nouvelles études in-vitro permettant d’améliorer 

les connaissances sur les facteurs qui influencent la résistance du LCC afin de mieux 

comprendre l'étiopathogénie de sa rupture, qui n’est, pour lors, pas encore clairement 

définie (Vasseur et al. 1985). 
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2) Evaluation de la technique de reconstruction intra-articulaire 

synthétique du LCC initialement décrite par l’industriel 

 

a. En régime statique (Blanc et al. 2019) 

 

 
Limite élastique (N)  

Moy ± ET 

Résistance maximale (N)  

Moy ± ET 

Rigidité linéaire (N/mm)  

Moy ± ET 

Ligament physiologique 614 ± 297 888 ± 201 224 ± 30 

4 vis d’interférence 347 ± 54 690 ± 115 * 132 ± 41 

3 vis d’interférence 292 ± 87 466 ± 150 * 116 ± 22 

2 vis d’interférence 287 ± 60 335 ± 59 *° 102 ± 38 

Table 13. Synthèse des résultats. * valeurs significativement différentes par rapport aux 

valeurs du ligament physiologique. ° valeurs significativement différentes par rapport aux 

valeurs du modèle de fixation à 4 vis d’interférence. 

 

Le mode de rupture était le même pour chaque ligament (synthétique et physiologique) 

testé. Les ligaments physiologiques se sont rompus au niveau de leur insertion tibiale ; les 

ligaments synthétiques quant à eux glissaient à l’interface os / ligament synthétique /vis 

d’interférence au cours des essais biomécaniques.  

 

Un test statistique de type ANOVA réalisé sur les valeurs de résistance maximale a révélé 

une différence significative entre le modèle de fixation à 2 et 3 vis d’interférence par 

rapport au ligament physiologique (p-value < 0,001 dans les deux cas) et entre le modèle 

de fixation à 2 et 4 vis d’interférence (p-value = 0,007). A contrario, aucune différence 

significative n’a pu être mise en évidence entre le modèle de fixation à 4 vis d’interférence 

et le ligament physiologique. 

Les valeurs de la limite élastique étaient supérieures au maximum des valeurs mesurées 

au pas et au trot (pour les ligaments physiologiques (582 N ± 276 N, p-value <0,001) et 

pour le modèle de fixation à 4 vis d’interférence (347 N ± 54 N, p-value = 0,0181) selon 

un t-test de Student, mais pas pour le modèle de fixation à 4 vis d’interférence comparées 

aux valeurs mesurées au galop. Ces limites sont à mettre en correspondance avec les 

efforts perçues par le LCC au cours de la marche, du trot et du galop sont issues d’un 

modèle de calcul (proposé par (Rumph et al. 1995)) de la force de réaction du sol réalisée 

par dynamique inverse et corrélé au poids de l’animal. Pour un chien pesant 30 kilos (poids 

moyen des sujets anatomiques dont nos échantillons sont issus), l’effort perçu par le LCC 

sera de : 30% du poids corporel de l’animal au cours de la marche (soit 90 N) ; 65% au 

cours du trot (soit 210 N) ; 125% au galop (soit 375 N) (Rumph et al. 1995). 
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Les rigidités linéaires étaient similaires pour les trois modèles de fixation par vis 

d’interférence mais statistiquement différentes des valeurs rapportées par les essais 

réalisés sur ligament physiologique (test ANOVA, p-value < 0,001 pour chaque test). 

(Table 13). 

 

 

Figure 26. Exemple de courbe force-déplacement d’un essai conduit avec un modèle de 

fixation à 2 vis d’interférence implantées en Out-In 

 

L’analyse des courbes force / déplacement (par exemple Figures 26 et 27) montrent des 

différences de comportement entre les techniques de reconstruction intra-articulaires du 

LCC fixées à l’aide de deux (Figure 26) ou quatre (Figure 27) vis d’interférence. Bien que 

seuls deux exemples de courbe soient présentés dans ce travail, les courbes force / 

déplacement des autres essais des différents modèles de fixation testés présentaient des 

allures similaires aux exemples. 

Aussi, des points de similarités peuvent tout d’abord être notés comme l’allure initiale des 

courbes sur les premiers millimètres de traction. En effet, deux phénomènes successifs, 

communs à tous les essais qui sont (i) la mise en tension de l’échantillon de grasset ex-

vivo implanté rapportant une augmentation des efforts similaire à un modèle exponentiel 

suivi (ii) d’une phase linéaire. 

Dans le cas d’un modèle de fixation à deux vis d’interférence (Figure 26), à l’issue de la 

phase de linéarité de la force par rapport au déplacement, nous constatons un 

infléchissement progressif de la courbe (première valeur enregistrée hors de la linéarité 

caractérisée comme valeur de la limite élastique (Table 13)) correspondant à une 

réduction de l’augmentation de la résistance du système de fixation par rapport à la phase 

linéaire que nous associons au glissement du ligament synthétique à l’interface os / 
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ligament synthétique /vis d’interférence. En mécanique, cette phase est appelée phase de 

déformation plastique. Une fois ce phénomène de glissement initié, celui-ci perdurera au 

cours de l’essai jusqu’à atteindre un point d’inflexion (caractérisée comme la résistance 

maximale de l’échantillon) où la résistance (exprimée en Newton) diminuera. 

 

 

Figure 27. Exemple de courbe force-déplacement d’un essai conduit avec un modèle de 

fixation à 4 vis d’interférence 

 

Dans le cas d’un modèle de fixation à quatre vis d’interférence (Figure 27), le 

comportement biomécanique de l’échantillon diffère de par la multiplication des points de 

fixation. En effet, un premier point d’infléchissement est constaté pour un déplacement de 

3 mm environ, suivi d’une réduction de la résistance jusqu’à une reprise de résistance à 

l’arrachement à 4 mm environ. Cette reprise de résistance à 4 puis 19 mm est due aux vis 

d’interférence transversales qui reprennent tour à tour les efforts de traction après une 

phase de glissement du ligament synthétique à l’interface os / ligament synthétique /vis 

d’interférence (Figure 20). 

 

 

Discussion 

 

Les techniques de reconstructions intra-articulaires du LCC chez le chien, qu’elles 

soient synthétiques ou physiologiques repose sur la comparaison de différents systèmes 

de fixation (Barnhart, Bufkin, et Litsky 2019; Biskup et al. 2015). En effet, la résistance 

intrinsèque de l’implant synthétique ou bien de l’allogreffe n’est jamais le facteur limitant 
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de ce type de technique mais c’est le système de fixation. L’implant synthétique (Novalig 

8000) évalué dans cette étude est le parfait exemple de ce propos. L’industriel rapporte 

une résistance maximale à rupture de sa section fonctionnelle de 8000 N alors qu’une fois 

celui-ci implanté sur échantillons ex-vivo avec un modèle de fixation à 4 vis d’interférence, 

sa résistance maximale moyenne est de 690 ± 115 N. L’importance de travailler sur 

l’amélioration de la méthode de fixation se révèle donc primordiale pour la réussite de la 

technique de reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC d’un point de vue 

biomécanique. 

 

L’objectif de cette étude avait pour vocation de comparer la résistance maximale à rupture 

du LCC physiologique à celle de 3 modèles de fixation par vis d’interférence différents afin 

d’identifier le modèle qui serait le plus performant d’un point de vue biomécanique. 

 

Les essais quasi-statique de traction maximale ont montré que les modèles de fixation à 2 

et 3 vis d’interférence ne parviennent pas à offrir une résistance maximale analogue à celle 

du ligament physiologique. Ces résultats sont dus à un phénomène de glissement précoce 

de l’implant synthétique à l’interface os / vis d’interférence oblique tibiale / ligament 

synthétique pour le modèle de fixation à 2 vis d’interférence et à l’interface os / vis 

d’interférence oblique fémorale / ligament synthétique pour le modèle de fixation à 3 vis 

d’interférence.  

A contrario, la résistance maximale du modèle de fixation à 4 vis d’interférence comparé à 

celle du LCC physiologique n’a rapporté aucune différence significative, bien qu’un 

glissement (limité) de l’implant synthétique ait été observé. 

La compréhension de ce phénomène de glissement réduisant la performance biomécanique 

de la technique se révèle alors une priorité ainsi qu’une condition à l’amélioration future 

de celle-ci. Plusieurs hypothèses peuvent être avancées : 

 

• La dépendance des résultats biomécanique due au procédé de fixation par 

vis d’interférence. En effet, l’usage de vis d’interférence comme système de 

fixation de l’implant synthétique repose sur le principe mécanique de compression 

de celui-ci à l’intérieur des forages osseux réalisés. Ainsi, plusieurs facteurs 

influençant le procédé de fixation peuvent être identifiés comme :  

(i) La qualité osseuse (au sens biomécanique du terme i.e. quantité et 

densité) (Wolff 1892). En effet, en fonction de la localisation anatomique 

des forages (Segawa et al. 2001) ainsi que de l’âge (Brand et al. 2000), du 

sexe (Kobayashi et al. 2006) etc. des sujets anatomiques implantés, les 

propriétés biomécaniques des os, plus précisément celles du fémur distal et 
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du tibia proximal, sont différentes entre elles et variables d’un individu à un 

autre induisant une variabilité de résultats (Brand et al. 2000). 

(ii) Le dimensionnement des diamètres de forages associés aux 

implants utilisés. Ainsi, un mauvais dimensionnement conduirait à des 

pertes de performance biomécanique par modification de la compression du 

ligament par la vis (i.e. : un diamètre de forage surévalué par rapport à 

l’encombrement de l’implant synthétique et du diamètre de la vis 

d’interférence choisi par le chirurgien, à l’opposé un forage sousévalué peut 

rendre le vissage difficile ou impossible et provoquer des fractures 

osseuses). Ce pendant de la technique d’implantation est un axe de 

recherche et d’optimisation biomécanique vaste nécessitant un intérêt 

particulier afin de standardiser et d’objectiver d’un point de vue scientifique 

quelles sont les meilleures associations à opérer. À l’heure actuelle, 

l’industriel propose un guide d’utilisation des implants (Annexe n°1) basé 

uniquement sur les retours empiriques des chirurgiens.  

(iii) La technique d’implantation. Pour aller plus loin sur la compréhension de 

ce procédé de fixation, celui-ci se base sur le principe mécanique de 

compression de l’implant à l’intérieur du forage osseux assuré par la vis 

d’interférence. Ainsi, l’objectif sera de comprimer au maximum l’implant 

synthétique sur toute la longueur du forage en choisissant la longueur de vis 

d’interférence adéquate permettant ainsi de répartir les efforts de 

compression sur la surface de ligament synthétique la plus importante afin 

d’augmenter, par la même occasion, les efforts de frictions agissant tous 

deux en synergie comme procédé de fixation. Aussi, des erreurs 

d’implantation (Figure 29) telle qu’une mauvaise angulation de la vis 

d’interférence par rapport à l’axe du tunnel osseux réduiraient ainsi la 

surface de contact et donc de compression de la vis d’interférence sur le 

ligament synthétique réduisant alors la performance biomécanique du 

système de fixation. 

 

• Le comportement mécanique intrinsèque de l’implant synthétique. 

L’implant synthétique « Novalig » est un implant tissé puis tressé en monofilaments 

de UHMWPE. Son procédé de fabrication par tressage (Figure 28) n’étant soumis 

à aucune charge, les fuseaux de monofilaments en UHMWPE se révèlent mobiles 

les uns par rapport aux autres.  
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Figure 28. Schéma de tressage analogue à celui de l’implant synthétique Novalig 

(Source de l'image : « Qu’est-ce que le tressage ? Définition & informations », © SCF – 

2021 – Dessin de tresse) 

 

Aussi, il a été remarqué que l’implant synthétique post-essai biomécanique n’avait plus la 

même allure que lorsqu’il sortait de son conditionnement (Figure 29). 

 

 

Figure 29. Photo de l’implant synthétique Novalig 8000 post-essai biomécanique à 

gauche et neuf à droite. 

 

En effet, celui-ci avait drastiquement perdu en volume tant en épaisseur qu’en largeur sans 

pour autant que sa longueur ne soit affectée. Ce dernier point d’observation est en accord 

avec les caractéristiques techniques de l’implant fourni par l’industriel qui rapportait un 

allongement inférieur à 5% de sa longueur sous 30% de sa résistance à rupture (Table 

8). Nous savons que l’UHMWPE est un matériau plastique, très rigide, extrêmement dur, 

qui présente une grande résistance à l'abrasion, la corrosion et à l'usure ainsi 

qu’autolubrifiant (Sobieraj et Rimnac 2009; Bracco et al. 2017). De par sa rigidité (estimée 
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à environ 325 N/mm pour le Novalig 4000 évaluée sur une section de 20 mm) l’intéressant 

est d’observer la réorganisation de sa tresse post-essai biomécanique. Nous constatons 

une parallélisation des fuseaux de fibres dûe aux efforts importants induits par l’essai de 

traction quasi-statique. Ce phénomène est également observé lors d’essais biomécaniques 

en condition de fatigue (Goin et al. 2022). L’hypothèse que cette réduction de volume (sur 

le plan de sa largeur et de son épaisseur) pourrait être à l’origine du phénomène de 

glissement est alors posée. De plus, la facilité avec laquelle les fibres peuvent glisser et se 

réorganiser rend sa compression moins prévisible et facilite son glissement aux interfaces 

entre les vis d’interférence et les forages osseux. 

Ainsi, si l’implant synthétique est moins « encombrant » dans le tunnel osseux au contact 

de la vis d’interférence sous un effort de traction important, le procédé de fixation par 

compression de la vis d’interférence perd en performance et le phénomène de glissement 

apparaît à l’interface os – implant synthétique – vis d’interférence. 

 

Les essais conduits sur cette technique de reconstruction intra-articulaire synthétique du 

LCC évaluant un modèle de fixation à 4 vis d’interférence est intéressant de par l’analyse 

des courbes force – déplacement (Figure 27). 

L’exemple de l’essai conduit sur ce modèle de fixation présenté en Figure 27 nous permet 

de constater deux décrochages de la force au cours du déplacement sur l’intervalle [4 ; 6 

mm] et [18 ; 19 mm]. Ces deux réductions des efforts au cours du déplacement peuvent 

être expliquées par un glissement de l’implant synthétique à l’interface os – implant 

synthétique – vis d’interférence. Ces reprises d’efforts correspondent à l’action des 

différents points de fixation par vis d’interférence de ce modèle. Sur l’intervalle [4 ; 6 mm], 

un glissement localisé à l’interface de la vis d’interférence oblique tibiale (Figure 20) est 

observé macroscopiquement : les efforts de traction sont repris à la fin de cet intervalle 

par la vis d’interférence transversale tibiale. Puis, au cours de l’essai, un second 

phénomène de glissement de l’implant est visible sur la courbe force – déplacement sur 

l’intervalle [18 ; 19 mm] dont les efforts de traction sont repris à la fin de cet intervalle 

par la vis d’interférence transversale fémorale. En effet, les deux points de fixation les plus 

exposés aux efforts de tractions sont les vis obliques périarticulaires étant donné qu’elles 

sont les premières à subir les efforts de tractions car elles fixent l’implant synthétique dans 

leur os respectif (fémur et tibia). Lorsque le processus de glissement s’initie en partie tibiale 

au niveau de la vis oblique, c’est la vis d’interférence transversale qui reprend les efforts 

dû à son angulation d’implantation à 90° par rapport à l’axe des forces de traction rendant 

le point de fixation plus résistant. L’angulation de l’implant synthétique à 90° contre l’os 

augmente les frictions contrairement à une vis oblique ou le ligament est quasiment coaxial 

(Buttin et al. 2023; Zhang et al. 2007).  
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La limite élastique (Table 13) permet d’identifier l’apparition du phénomène de glissement 

de l’implant à l’interface os – implant synthétique – vis d’interférence. Ce paramètre a 

également été le premier à être choisi comme paramètre de validation de la méthode de 

reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC mis en regard des valeurs d’efforts 

perçues par le LCC au cours de la marche, du trot et du galop. Nous verrons dans les 

prochaines études que le paramètre de validation biomécanique évoluera vers celui d’une 

lecture de la force à 3 mm de déplacement (R3mm) désigné comme gamme [0 ; 3 mm] de 

fonctionnalité biomécanique d’une technique de stabilisation passive du grasset 

(Loutzenheiser et al. 1995; Wüst et al. 2006). 

 

Enfin, la rigidité linéaire de l’implant synthétique fixé par 2 (102 ± 38 N/mm), 3 (116 ± 

22 N/mm) ou 4 vis d’interférence (132 ± 41 N/mm) est statistiquement inférieure à celle 

des ligaments physiologiques (224 ± 30 N/mm). Ces résultats nous rapportent une 

information intéressante vis à vis du comportement biomécanique de la technique de 

reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC : l’association de l’implant synthétique 

en UHMWPE avec différents modèles de fixation par vis d’interférence rapportent des 

valeurs de rigidités linéaires inférieures à celle du LCC physiologique. En effet, il est difficile 

d’obtenir une rigidité analogue au ligament physiologique avec l’utilisation d’un implant 

synthétique aux propriétés biomécaniques constantes comparées aux propriétés 

viscoélastiques du LCC. 

 

Cette étude présente différentes limites : 

• Nous n’avons pas conduit d’essai permettant de vérifier si la zone linéaire en début 

d’essai correspondait effectivement à déformation élastique classique des modèles 

de reconstructions intra-articulaires synthétiques du LCC via des essais de charge-

décharge. 

• La longueur de travail de l’implant synthétique entre les vis d’interférences 

périarticulaires obliques n’a pas été mesurée. Ce paramètre important nous aurait 

permis de mieux interpréter nos résultats et plus particulièrement le paramètre de 

rigidité linéaire. 

• Enfin, la question du choix du matériau d’évaluation biomécanique (pièces 

anatomiques vs. Sawbones) doit se poser. Le choix de s’orienter vers des pièces 

anatomiques dès notre première étude biomécanique avec pour objectif 

d’augmenter notre compréhension du sujet d’étude n’était peut-être pas le choix le 

plus judicieux rétrospectivement parlant. En effet, le recours aux pièces 

anatomiques aux fortes variabilités inter-spécimens i.e. qualité osseuse, 
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conformations anatomiques, intégrité physiologique etc. source de biais 

d’interprétation ne nous permettent pas d’identifier avec certitude les causes des 

phénomènes mis en évidence au travers de l’étude. L’usage de Sawbones, aux 

propriétés biomécaniques constantes aurait permis de pouvoir statuer plus 

efficacement sur nos conclusions. Deux limites de l’usage du Sawbone dans notre 

cas peuvent tout de même être notées : (i) aucun modèle biomécanique de grasset 

canin n’est disponible chez Sawbones (ii) le coût important. La solution aurait été 

d’avoir recours à des plaques de SawBone aux densités constantes et proches des 

propriétés biomécanique sdes os du grasset chez le chien. 
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b. En régime de fatigue (Goin et al. 2022) 

 

 

Figure 30. Courbes de déplacements moyens (mm) en fonction du temps (h) pour les 

sept essais biomécaniques en condition de fatigue. 

L’intervalle (0–3 mm) de fonctionnalité in-situ du système de stabilisation passif du 

grasset rapporté par Wust et Filbert (Loutzenheiser et al. 1995; Wüst et al. 2006) 

délimitée par une ligne noire horizontale. 

 

A l’issue des essais de fatigue, aucune rupture ou arrachement de l’implant synthétique 

fixé par quatre vis d’interférence n’a été observés (Figure 30). Toutes les courbes de 

déplacement moyen avaient une allure similaire, avec deux parties quasi-linéaires (en 

début de chargement et en fin de chargement). Ces deux parties des courbes ont été 

interpolées linéairement : ces deux asymptotes se sont intersectées à un temps moyen de 

27 minutes. La première phase (jusqu'à 27 minutes) correspond à la principale 

augmentation linéaire du déplacement, dû : à la mise en tension, au positionnement des 

fibres de l’implant synthétique et au glissement de l’implant à la fermeture des jeux de 

l’assemblage. La deuxième phase correspond à une augmentation linéaire du déplacement 

(à partir de T = 10 heures et jusqu'à la fin de l’essai) dû à l’alignement non-élastique de 

ses fibres avec l’axe de traction. 
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Figure 31. Courbe force-temps des trente premiers cycles de l’essai 3D évalué en 

condition de fatigue  

 

 

Figure 32. Rigidité linéaire aux 1er, 2ème, 10ème et 100 000ème cycles pour l'échantillon 

1D. 
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Nous constatons en Figure 31 et 32 des valeurs de force enregistrées au-delà des valeurs 

renseignées dans notre protocole d’essai (Min 100 ; Max 210). En effet, la fréquence 

d’essai choisie de 0,58 Hz semble être trop proche des limites fonctionnelles de la machine 

d’essai induisant un phénomène d’inertie de celle-ci empêchant le respect des limites de 

chargement renseignées dans notre protocole d’essai. Nous constatons donc, que la 

gamme de sollicitation enregistrée sur les 30 premiers cycles se situerait aux alentours de 

72,5 ± 2,4 N et 236,8 ± 3,5 N. 

 

 
Nom de 

l’échantillon 

Rigidité 

linéaire 1er 

cycle 

(N/mm) 

Rigidité 

linéaire 2ème 

cycle 

(N/mm) 

Rigidité 

linéaire 3ème 

cycle 

(N/mm) 

Rigidité 

linéaire 

100kème cycle 

(N/mm) 

Déplacement 

final (mm) 

Echantillons 

validés 

1D 122 465 573 739 2,5 

2G 425 642 733 818 1,1 

3D 116 481 605 824 2,2 

3G 151 511 612 867 1,7 

4D 428 657 728 892 0,72 

Echantillons 

ayant glissé 

1G 79 432 560 680 3,2 

4G 50 474 635 796 4 

Moyenne  196 523 625 802 2,2 

Ecart-Type  161 90 70 73 1,15 

Table 14. Valeurs moyennes et d'écarts-types (ET) de la rigidité linéaire calculées à 

partir de la 1ère, 2ème, 10ème et 100 000ème traction mécanique, et le déplacement final 

enregistré à l’issue de chaque essai. 

 

Le premier cycle de chargement en traction (de 100 à 210 N) conduit à une rigidité linéaire 

variable entre les échantillons : moyenne = 196 N/mm et écart type (ET) = 161 N/mm 

(Table 14). La rigidité linéaire de la montée en charge sur l’intervalle [0 ; 100 N] 

correspondait à une phase de pré-chargement et n’était donc pas prise en compte par la 

suite. Les rigidités linéaires calculées aux 2ème, 10ème et 100 000ème cycles ont été assez 

similaires entre les échantillons (ET = 90, 70 et 73 N/mm aux 2ème, 10ème et 100 000ème 

cycles, respectivement). Le déplacement enregistré à la fin de chaque essai était dans la 

plage (0,72–4 mm) (moyenne = 2,2 mm ; ET 1,15 mm). Deux échantillons (1G et 4G) sur 

les sept ont dépassé un déplacement de 3 mm : ce seuil étant choisi comme la limite de 

la plage de fonctionnalité in-situ pour les systèmes de stabilisation passifs du grasset selon 

des études antérieures (Loutzenheiser et al. 1995; Wüst et al. 2006). Les rigidités linéaires 

après le premier cycle semblent homogènes pour chaque échantillon testé, montrant une 

forte résistance en fatigue des systèmes de fixations par vis d'interférence associé à 

l'implant en UHMWPE dans les os fémoral et tibial. Un contrôle radiographique post-essai 
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0,0023). La rigidité calculée au 100 000ème cycle était donc statistiquement différente des 

trois autres. Cependant, le coefficient de Kendall a révélé une concordance significative 

entre les rigidités linéaires calculées aux quatre cycles (p = 1,623e-5) : la rigidité linéaire 

au 100 000ème cycle était tout à fait prévisible en utilisant une régression linéaire basée 

sur les trois autres rigidités linéaires (p = 0,0251 ; R2 ajusté = 87,8 %) :  

 

K100 000 = −329,43−1,84×K1+5,34×K2−2,05×K10 

 

avec K1, K2, K10 et K100 000 étant la rigidité calculée aux cycles 1, 2, 10 et 100 000, 

respectivement. 

 

 

Discussion 

 

Dans cette étude ex-vivo, ce système de fixation de l’implant synthétique par 4 vis 

d’interférence comme technique stabilisation passive du grasset et utilisée comme 

traitement de la rLCC chez les chiens adultes a été évaluée en condition de fatigue. Le 

comportement en fatigue des grassets de chien implantés a été évalué au travers de sept 

échantillons sous chargement de traction cyclique. Aucune rupture, ou problème 

d'arrachement de l’implant synthétique fixé par quatre vis d’interférence n’a été observé 

lors des essais en fatigue (Figure 30). 

La revue de la littérature concernant les essais biomécaniques  ex vivo conduits en chirurgie 

vétérinaire portant sur les techniques de stabilisations passives du grasset après rLCC ont 

révélé un nombre limité d’études publiées rapportant des protocoles d’essais choisis très 

différents (Sicard, Hayashi, et Manley 2002; Banwell et al. 2005; Burgess et al. 2010; 

Cabano et al. 2011; Rose et al. 2011; Tonks et al. 2010; Choate et al. 2013; Oda et al. 

2016).  

 

Il convient donc de distinguer deux catégories d'études : (i) d'une part, les études 

mécaniques évaluant la résistance mécanique intrinsèque de divers types de matériaux de 

sutures ou d’implants utilisés comme système de stabilisation extra-articulaire du grasset 

après rLCC (FiberWire, FiberTape, OrthoFiber, etc.), leur technique de fixation (nouée, 

sertie, implantée, etc.), ou encore l'effet de la méthode de stérilisation employée pour le 

matériel de suture utilisé (Sicard, Hayashi, et Manley 2002; Banwell et al. 2005; Burgess 

et al. 2010; Cabano et al. 2011; Rose et al. 2011) ; (ii) d'autre part, les études 

biomécaniques rapportant les performances biomécaniques de différentes techniques de 

stabilisation passive utilisant différents types de matériaux et systèmes de fixation évalués 
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sur membres pelviens canins ex vivo (Tonks et al. 2010; Choate et al. 2013; Oda et al. 

2016).  

Ainsi, l'étude publiée par Choate et al. en 2013 est, à notre connaissance, la seule étude 

publiée qui traite d'un sujet similaire et permet une comparaison générale avec notre 

travail (Choate et al. 2013). L’étude de Choate rapporte la caractérisation biomécanique 

ex vivo en fatigue de quatre techniques de stabilisation passive du grasset : suture 

circumfabello-tibiale latérale en nylon, suture circonfabello-tibiale latérale avec l’usage de 

FiberTape, le TightRope, et l’ancre osseuse (Choate et al. 2013). Dans leur étude, Choate 

a enregistré une amplitude de déplacement maximale moyenne allant de 7,8 à 11,7 mm, 

correspondant à une mise en charge cyclique en traction entre 80 et 160 N pour un 

maximum de 31 037 cycles (Choate et al. 2013). Le déplacement maximal moyen rapporté 

à la fin de chacun des essais était toujours inférieur aux valeurs publiées par Choate, bien 

que notre protocole d’essai imposait un plus grand nombre de cycles de chargement avec 

une amplitude de chargement, là aussi, plus importante (Figure 30) (Choate et al. 2013). 

Choate et coll. ont respecté l'angulation physiologique de l'articulation du grasset à 135° 

au cours de leurs essais en fatigue, tandis que l'articulation était à 180° dans notre étude 

(Choate et al. 2013). Deux de nos sept échantillons présentaient un déplacement moyen 

dépassant le seuil fonctionnel de 3 mm (Loutzenheiser et al. 1995; Wüst et al. 2006) à la 

fin de l’essai en fatigue (1G = 3,2 mm, 4G = 4 mm) et pourrait donc être qualifiée de 

fixation « défectueuse » en ce contexte (Loutzenheiser et al. 1995; Wüst et al. 2006).  

Il est important de noter que les essais biomécaniques ex vivo en fatigue diffèrent 

considérablement de la réalité physiologique in-situ. Dans cette étude, le protocole 

biomécanique avait pour objectif de simuler la pire des configurations biomécaniques 

auquel l’implant synthétique fixé par 4 vis d’interférence pouvait être exposé car l’implant 

supportait à lui seul toutes les contraintes imposées par l’essai biomécanique en fatigue. 

En effet, dans des conditions in situ, de tels chargements sont normalement répartis entre 

les ligaments collatéraux, le ligament croisé caudal, les ménisques et les muscles 

périarticulaires, qui jouent un rôle majeur dans la dynamique globale du grasset et dans 

la stabilisation articulaire postopératoire (Raske et al. 2013; Cook 2010; Kishi et al. 2013). 

La pente de régression linéaire dans la deuxième partie de toutes nos courbes est très 

douce (probablement due à une réorganisation et orientation progressive des fibres 

limitées par le frottement) (Boisse, Gasser, et Hivet 2001). Le nombre de cycles nécessaire 

pour dépasser le seuil fonctionnel est donc fortement lié au déplacement atteint à la fin de 

la première période. Le pré-chargement au début de chaque essai en fatigue a été contrôlé 

grâce à la cellule de force afin de permettre leur comparaison. La précontrainte appliquée 

à l’implant synthétique était donc presque identique pour tous les échantillons reconstruits 

avec le même dispositif médical (même matière, même modèle de tissage et de tressage, 
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et même section géométrique). Une hypothèse avancée serait que le déplacement atteint 

après la première mise en tension pourrait être lié à la longueur initiale du ligament 

synthétique entre le fémur et le tibia d’un même échantillon (paramètre qui n'a pas été 

quantifié). La longueur initiale effective de l’implant synthétique en intra-articulaire étant 

fixée comme étant la longueur nécessaire à la reconstruction anatomique du LCC afin de 

supprimer le mouvement du tiroir de l’échantillon implanté. Le corollaire à cette hypothèse 

serait que le premier déplacement pourrait-être réduit par une précontrainte appliquée à 

l’implant synthétique lors de son implantation.  

La répétabilité des conditions expérimentales est évaluée en examinant l'homogénéité des 

résultats (cad : faibles valeurs d'écart type pour tous les paramètres calculés) (Table 14). 

Ces résultats sont en accord avec la valeur moyenne de déplacement final enregistrée à la 

fin de chaque essai. Les deux échantillons (1G et 4G) rapportant une rigidité linéaire plus 

faible lors de la première traction (50 et 79 N/mm) sont également les essais qui ont 

dépassé l'intervalle fonctionnel (0–3 mm) (Loutzenheiser et al. 1995; Wüst et al. 2006) 

d’un système de fixation utilisé comme technique de stabilisation passive du grasset avec 

un déplacement maximal moyen enregistré de 3,2 et 4 mm, respectivement.  

Deux raisons peuvent expliquer la spécificité des résultats observés pour ces deux 

échantillons : (i) une mauvaise qualité osseuse entraînant un glissement prématuré de 

l'implant à l’interface os / vis d’interférence / implant synthétique (la qualité de l'os n'a pas 

été vérifiée et l’âge des sujet anatomiques canins était inconnu en raison de leur 

anonymisation) ; et (ii) une mauvaise orientation des vis d’interférence malgré un forage 

osseux correct, soit lors de l'implantation de celles-ci, soit à une modification de leur axe 

d’implantation dans le forage osseux due aux contraintes biomécaniques appliquées à 

l’échantillon implanté au cours de l’essai en fatigue (Cf. explications Chapitren°2, Partie 

IV, 2), a), (iii).  

Le contrôle radiographique post-essais biomécaniques de l’échantillon 4G est illustré à la 

Figure 33 et met en évidence un mauvais axe des vis d'interférence dans le sens 

transversal (erreur angulaire de 7°) et oblique (erreur angulaire de 9,4°) à l’intérieur des 

tunnels osseux fémoraux. Des erreurs d’alignement de ces mêmes axes ont également été 

observées pour l’échantillon 1G. Observations soutenant l’hypothèse que l'os trabéculaire 

n'est pas assez dense pour assurer un alignement correct et répétable de la vis 

d’interférence à l’intérieur du forage osseux car celui-ci n'offre pas la même rigidité que 

l’os cortical permettant d’empêcher l'implant synthétique de bouger. Pour les futurs essais 

en fatigue, nous suggérons donc d'effectuer une radiographie post-implantation 

systématique pour chaque échantillon afin de vérifier l’implantation correcte des vis 

d’interférence à l’intérieur de leur forage osseux, en plus de la radiographie post-essai que 

nous avons réalisé.  
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La modification des conditions d’essai au cours des cycles (orientation des parties 

fémorales et tibiales de chaque échantillon testé) et du déplacement de l'extrémité de 

l'implant synthétique (directement contrôlé par mesure optique au niveau de sa sortie de 

l’échantillon à l'extrémité des vis d'interférence) pourrait améliorer la quantification et la 

compréhension des mécanismes impliqués dans le glissement de l'implant synthétique. 

Cependant, ces mesures supplémentaires nécessitent des dispositifs de contrôle optiques 

qui rendraient le protocole beaucoup plus exigeant en termes de stockage et de post-

traitement (ressources de calcul), en particulier pour les longs essais en fatigue. La mesure 

optique n'est pas non plus compatible avec les compresses humidifiées enveloppant 

l'échantillon.  

L’endommagement de l’implant synthétique entrainant des synovites provoquées par les 

débris d’usure est souvent décrit dans la littérature scientifique comme l’une des causes 

majeures d’échec des techniques de reconstruction intra-articulaires synthétiques du LCA 

chez l’homme (Klein et Jensen 1992; Legnani et al. 2010). Lors de notre étude 

biomécanique nous avons également rencontré ce problème d’endommagement de 

l’implant synthétique à deux moments de nos expérimentations : 

(i) Lors de l'implantation des vis d'interférence à l’interface os – ligament 

synthétique (Figure 34). Cet endommagement notable que vous pouvez 

observer sur la Figure 34 peut sembler impressionnant mais a fort 

heureusement pu être expliqué et résolu. En effet, cette photo est issue des 

pré-essais de cette même étude. Deux paramètres ont pu être mis en évidence 

expliquant cet endommagement de l’implant au moment de débuter 

l’implantation de la vis d’interférence dans son forage osseux : 

a. Des esquilles osseuses résultantes du forage réalisé préalablement ont 

été observées sur tout le pourtour d’entrée du tunnel osseux. En effet, ces 

débits osseux étaient très tranchants et ont endommagé l’implant 

synthétique au moment de la tentative d’implantation de la vis 

d’interférence. La solution trouvée a été d’ébavurer ou de fraiser les tissus 

conjonctifs, périoste, esquilles osseuses des pourtours de l’entrée du tunnel 

à l’aide d’une lame de bistouri n°11 et d’associer un rinçage sous pression 

du tunnel osseux avec une seringue de deux ml de sérum physiologique 

directement placée à l’entrée du tunnel afin d’évacuer les résidus osseux 

provoqués par le forage. 

b. Un dessèchement des pièces anatomiques restées trop longtemps sur 

notre table d’expérimentation entre le moment où elles avaient été 

disséquées et le moment où celles-ci avaient été implantées. En effet, le 

phénomène de dessèchement ou plutôt d’évaluation biomécanique d’un 



Page 103 

 

implant orthopédique dépourvu de liquide lubrifiant tel que les essais 

conduits sur les prothèses totales de genoux (PTG) (Wang et al. 1998) et de 

hanches (PTH) (Lee 1985) évaluant l’usure du polyéthylène composant 

l’intérieur de la cupule de la PTH ou bien la surface du plateau tibial de la 

PTG ont rapporté des résultats d’usure extrêmement plus importants lors 

que celles-ci étaient évaluées sans liquide lubrifiant (Wang et al. 1998; Lee 

1985). Aussi, la solution trouvée pour éviter ce dessèchement prématuré 

des pièces anatomiques a été de les isoler systématiquement avec des 

compresses imbibées de sérum physiologique et de les conditionner dans 

des sachets hermétiques de polyéthylène entre chaque étape allant de leur 

prélèvement, en passant par leur implantation jusqu’à leur essai 

biomécanique. Enfin, nous avons également systématisé l’irrigation par 

gouttes-à-gouttes de sérum physiologique à l’interface implant synthétique 

– vis d’interférence au moment de l’implantation afin de s’assurer d’une 

lubrification correcte du site d’implantation. 

 

Ces paramètres étant identifiés comme la cause de cet endommagement 

prématuré de l’implant synthétique au cours de son implantation lors de la pré-

étude (Goin et al. 2019) ont été pris en compte et résolus pour  la « véritable » 

campagne d’essai (Goin et al. 2022). 

 

 

Figure 34. Observation macroscopique de l’endommagement du ligament synthétique 

au cours de l’implantation d’une vis d’interférence comme moyen de fixation dans un des 
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échantillons ex vivo de tibia canin réalisé au cours de la pré-étude conduite sur 

l’évaluation de la technique de reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC en 

condition de fatigue (Goin et al. 2019) 

 

(ii) Lors de l’explantation des vis d’interférence post essais biomécaniques 

en condition de fatigue (Figure 35). 

 

 

Figure 35. Comparaison macroscopique et microscopique de l’endommagement (E) d’un 

implant synthétique explanté d’un montage ex-vivo ayant été testé en condition de 

fatigue et (T) d’un implant synthétique témoin non-implanté, Imageries acquises par 

Microscope Electronique à Balayage (MEB), grossissement x25. 

 

L’observation macroscopique de l’implant synthétique nous permet d’observer une 

conception réalisée par tressage de faisceaux de fibres d’UHMWPE entrelacées (Figure 35, 

T). D’un point de vue macroscopique, le ligament explanté (Figure 35, E) a subi un 

endommagement localisé sur les deux bords latéraux de l’implant synthétique au niveau 

de sa surface de contact entre l’os cortical et la vis d’interférence. L’acquisition d’imageries 

au Microscope Electronique à Balayage (MEB) à un grossissement x 25 nous a permis 

d’établir une estimation de cet endommagement localisé sur une des faces latérales de 

l’implant synthétique équivalent à 3,4% (calcul ne pouvant être détaillé ici à la demande 

de l’industriel). Pourcentage qu’il faut ensuite multiplier par deux afin d’obtenir l’estimation 

de l’usure provoquée par une vis d’interférence sur les deux bords latéraux de l’implant 

synthétique.  

Deux hypothèses peuvent être posées afin d’expliquer cet endommagement.  

(i) Seule l’implantation de la vis dans le tunnel osseux est à l’origine de cet 

endommagement (Figure 35, E).  

(ii) L’implantation de la vis d’interférence dans le tunnel osseux initie 

l’endommagement de l’implant synthétique l’essai biomécanique en condition 

de fatigue augmente le phénomène d’endommagement.  
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Complément de discussion et analyse des courbes obtenues issues de la pré-

étude conduite sur ce même sujet d’étude (Goin et al. 2019) : 

 

 

Figure 36. Courbes moyennes des trois essais en fatigue issus de la pré-étude conduite 

(Goin et al. 2019) en amont de l’article de recherche publié dans un second temps (Goin 

et al. 2022) 

 

L’essai 16D montre un comportement différent par rapport aux essais 17D et 15D (Figure 

36). En effet, une reprise du glissement (env. 2,5 mm) à 37 h a été constatée. Un examen 

radiographique post-essais biomécanique de l’échantillon 16D (Figure 37) a révélé 

l'implantation des deux vis d’interférence obliques fémoro-distale et tibio-proximale 

réalisées dans le cartilage de croissance. En effet, le spécimen anatomique où l’échantillon 

16D a été prélevé était encore immature d’un point de vue squelettique. Les propriétés 

biomécaniques des ancrages dans de l’os spongieux jeune et dans les zones de cartilages 

de croissance sont connues pour être de mauvaise qualité car l’os est encore peu 

minéralisé.  

L’hypothèse d’un endommagement du tissu cartilagineux à l’interface des vis d’interférence 

obliques fémoro-distale et tibio-proximale au cours de l’essai de fatigue semble l’explication 



Page 106 

 

la plus probable conduisant à la perte de performance du système de fixation de l’implant 

expliquant un tel glissement observé. 

 

 

Figure 37. Radiographie (de face à gauche et de profil à droite) post-essai en condition 

de fatigue de l’échantillon 16D  

 

Cette découverte fortuite nous rappelle l’importance des choix des paramètres d’inclusion 

des échantillons ex-vivo à observer. En effet, au cours de cette pré-étude (Goin et al. 2019) 

le contrôle radiographique des sujets anatomiques avant prélèvement n’était pas listé 

comme un paramètre d’inclusion de nos échantillons. Omission corrigée pour l’étude 

étendue conduite sur ce même sujet d’étude (Goin et al. 2022). Le choix de ce paramètre 

d’inclusion de nos échantillons nous aura également permis de vérifier le caractère 

d’intégrité des articulations de grasset i.e. exempts d’arthrose, de chirurgie ante-mortem 

du LCC ou tout autre anomalie orthopédique du membre pelvien. D’autre part des limites 

d’utilisation de cette technique de reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC ont 

été préconisées aux chirurgiens vétérinaires leurs conseillant de ne pas implanter de vis 

d’interférence chez les jeunes animaux à proximité des zones de cartilage de croissance.  
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Notre étude comporte certaines limites telles que :  

• L’évaluation biomécanique d'une seule technique de reconstruction synthétique du 

LCC. Nous sommes conscients qu’une comparaison avec d’autres techniques de 

reconstructions synthétiques du LCC aurait apporté un apport scientifique majeur à 

cette étude, mais de nombreux paramètres doivent être pris en compte lors de la 

mise en place d’un tel protocole expérimental comparatif. Comme pour toute 

nouvelle technique chirurgicale, le chirurgien suivra une courbe d'apprentissage 

propre aux spécificités d’implantations de cette nouvelle technique qui peut s’avérer 

plus ou moins longue en fonction de l’expérience du clinicien associée à la 

complexité de cette nouvelle technique. 

• Les biais potentiels ou interprétations divergentes des résultats biomécaniques 

entre les techniques chirurgicales doivent également être soulignés. Elles peuvent 

concerner la matière, la technique de tissage et de tressage, la taille et la géométrie 

de l’implant synthétique, sa méthode de conception et la taille des vis d’interférence 

ou autres systèmes de fixation tels que les vis à rondelles crantées (Barnhart, 

Bufkin, et Litsky 2019), le diamètre des forages osseux effectués, etc. Nous avons 

justement choisi de ne pas comparer cette technique de reconstruction synthétique 

du LCC afin de limiter ces biais potentiels.  

• Nous avons également décidé de ne pas tester un groupe témoin avec un LCC 

physiologique. En effet, seuls les essais biomécaniques quasi-statiques rapportent 

les résultats d'un groupe témoin dans leur protocole expérimental (Yoshiya et al. 

1986; Biskup et al. 2015; Flynn et al. 1994; Baltzer et al. 2001; Milano et al. 2006; 

Sawyer et al. 2012). A notre connaissance, aucune étude évaluant les propriétés 

biomécaniques de systèmes de fixations utilisés dans le cadre de la reconstruction 

intra-articulaire du LCC sur modèles canins ex vivo (ou ACL sur modèle ex vivo 

humain) en fatigue n’a proposé une évaluation d’un groupe témoin de LCC ou LCA 

physiologique. La durée des essais biomécaniques en fatigue rapportés ici (environ 

50 heures par essai) est également considérablement plus longue que dans celle 

choisie dans d'autres études évaluant des dispositifs médicaux analogues tant en 

médecine vétérinaire qu’en médecine humaine (Brown et al. 2004; Choate et al. 

2013; Barnhart, Bufkin, et Litsky 2019; Nakano et al. 2000; Scheffler et al. 2002; 

Spranklin et al. 2006; Robert et al. 2015; Scannell et al. 2015a; 2015b).  

• Nous avons fait le choix de négliger la rigidité linéaire du premier cycle de traction 

car notre objectif était de quantifier celle-ci en régime permanent, non pas en 

transitoire ; cependant, ce choix était peut-être une erreur rétrospectivement 

parlant car cette première évaluation de la rigidité linéaire constitue un paramètre 
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d’étude non-négligeable qui se produit également lors de l’implantation de cette 

technique de reconstruction intra-articulaire synthétique in situ. 

• La longueur intra-articulaire de l'implant synthétique n'était pas mesurée après 

l'implantation, ni pendant les essais. Cette information est nécessaire pour calculer 

la déformation induite par les chargements en fatigue et doit être incluse dans de 

futures études. Les faibles différences de rigidités linéaires moyennes observées 

dans tous les essais montrent clairement que la rigidité de l’implant en UHMWPE 

fixé à l’aide de quatre vis d’interférence ne varie pas de manière significative au 

cours d’essais biomécaniques en fatigue (Loutzenheiser et al. 1995; Wüst et al. 

2006).  

• Une erreur de technique d'implantation pourrait s’être produite dans les deux 

échantillons non validés. Il est donc important de souligner l'importance de la 

courbe d'apprentissage spécifique à chaque technique chirurgicale pour obtenir des 

résultats optimaux. Les résultats biomécaniques montrent que la technique de 

reconstruction synthétique du LCC fixé à l’aide de quatre vis d’interférence évaluée 

dans cette étude conduit à de bonnes performances ex vivo, résultats qui devraient 

relancer l'intérêt porté à la reconstruction intra-articulaire synthétique après rLCC 

chez le chien. 

• Dans la même idée que le point précédent, il est important de systématiser à 

minima un contrôle radiographique (face et profil) de nos échantillons après 

implantation afin de vérifier l’implantation correcte des vis d’interférence puis, post-

essais biomécanique afin de les comparer avec les clichés réalisés post-implantation 

afin d’objectiver si la position des vis d’interférence reste inchangée post-essai. Le 

recours au CT-Scan serait un choix plus pertinent encore que la radiographie 

permettant de vérifier la position des vis d’interférence dans les trois plans de 

l’espace avec certitude mais cet examen d’imagerie médicale reste beaucoup plus 

onéreux qu’un contrôle radiographique conventionnel. 

• Enfin, l’usage de la mesure optique comme complément et vérification des 

déplacements et mouvements locaux devra être systématisé pour ce type d’étude 

en fatigue. Dans notre cas, la mesure optique n’était pas un outil que nous avions 

à disposition au moment des essais et le choix d’isoler les échantillons anatomiques 

dans des compresses humidifiées par du sérum physiologique maintenues par du 

film de polyéthylène rendait le suivi optique impossible. Le maintien d’une 

atmosphère humide de l’échantillon différent du choix opéré dans cette étude devra 

être réfléchi lors de la réalisation de nouveaux essais biomécaniques en condition 

de fatigue.  
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3) Evaluation biomécanique de deux variations de la technique de 

reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC 

 

a. Comparaison de deux techniques d’implantation des vis 

d’interférence : In-Out vs. Out-In (Rafael et al. 2020) 

 

Figure 38. (a) Technique 1 « Out-In » : Une première vis d'interférence (diamètre : 4,5 

mm, longueur : 20 mm) estimplantée depuis l'extérieur de la métaphyse fémorale 

distolatérale vers l'intérieur de l'articulation du grasset. Après mise en tension du 

ligament synthétique, une seconde vis d'interférence est implantée depuis l'extérieur du 

tibia en partie proximo-médiale vers l'intérieur de l'articulation. (b) Technique 2 « In-

Out »: Contrairement à la technique 1, les vis d'interférence sontimplantées depuis 

l'intérieur vers l'extérieur de l'articulation à partir de l’ espace intra-articulaire du grasset, 

en direction respectivement de la métaphyse du tibia proximal et du fémur distal. 

 

 
Résistance enregistrée à 3 mm 

(R3mm) (N) 

Résistance maximale 

(Rm) (N) 

Déplacement associé à Rm 

(mm) 

In-

Out 

Moyenne 295 509 7 

ET 44 124  

Out-

In 

Moyenne 136 470 10,9 

ET 87 93  

P-value 0,0031 0,798 0,405 

Table 15. Résultats des essais biomécaniques en arrachement quasi-statique suivant la 

technique d’implantation 1 « Out-In » vs. 2 « In-Out » 
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Figure 39. Exemple de courbe force-déplacement d’un essai conduit avec un modèle de 

fixation à 2 vis d’interférence implantées en In-Out 

 

Aucune rupture d’aucun montage ne s'est produite à l’issue des essais de traction quasi-

statiques : tous les essais ont conduit à un glissement de l’implant synthétiquel ocalisé 

exclusivement en partie tibiale. Une mesure de la force a été enregistrée à un déplacement 

de 3 mm (R3mm) (Table 15). Cette limite de déplacement équivaut à la valeur acceptable 

limite de l'amplitude cranio-caudale du tibia par rapport au fémur constatée en pratique 

clinique (mouvement du tiroir) au cours de la période de suivi postopératoire de toute 

technique de stabilisation passive du grasset chez le chien (Loutzenheiser et al. 1995). La 

différence significative observée pour R3mm entre les deux techniques d’implantation 

pourrait être due à des différences de densités osseuses, en lien avec la zone d'implantation 

(zone métaphysaire pour la technique Out-In et épiphysaire pour la technique In-Out) 

anatomique des vis d'interférence.  

Une zone de mise en tension a été identifiée au début de chacun des essais biomécaniques. 

Ce déplacement de la course traverse sans augmentation linéaire de la résistance peut être 

dû à la mise en tension des fibres de l'implant. Ainsi, la pré-tension de 10N pourrait ne pas 

être suffisante et physiologiquement non-représentative des efforts perçus in situ par 

l’implant synthétique implanté lorsque le chien est en position statique. 

 

 

 



Page 111 

 

Discussion 

 

La différence significative observée pour R3mm entre les deux techniques 

d’implantation pourrait être due à des différences de densités osseuses, en lien avec la 

zone d'implantation anatomique des vis d'interférence. Selon la théorie du remodelage 

osseux décrite par Wolff en 1892, les vis d'interférence implantées selon la technique « In-

Out » sont placées dans les zones d'insertion intra-articulaires du LCC. En effet ces zones 

osseuses présentent une couche épaisse d’os cortical avec un os sous-chondral plus dense 

en raison des contraintes mécaniques beaucoup plus importantes supportées par les 

surfaces articulaires et peri-articulaires (Wolff 1892). La fixation essentiellement 

monocorticale des vis d'interférence implantées selon la technique « In-Out » est donc 

réalisée dans la partie corticale et sous-chondrale des surfaces périarticulaires du grasset. 

Ces zones osseuses spécifiques ont de meilleures propriétés mécaniques que les parties 

métaphysaires moins exposées aux contraintes mécaniques et semblent offrir une 

résistance mécanique plus faible lorsque les vis d'interférence sont implantées suivant la 

technique « Out-In ». 

Hypothèse qui aurait un intérêt d’être vérifiée par densitométrie osseuse permettant de 

mesurer la densité minérale osseuse (DMO) ou bien par tomodensitométrie classique (Ct-

Scan) dont l’acquisition effectuée serait couplée avec l’usage de fantômes de densitométrie 

permettant de remonter par évaluation des niveaux de gris aux propriétés de densité 

osseuse des échantillons ex-vivo implantés. 

De plus, l'implantation des vis d'interférence selon la technique « In-Out » agira comme 

un coin, en raison de la forme conique des vis d’interférence, et limitera le glissement du 

ligament synthétique plus efficacement tout en réduisant la partie libre du ligament dans 

l’espace intra-articulaire. Cependant, nous savons que plus le système de fixation est 

proche de l’espace intra-articulaire, plus celui-ci sera résistant (Scheffler et al. 2002; Bryan 

et al. 1996). 

Cette étude montre qu’une reconstruction synthétique du LCC fixée à l’aide de deux vis 

d'interférence implantées suivant la technique « In-Out » permet une meilleure résistance 

biomécanique initiale dans l’intervalle [0 ; 3 mm] (R3mm) que celles implantées suivant la 

technique « Out-In ». Le mode de rupture est similaire pour les deux techniques 

d’implantations, i.e. un glissement de l'implant synthétique est observé à l’interface os – 

Ligament synthétique – vis d’interférence. 
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 Rigidité linaire (N/mm) Limite élastique (N) Résistance maximale (N) 

Echantillon Groupe A Groupe B Groupe A Groupe B Groupe A Groupe B 

N°1 144 156 372 620 376 675 

N°2 124 92 284 1224 394 1242 

N°3 116 213 358 631 576 1071 

N°4 90 124 616 795 617 1122 

Moyenne 119 146 408 818 491 1028 

Ecart-Type 22 52 144 283 123 246 

P-value 0,377 0,104 0,018 

Table 16. Résultats des huit essais biomécaniques de traction quasi-statique à rupture 

 

Aucune rupture du système de fixation n'a été observée à l’issue de l’essai quasi-statique 

de traction (Table 16). Les résultats de résistance maximale correspondent à la perte de 

fonctionnalité des implants et non à leur rupture. Le glissement progressif de l'implant en 

UHMWPE à l’interface os / implant en UHMWPE / vis d'interférence dans le groupe A se 

produit en moyenne à 408 ± 144 N pour un déplacement de 6,2 ± 2,2 mm. Dans le groupe 

B, le glissement progressif est associé à un endommagement de l'implant en UHMWPE et 

du bouton cortical préassemblé observé autour de 800 N enregistré pour un déplacement 

de 12,2 ± 5,2 mm. Le groupe B affiche une limite élastique moyenne deux fois plus 

importante. 

De manière générale, les moyennes des valeurs de limite élastique, résistance maximale 

et rigidité linéaire étaient plus élevées dans le groupe B que dans le groupe A. Malgré un 

échantillon très faible, une différence significative a été observée pour les résultats de 

résistance maximale (P-value = 0,018). L'utilisation d'un implant en UHMWPE préassemblé 

avec un bouton cortical fixé à l’aide d’une vis d'interférence a augmenté la résistance 

biomécanique de la fixation fémorale.  

En s’appuyant sur la résistance à rupture des LCC physiologiques caractérisés suivant le 

même protocole d’essai mécanique (Blanc et al. 2019), aucune différence statistique n’a 

été trouvée au regard de la résistance maximale à rupture avec le groupe B (test Wilcoxon 

rank sum, P-value = 0,412), alors qu'une différence statistique a été observée avec le 

groupe A (P-value = 0,015). 

 

 

Discussion 

 

Les deux fixations fémorales testées dans cette étude offrent des résistances à 

l'arrachement compatibles avec une reconstruction synthétique du LCC chez le chien. Cette 

étude montre que l'utilisation d'un implant en UHMWPE préassemblé avec un bouton 
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cortical verrouillé à l’aide d’une vis d'interférence augmente la résistance mécanique par 

rapport à un implant en UHMWPE standard verrouillé à l’aide d’une vis d'interférence. 

Cette étude peut paraître simple de prime abord à l’instar d’une comparaison entre un 

système de fixation se basant uniquement sur le procédé de compression offert par la vis 

d’interférence et un système de fixation associant ce même procédé de compression par 

vis d’interférence avec un bouton cortical prémonté à l’implant en UHMWPE. L’hypothèse 

émise était que le groupe de fixation avec l’implant en UHMWPE prémonté avec un bouton 

cortical (Groupe B) rapporterait une résistance maximale à l’arrachement supérieure au 

groupe de fixation avec l’implant en UHMWPE standard (Groupe A). Bien que cette 

hypothèse ait été évidente à nos yeux avant la conduite des essais biomécanique, fallait-il 

encore la valider scientifiquement. 

Cette étude nous rapporte des informations intéressantes à propos de ces deux systèmes 

de fixation : La comparaison de leurs valeurs de rigidité linéaire ne rapporte aucune 

différence significative, preuve que l’implant préassemblé avec un bouton cortical (Groupe 

B) ne modifie pas la rigidité linéaire du système de fixation. Aucune différence significative 

n’est également trouvée pour le paramètre de limite élastique bien que le groupe B 

rapporte des valeurs presque deux fois supérieures par rapport au système de fixation 

avec vis d’interférence et implant UHMWPE standard (Groupe A). En effet, aucune 

différence n’a pu être mise en évidence suivant ce paramètre à cause d’une dispersion de 

résultats trop importante : Groupe A, ET = 144 et Groupe B, ET = 283. L’hétérogénéité de 

ces résultats est difficilement explicable, le fait que seul 4 essais aient été réalisés par 

condition semble être une des raisons majeures de cette exposition à l’hétérogénéité. En 

effet, nous constatons que l’essai n°2 rapporte une valeur de limite élastique de près de 

1224 N ! Nous émettons l’hypothèse d’une mise en tension très importante de l’opérateur 

ayant implanté les échantillons permise par la fixation corticale de l’implant à contrario de 

l’implant standard qui ne peut être tendu autant au moment d’être fixé à l’aide d’une vis 

d’interférence.  

Seule une différence significative a pu être mise en évidence pour le paramètre de 

résistance maximale (P-value = 0,018) confirmant l’hypothèse initialement posée que le 

Groupe B aurait une meilleure résistance maximale à l’arrachement que le Groupe A. 

Le choix de doubler les procédés de fixation pour le Groupe B en ajoutant une vis 

d’interférence en plus de la fixation corticale assurée par l’implant « Novalig Platine » avait 

deux intérêts : Le premier, agir en prévention d’une potentielle rupture au niveau de 

l’assemblage entre la tresse de l’implant synthétique et le bouton cortical en ajoutant une 

vis d’interférence qui viendrait reprendre les efforts en cas d’une rupture à l’interface tresse 

– bouton cortical. Le second, directement anticipé des connaissances issues de la technique 

de reconstruction intra-articulaire du LCA chez l’homme qui rapporte des ovalisations de 
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tunnels lorsque qu’un greffon, synthétique ou physiologique, se retrouve libre dans un 

tunnel osseux (Nebelung 1998; Ben-Amotz et Dycus 2021). L’objectif était donc ici de 

maintenir en place l’implant synthétique à l’intérieur de son tunnel osseux grâce à une vis 

d’interférence. 

Enfin, la question d’utiliser l’implant en UHMWPE préassemblé avec un bouton cortical pour 

pallier aux faibles performances du système de fixation par vis d’interférence en partie 

tibiale mise en évidence au cours de nos études préalables (Blanc et al. 2019; Rafael et al. 

2020) ne nous semble par une bonne solution pour les raisons suivantes : (i) l'épiphyse 

tibiale a une plus faible densité osseuse en comparaison à l'épiphyse fémorale (Brand et 

al. 2000; Chen, Brand, et Brown 2007) ce qui (ii) limite sa résistance mécanique (Brand 

et al. 2000; Chen, Brand, et Brown 2007) et (iii) pourrait accentuer l'élargissement du 

tunnel tibial en cas d'utilisation d'un bouton cortical (Nebelung 1998; Ben-Amotz et Dycus 

2021). 

 

• La limite majeure de cette étude réside dans son faible nombre d’essais 

biomécaniques par conditions testées ne permettant pas d’obtenir des différences 

significatives pour chaque paramètre évalué. Un calcul de puissance sera effectué 

dans le but de savoir le nombre d’essais par condition permettant d’atteindre une 

significativité afin de réaliser les essais complémentaires nécessaires à la 

valorisation scientifique de cette étude. 
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Partie IV. Conclusions et perspectives 

 

Le premier des points à aborder dans cette partie serait l’aspect anatomique de la 

reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC. En effet, la volonté de proposer une 

technique de reconstruction anatomique synthétique du LCC est l’objectif majeur de 

l’industriel. Cet objectif n’en reste pas moins très ambitieux lorsque nous savons que c’est 

aujourd’hui encore l’objectif des industriels et chirurgiens chez l’homme qui concentre la 

majorité de leurs recherches sur cette thématique (Hart et al. 2018; Pedneault et al. 2019; 

Tanabe et al. 2019). A notre niveau, appliqué à la chirurgie vétérinaire et basé sur la 

compréhension de ce domaine d’étude spécifique, le premier raisonnement que nous 

pouvons faire se rapporterait à la volonté de réaliser des forages osseux en lieu et place 

des insertions physiologiques du LCC. J’emploie le terme de volonté car aucun moyen 

(ancillaires, ou autres outils à disposition du chirurgien vétérinaire) ou technique 

(planification préopératoire, navigation peropératoire, vérification postopératoire) n’est à 

l’heure actuelle disponible et vérifiée scientifiquement permettant d’atteindre cet objectif. 

Aussi, cet axe de recherche majeur serait celui que je préconiserais d’investiguer à 

l’industriel dans les années à venir. 

 

Les études biomécaniques regroupées sous le terme de « recherches préalables » 

présentées dans le Chapitre n°2, rapportent les résultats obtenus suivants les choix de 

méthodes d’essai et d’analyse réalisés par notre équipe de recherche conditionnés par deux 

limites majeures : (i) le raffinement des coûts imposé par le « jeune » partenaire 

industriel et (ii) l’aspect novateur de la thématique de recherche initiée. 

Aussi, le choix de réaliser des essais biomécaniques suivant des encastrements (supérieur 

et inférieure liaisons pivots a été fait afin de permettre un auto-alignement de l’échantillon 

ex-vivo testé avec l’axe mécanique uni-axial de la machine d’essai mécanique avait pour 

objectif de limiter au maximum la décomposition de l’effort appliqué tant en condition 

d’arrachement quasi-statique qu’en condition de fatigue suivant des composantes 

provoquées par une méthode d’encastrement à 0 degré de liberté. 

Par ailleurs, le choix de réaliser des essais biomécaniques suivants en condition de traction 

du membre pelvien canin à 180° plutôt que des essais en condition de cisaillement et 

rotation interne plus proche de la réalité des efforts perçus par le LCC in situ a été fait par 

souci de simplification du modèle d’étude biomécanique. En effet, ces recherches 

préalables ont été conduites par le doctorant assisté d’étudiants pour la majeure partie en 

double cursus : spécialisation en chirurgie vétérinaire et master de biomécanique aux 

connaissances et compétences de réalisation et d’analyse d’essais limités lors de la prise 

en main de cette thématique de recherche. De plus, l’équipe de recherche était divisée sur 
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deux sites Universitaires : VetAgro Sup (Marcy l’Etoile) et LBMC (Bron) qui a ralenti de ce 

fait les échanges et la rapidité de prises de décisions scientifiques. Ainsi, la simplification 

du modèle d’étude a permis d’obtenir de nombreux résultats, tous scientifiquement 

valorisés, qui, s’auto-comparaient au fur et à mesure de l’avancement des recherches 

préalables. Les conclusions tirées de ces études ont pu être discutées, comparées et mises 

en perspectives afin (i) de proposer des améliorations de la technique de reconstruction 

intra-articulaire synthétique (Chapitre n°2, Partie III, 3)) ainsi que (ii) d’établir le cahier 

des charges nécessaire au développement d’un nouveau système de fixation tibiale 

(Chapitre n°3, Partie I, 1)). 

 

Ainsi, la réalisation d’essais biomécaniques est couramment utilisé comme moyen 

d’évaluation in-vitro pré-clinique des implants orthopédiques dans le domaine de la 

chirurgie humaine et vétérinaire ayant pour objectif de reproduire le plus possible les 

conditions biomécaniques in-situ des implants sur modèle ex-vivo. Le modèle ex-vivo ne 

pourra jamais prédire fidèlement le comportement biomécanique de l’implant chez un 

patient mais permet de donner des tendances avec des informations néanmoins capitales 

à la compréhension de son comportement sur modèle ex-vivo nécessaire à l’amélioration 

de la fonction du dispositif implantable. 

Des techniques de modélisations in-silico sont utilisées lors du développement des 

dispositifs chirurgicaux chez l’homme et plus rarement en chirurgie vétérinaire comme 

l’Analyse par Elements Finis (AEF) d’implants orthopédiques mais leur accès reste, à l’heure 

actuelle, limité de par les moyens humains et financiers propre au domaine de la chirurgie 

vétérinaire. 

 

La première des perspectives issues de ce chapitre sera le développement d’un nouveau 

système de fixation tibiale ayant pour objectif de pallier aux faiblesses du système de 

fixation tibiale, initialement décrit par l’industriel, réalisé par vis d’interférence (Chapitre 

n°3, Partie I). 

D’autres perspectives complémentaires peuvent néanmoins être notées comme : 

• Proposer un accompagnement de type navigation peropératoire au chirurgien 

vétérinaire lors de la réalisation de la technique de reconstruction intra-articulaire 

synthétique du LCC afin de standardiser la technique d’implantation. 

• Développer un ancillaire de mise en tension de l’implant synthétique permettant de 

standardiser sa mise en tension au moment de sa fixation. 
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Enfin, ce chapitre de recherches préalables nous aura également permis d’identifier les 

points de vigilance à observer afin d’améliorer la rigueur de nos futures études 

biomécaniques ainsi que l’analyse de nos résultats : 

• Utiliser une machine d’essai mécanique compatible avec des essais en condition de 

fatigue afin de permettre le choix des fréquences de sollicitation désirées. 

• Utiliser un capteur de mesure optique afin de suivre les déplacements locaux i.e. 

fémur vs. tibia ou encore des systèmes de fixation. 

• Réaliser un nombre suffisant d’essais biomécaniques par conditions testées afin 

d’obtenir des résultats aux significativités avérées via un test de puissance réalisé 

en amont de la campagne d’essai. 

• Vérifier l’absence d’esquilles osseuses sur les pourtours de l’entrée du tunnel 

accueillant la vis d’interférence comme système de fixation afin d’éviter 

l’endommagement de l’implant synthétique. 

• Maintenir systématiquement les échantillons anatomiques dans une atmosphère 

humide à tout instant de la durée de préparation des pièces anatomiques jusqu’à 

leur essai biomécanique afin d’éviter qu’elles ne s’assèchent. 

• Mesurer la longueur de « travail » intra articulaire de l’implant synthétique afin de 

permettre une analyse plus fine des résultats obtenus. 

• Réaliser un CT-Scan : post-implantation des échantillons anatomiques pour vérifier 

l’implantation correcte des vis d’interférence ; post-essai biomécanique afin de 

vérifier la position des vis d’interférence par apport au CT-Scan post-implantation 

afin de s’assurer que l’essai biomécanique n’a pas induit de mouvement de celles-

ci.  

• Associer les acquisitions par Ct-Scan énoncées ci-dessus avec des fantômes de 

densitométrie afin de pouvoir quantifier la qualité osseuse des échantillons 

anatomiques testés par analyse des niveaux de gris et ainsi permettre une analyse 

plus fine de nos résultats. 
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Chapitre n°3. Développement et évaluation biomécanique d’un 

nouveau système de fixation tibiale 

 

Partie I. Développement 

 

1) Contraintes cliniques, industrielles et normatives 

 

Le projet de développement d’un nouvel implant de fixation tibiale s’est basé sur les 

résultats biomécaniques et conclusions issus des recherches préalables présentées en 

Chapitre n°2. Ces premiers résultats associés à la connaissance et l’expérience 

chirurgicale des Pr. Eric VIGUIER et Dr. Thibaut CACHON ainsi qu’à l’expertise dans 

domaine du développement, de la conception et de l’évaluation d’implants orthopédiques 

du Pr. Michel MASSENZIO et du Dr. Yoann LAFON nous ont servi de point de départ à 

l’élaboration du cahier des charges que devait respecter ce nouvel implant de fixation 

tibiale.  

 

Les principaux axes d’améliorations / besoins mis en évidence par l’ensemble des acteurs 

de ce projet par rapport au système de fixation par vis d’interférence étaient les suivants : 

 

• Limiter le déplacement cranio-caudal (i.e. tiroir) dans l’intervalle [0 et 3 mm] pour 

un effort en traction de 1000 N ainsi qu’en fin d’essai de fatigue. 

• Limiter la variabilité des résultats biomécaniques liée à la pose chirurgicale et aux 

spécificités anatomiques interindividuelles. 

• Simplifier la technique chirurgicale par arthrotomie (limiter le nombre de gestes 

chirurgicaux à réaliser ainsi que la quantité de matériel à utiliser) afin de réduire le 

temps opératoire. Le nouveau dispositif de fixation devra être pensé afin que la 

pose de celui-ci puisse être réalisé sous arthroscopie à terme. 

• Préserver l’intégrité du ligament synthétique à l’implantation de la fixation. 

• Le nouveau système de fixation tibiale devra être adapté aux chiens matures d’un 

point de vue squelettique et pesant entre 20-80 kg. 

• Le nouveau système de fixation tibiale devra fournir des preuves scientifiques de 

sa fiabilité (essais biomécaniques statiques et en fatigue). 

 

Cette liste de besoins initiale, qui sera complétée par la suite, a ensuite été hiérarchisée 

selon leur niveau d’importance et déclinée en : Fonctions Principales (FP) et Fonctions 

Contraintes (FC) puis représentées sous forme de diagramme pieuvre (Annexe n°2). 
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Enfin, sur le plan normatif, la vente de dispositifs médicaux tels que le sont les implants 

orthopédiques n’est soumise à aucune réglementation dans le cas vétérinaire. Seule la 

norme éthique subjective et tacite est promue par tout industriel pour la commercialisation 

des dispositifs médicaux orthopédiques sur le marché vétérinaire. 

  



Page 121 

 

2) Description succincte de l’implant « NovaFix » 
 

L’implant de fixation tibiale appelé « NovaFix » (Figure 42 et 43) développé au cours de 

ce doctorat par Bastien GOIN et les différents acteurs de ce projet de recherche présenté 

ci-après, est le fruit de multiples itérations de prototypes (n = 14). Les différentes 

itérations de NovaFix ont régulièrement été éprouvées au cours de son développement 

tant sur le plan de sa faisabilité d’implantation sur pièce anatomique que sur le plan 

mécanique afin d’évaluer ses performances de fixation.  

Le NovaFix est un implant de fixation métallique, plus précisément en titane TA6V, conçu 

par impression 3D titane suivant le procédé de fabrication par frittage laser (Sidambe 

2014). 

Ce nouvel implant est composé de deux parties (mâle [PM] et femelle [PF]) (Figure 42 et 

43) coopérantes agissant comme une cage associée à une contre vis permettant la fonction 

de fixation par compression à deux interfaces métalliques de l’implant en UHMWPE.2 

Enfin, cet implant « NovaFix » a fait l’objet d’un brevet N°2305140 déposé le 24/05/2023. 

 

Figure 42. Système de fixation « NovaFix » : principales côtes 

 

 

Figure 43. Photo du système de fixation « NovaFix » dissocié : partie mâle [PM] et 

partie femelle [PF]  

 
2 L’Annexe n°3 présente la description étendue du NovaFix associé à son ancillaire d’implantation spécifique. 
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3) Description de la technique de reconstruction synthétique du LCC 

avec l’association d’une vis d’interférence et du NovaFix comme 

système de stabilisation passif du grasset 

 

Les principales étapes de la technique chirurgicale décrites ci-après sont illustrées en 

Figure 43. 

 

1. Abord médial de l’articulation du grasset (Johnson 2013). 

2. Luxation latérale de la patella. 

3. Mise en place d’un écarteur de Gelpi afin de permettre une meilleure visualisation 

de l’espace intra-articulaire. 

4. Résection du LCC. 

5. Visée fémorale : Mise en place du viseur : implantation du crochet dans la zone 

d’insertion fémorale du LCC (zone caudo-médiale du condyle fémoral latéral) et 

placement de la douille de visée au niveau de la face latérale de la métaphyse 

fémorale. 

6. Implantation de la broche guide filetée de 2 mm de diamètre à l’intérieur du viseur 

(plus précisément de la douille de visée) depuis la face latérale de la métaphyse 

fémorale jusqu’à l’insertion fémorale du LCC en partie intra-articulaire. 

7. Retrait du viseur en laissant la broche guide de 2 mm implantée. 

8. Forage du tunnel fémoral à l’aide d’un foret canulé de 4 mm de diamètre suivant 

l’axe de la broche guide préalablement implantée. 

9. Mesure de la longueur du tunnel fémoral afin de choisir la longueur de la vis 

d’interférence à implanter. 

10. Conformation du tunnel fémoral à l’aide d’une vis d’interférence de 5 mm et de 

longueur définie dans l’étape précédente. 

11. Visée tibiale : Mise en place du viseur : implantation du crochet dans la zone 

d’insertion tibiale du LCC (zone intercondylienne cranio-médiale du tibia) et 

placement de la douille de visée au niveau de la face médiale de la métaphyse 

tibiale. 

12. Implantation de la broche guide filetée de 2 mm de diamètre à l’intérieur du viseur 

(plus précisément de la douille de visée) depuis la partie médiale de la métaphyse 

tibiale jusqu’à l’insertion tibiale du LCC en partie intra-articulaire. 

13. Retrait du viseur en laissant la broche guide de 2 mm implantée. 

14. Forage du tunnel tibial à l’aide d’un foret canulé de 3,6 mm de diamètre suivant 

l’axe de la broche guide préalablement implantée. 
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15. Nettoyage de l’entrée et de la sortie des deux forages réalisés à l’aide d’une lame 

de 11 permettant de retirer les potentielles esquilles résiduelles dues aux forages. 

16. Au besoin, fraiser l’entrée du tunnel tibial en partie métaphysaire. 

17. Passage d’une broche guide de 2 mm de diamètre à l’intérieur du tunnel tibial. 

18. Implantation de la partie femelle du NovaFix (PFN) : Le système d’entrainement 

canulé spécifique à la PFN est inséré dans la PFN. L’ensemble système 

d’entrainement + PFN canulé est alors glissé le long de la broche guide 

préalablement placée dans le tunnel tibial. 

19. La PFN est vissée jusqu’à ce que sa collette soit en appui cortical au niveau de la 

métaphyse tibiale. La gorge de passage de PFN est préférentiellement orientée vers 

la partie plantaire du membre opéré en adaptant le visage de la PFN en fonction de 

ce paramètre. 

20. Passage du Novalig 4000 Platine (Novetech Surgery, Monaco) à l’intérieur du tunnel 

fémoral depuis la métaphyse latérale du fémur jusqu’à l’espace intra-articulaire. 

Vérification de l’appui correct du bouton cortical prémonté au ligament synthétique 

sur la face corticale de la métaphyse latérale du fémur à l’aide du passe-fil prévu à 

cet effet maintenant le fil de traction de l’implant synthétique au cours de la 

manipulation. 

21. Passage d’une broche guide mousse de 0,8 mm de diamètre à l’intérieur du tunnel 

fémoral en prenant garde à ne pas traverser l’implant synthétique déjà mis en place 

dans le tunnel. 

22. Implantation de la vis d’interférence fémorale : Vis d’interférence canulée de 5 mm 

de diamètre pour une longueur allant de 15, 20 voire 25 mm de long en fonction 

de la longueur du tunnel fémoral préalablement mesurée à l’aide d’un tournevis 

encliquetage canulé. L’implantation de la vis d’interférence est réalisée suivant la 

technique « In-Out » (i.e. depuis l’intérieur de l’espace intra-articulaire vers 

l’extérieur). L’implantation de la vis d’interférence est réalisée à l’aide de la broche 

guide mousse passée à l’intérieur de la vis ainsi que du tournevis encliquetage 

canulé afin de garantir une implantation suivant l’axe du forage préalablement 

réalisé. La vis d’interférence est vissée jusqu’à ce que la partie (proximale) soit 

affleurante à la surface osseuse des pourtours du tunnel osseux. 

23. Le passe fil est passé à travers la PFN depuis l’extérieur en partie métaphysaire 

tibiale jusqu’à l’espace intra-articulaire. 

24. Le fil de traction de l’implant synthétique est passé à l’intérieur du passe fil avant 

que celui-ci soit tiré à travers la PFN jusqu’à l’extérieur de l’articulation. L’implant 

synthétique plat est alors placé au fond de la gorge de la PFN préalablement 

orientée en direction plantaire du membre opéré.  
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25. Mise en tension de l’implant synthétique : Mise en place de l’ancillaire de maintien 

de la PFN au niveau de sa collerette. Le fil de traction de l’implant synthétique est 

placé à l’intérieur de la molette de tension de l’ancillaire de maintien de la PFN 

prévue à cet effet. La molette est ensuite serrée afin de tendre l’implant synthétique 

à une tension décidée par le chirurgien vétérinaire. Cette tension doit être suffisante 

afin de stabiliser l’articulation du grasset du membre opéré et ainsi supprimer tout 

mouvement du tiroir de l’articulation sur le plan cranio-caudal sans restreindre les 

autres plans de mobilités du grasset. 

26. Une fois la mise en tension appliquée satisfaisante, la partie mâle du NovaFix est 

alors placée sur son système d’entraînement puis engagée dans la PFN et vissée 

jusqu’à atteindre un couple de verrouillage satisfaisant suivant le maintien de 

l’ancillaire de maintien de la PFN agissant comme contre appui afin d’éviter que la 

PFN ne soit entrainée par le verrouillage de la partie mâle du NovaFix. 

27. Vérification de la stabilité du grasset sur le plan cranio-caudal et en rotation interne 

du tibia par rapport au fémur. 

28. Si la stabilisation est jugée satisfaisante par le chirurgien vétérinaire, l’excédent de 

l’implant synthétique dépassant de la partie proximale du NovaFix en partie 

métaphysaire tibiale peut alors être coupé à l’aide d’une lame de bistouri n°11.
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Figure 43. Schémas des principales étapes de la technique de reconstruction du LCC avec l’usage d’une vis d’interférence et du NovaFix 

comme moyen de fixation 
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Partie II. Performance de l’implant NovaFix en quasi-statique 

 

1) Protocole d’essai 

 

Le protocole d’essai du système de fixation tibiale « NovaFix » comparé au système de 

fixation par vis d’interférence en condition d’arrachement quasi-statique est analogue au 

protocole développé initialement au cours des recherches préalables présentées en 

Chapitre n°2, Partie II, 2). Aussi, vous retrouverez ci-après la description des 

spécificités de ce protocole d’essai adapté à l’évaluation biomécanique de ces deux 

systèmes de fixation tibiales. 

 

Protocole de préparation des échantillons 

Huit membres pelviens ont été prélevés à partir de quatre sujets anatomiques canins 

adultes de grandes races pesant entre 35 et 45 kg et ayant été disséqués pour ne laisser 

intacte que la partie tibiale. Chaque tibia a été sectionné au niveau de la diaphyse pour 

faciliter son inclusion à l’aide de résine à l’intérieur d’un support métallique (7x3x3 cm) 

(Goin et al. 2019). 

 

Implantation du ligament en UHMWPE 

Pour chaque échantillon tibial, un tunnel de 4 mm de diamètre a été foré à partir de 

l'insertion cranio-médiale du LCC physiologique vers la métaphyse proximo-médiale. Les 

huit échantillons tibiaux ont été assignés au hasard à deux groupes de fixation 

(n=4/groupe). Groupe A : Après conformation du tunnel osseux à l’aide d’une vis 

d’interférence (Ø5 x 20 mm), un implant en UHMWPE (Novalig 4000, Novetech Surgery, 

Monaco) a été passé à travers le tunnel tibial et fixé à l’aide d’une vis d'interférence (Ø5x20 

mm) (Novetech Surgery, Monaco) implantée suivant la technique chirurgicale « In-Out » 

(Figure 44a) (Rafael et al. 2020). Groupe B : Un implant en UHMWPE (Novalig 4000, 

Novetech Surgery, Monaco) a été verrouillé par un système de fixation (NovaFix, Novetech 

Surgery, Monaco) suivant la technique d’implantation « Out-In » (Rafael et al. 2020)  

(Figure 44b). 
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Figure 44. Schéma des deux groupes de fixation tibiale testés. 

 

Essais biomécaniques 

Huit essais biomécaniques en arrachement quasi-statique ont été réalisés suivant le même 

protocole mécanique que l’étude de Goin publiée en 2021. Les échantillons ont été 

préchargés à 10N (20mm/min) avant de commencer l’essai quasi-statique de traction 

maximale à 1mm/min (Figure 45) (Goin et al. 2021). 

 

 

Figure 45. Configuration biomécanique d'un échantillon tibial (1G) implanté placé dans 

la machine d'essai mécanique. 
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Traitement des données 

La rigidité linéaire est calculée à partir de la pente de la courbe de force / déplacement 

dans son intervalle linéaire pour chaque essai de traction. La résistance enregistrée à 3 

mm est définie comme la valeur de la force enregistrée à 3 mm de déplacement de la 

traverse. La résistance à rupture est définie comme la force maximale mesurée au cours 

de chaque essai. Des analyses statistiques ont été effectuées à l'aide de t-tests pairés non-

paramétriques. Une P-value < 0,05 a été considérée comme significative. 

 

2) Résultats et Discussion 

 

Echantillon 

Rigidité linaire 

(N/mm) 

Résistance à 3mm 

(R3mm) (N) 
Résistance maximale (Rm) 

VI NovaFix VI NovaFix VI NovaFix 

     N mm N mm 

N°1 199 205 353 466 512 12,2 607 9,6 

N°2 72 235 225 503 286 4,1 979 8 

N°3 135 300 262 714 266 3,2 1293 12,9 

N°4 157 178 308 568 313 3,2 909 7,3 

Moyenne 141 230 287 563 344 5,7 947 9,5 

Ecart-Type 53 52 56 109 113 4,4 281 2,5 

P-value 0,134 0,028 0,052 

Table 17. Résultats des huit essais biomécaniques de traction quasi-statique à rupture, 

VI : Vis d’Interférence 

 

La Table 17 présente une synthèse des résultats obtenus. Aucune rupture d’implant n’a 

été constatée au cours des essais. Nous constatons un mode de rupture différent entre le 

groupe A (vis d’interférence) et le groupe B (NovaFix). Le mode de rupture 

systématiquement retrouvé dans les essais du groupe A est le glissement de l’implant en 

UHMWPE à l’interface os / implant synthétique / vis d’interférence : cela est cohérent avec 

les études précédemment publiées sur le même type d’implant en UHMWPE fixé à l’aide de 

vis d’interférence (Blanc et al. 2019; Goin et al. 2019; Rafael et al. 2020; Goin et al. 2021; 

2022). Les essais réalisés dans le groupe B rapportent quant à eux des modes de ruptures 

différents : (i) effraction de l’implant de fixation NovaFix à l’intérieur de son forage osseux 

suivant l’axe d’application des efforts de traction (3/4 essais), (ii) traits de refends en 

regard de la zone proximale de l’épiphyse proximale du tibia (2/4 essais). L’échantillon 

N2D (pour : spécimen n°2, tibia ex-vivo droit) présente l’association des deux modes de 

rupture (i) et (ii). Ces deux modes de ruptures traduisent une résistance à l’arrachement 

importante conduisant à un endommagement osseux en périphérie de la zone 

d’implantation du NovaFix. Ces observations sont confirmées par les valeurs de résistance 
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à l’arrachement pour un déplacement de 3 mm (R3mm) avec une différence significative (t-

test, P-value = 0,028) (soit 96% de variation) entre le groupe A (287 N ± 56 N) par rapport 

au groupe B (563 N ± 109 N) (Table 17). Cette tendance est également confirmée par les 

valeurs de résistance maximale (Rm) à l’arrachement avec une différence accrue de 175% 

entre le groupe A (344 N ± 113 N) par rapport au groupe B (947 N ± 281 N) (Table 17) 

sans qu’aucune différence significative n’ait pu être trouvée malgré une P-value proche du 

seuil (0,052). L’écart-type relatif est similaire pour les groupes A (environ 33%) et B 

(environ 30%). L’écart-type absolu est largement supérieur pour le groupe B.  

Si nous avons montré un mécanisme d’arrachement différent entre les deux groupes de 

fixation évalués, nous n’avons cependant pas vérifié :  

• La cohérence de qualité osseuse entre les pièces anatomiques (par exemple à l’aide 

d’un CT scan), en particulier autour de la surface corticale de la métaphyse tibiale 

qui sert d’appui au NovaFix faute de budget.  

• Le couple de verrouillage du NovaFix, bien que posé par un chirurgien expert (T. 

Cachon, Dipl ECVS), n’a pas été vérifié par exemple à l’aide d’un tournevis 

dynamométrique : ce couple influencerait l’effort de serrage de l’implant en 

UHMWPE entre les parties mâles et femelles.  

Concernant les valeurs de rigidité linéaire (Table 17), nous constatons que le groupe B 

rapporte des valeurs supérieures au groupe A (230 N/mm ± 52 N/mm vs. 141 N/mm ± 

53 N/mm) sans différence significative (P-value = 0,134). Ces rigidités linéaires sont 

comparables à la rigidité linéaire moyenne de 208 N/mm ± 32 N/mm publiée par Rafael et 

al. en 2021 sur LCC physiologique, suivant un protocole d’essai biomécanique analogue 

sur grassets canins ex vivo (Rafael et al. 2021).  

Une comparaison stricte des résultats obtenus avec ceux de l’étude publiée par Goin et al. 

en 2021 (Goin et al. 2021) est possible : le même protocole biomécanique a été utilisé 

entre les deux études, tout comme le même implant en UHMWPE, fixé par des vis 

d’interférence identiques provenant du même fabricant (Novetech Surgery, Monaco) et 

implantées dans des tunnels osseux de même diamètre (Ø4 mm).  

En combinant les données des deux études réalisées dans les mêmes conditions d’essai 

avec les mêmes implants, nous pouvons mettre en évidence de manière objective la 

faiblesse mécanique (suivant le paramètre d’évaluation de la résistance maximale Rm) du 

système de fixation par vis d’interférence obtenu en partie tibiale dans cette étude (344 N 

± 113 N) comparativement à celle du fémur (491 N ± 123 N) (Goin et al. 2021), sans 

qu’une différence significative n’ait cependant pu être mise en évidence (t-test, P-value = 

0,258).  

Au regard de la littérature portant sur l’évaluation biomécanique d’autres systèmes de 

fixation tibiale utilisés dans le cadre des reconstructions du LCA chez l’homme, les valeurs 
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de résistance maximale à l’arrachement du groupe B (947 N ± 281 N)  sont cohérentes, 

malgré des protocoles d’arrachements en condition quasi-statiques différents : de 250,7 N 

± 98,4 N  jusqu’à 1148 N ± 186 N) (Fabbriciani et al. 2005; Yoo et al. 2006; Chivot et al. 

2018; Scannell et al. 2015b; Verioti, Sardelli, et Nguyen 2015). Toutefois, sur 18 systèmes 

de fixation tibiale testés en arrachement, seuls 3 auteurs rapportent des valeurs de 

résistance en arrachement supérieures au Novafix : « Bicortical-Post® » (1148 N ± 186 

N), « SwiveLock® » (1007 N ± 176 N) (Verioti, Sardelli, et Nguyen 2015) et le « Translig® » 

(1067 N ± 211 N) (Chivot et al. 2018).  

Le NovaFix (Groupe B) utilisé comme système de fixation d’un implant en UHMWPE 

présente une résistance mécanique à l’arrachement supérieure à une fixation par vis 

d’interférence (Groupe A).  

Ces résultats, associés à ceux publiés dans l’étude de Goin et al. en 2021, permettent donc 

d’identifier le montage offrant une résistance optimale à l’arrachement comme moyen de 

fixation d’un implant en UHMWPE dans le cadre de la reconstruction intra-articulaire 

synthétique du LCC chez le chien : il s’agit d’une vis d’interférence implantée selon la 

technique « In-Out » en partie fémorale (Rafael et al. 2020; Goin et al. 2021) associé au 

NovaFix implanté selon la technique « Out-In » en partie tibiale.  

• La principale limite de cette étude est le faible nombre d’échantillons et donc sa 

puissance statique. Il serait nécessaire de tester d’avantage échantillons suivant le 

même protocole, afin de confirmer ou d’infirmer les tendances apportées par cette 

première étude préliminaire et notamment objectiver s’il existe une différence 

significative entre les valeurs de résistances maximales (Rm) du Groupe A vs. 

Groupe B. 
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Partie III. Performance de l’implant NovaFix en fatigue 

 

1) Protocole d’essai 

 

La dernière évaluation biomécanique présentée dans ce travail de recherche sera la 

comparaison de deux systèmes de fixation testés sur grassets canins ex-vivo en condition 

de fatigue permettant la stabilisation passive du grasset chez le chien dans le cadre de la 

reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC. 

A contrario des autres études biomécaniques précédemment présentées dans ce travail, le 

protocole d’essai en condition de fatigue qui vous sera présenté ci-après propose 

d’éprouver le comportement biomécanique de cette technique de reconstruction intra-

articulaire synthétique du LCC implantée sur grasset canins ex-vivo à 135° de flexion 

afin de se rapprocher des conditions d’essais biomécaniques publiées dans l’art antérieur 

du domaine spécifique d’étude (Ait Aouit et al. 2009; Biskup et al. 2015; Choate et al. 

2013; Lewis, Milthorpe, et Bellenger 1997; Harper et al. 2004; Tonks et al. 2010; Oda et 

al. 2016). 

 

Protocole d’essais en condition de fatigue (Figure 46) 

• Chargement : Traction (jusqu’à 250 N) puis relâchement (jusqu’à 50 N) 

• Position anatomique : Grasset fléchi à 135° 

• Pré-chargement : à 50 N maintenu durant 10s 

• Cyclage : 50 000 cycles de 50 à 250 N à 1Hz, soit 14h d’essai 

 

 

Figure 46. Schéma du protocole mécanique choisi pour réaliser les essais biomécaniques 

en fatigue 
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Mesures : 

• CT scan (avec dispositif de calibration des niveaux de gris) des pièces anatomiques 

implantées pour identifier les paramètres influant le résultat (position de l’implant, 

densité minérale osseuse, géométrie osseuse). 

• Mesures de forces (cellule de 10 kN) et de déplacement durant l’essai (100Hz).  

• Mesures optiques des déplacements lors de la précharge, au 1er cycle, puis à 10k, 

20k, 30k, 40k, 50k, et lors de l’essai à rupture : 8*1024 images acquises à 50Hz. 

 

 

Figure 47. Schéma de la zone d’expérimentation 

 

 

Figure 48. Photo de la zone d’expérimentation 
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Origine et préparation des pièces anatomiques 

L’ensemble des pièces anatomiques qui ont été utilisées lors de cette étude proviennent 

de VetAgro Sup (Ecole Vétérinaire de Lyon) et ont été préparées dans le laboratoire de 

biomécanique de l’école. Aucun des spécimens canins utilisé dans cette étude n’a été 

euthanasié pour les raisons en lien avec cette campagne d’expérimentation. Les 

échantillons sont arrivés à l’Université Gustave Eiffel instrumentés, empotés et prêts à être 

testés. 

 

Prélèvement et implantation des pièces anatomiques 

Les membres pelviens de 6 chiens matures ont été prélevés par désarticulation coxo-

fémorale afin de préserver l’intégrité du fémur et du reste du membre pelvien cadavérique. 

Les 12 membres pelviens ont ensuite été assignés de manière aléatoire dans un groupe 

d’étude, avec chacun des grassets implantés avec une technique différente : 

• Groupe 1 : Fixation assurée par trois vis d’interférence : une fémorale (6 x 20 mm) 

et deux tibiales : une vis proximale oblique (6 x 20 mm) et une vis transversale (5 

x 15 mm). n = 6 (+1) (Figure 49, 1)) 

• Groupe 2 : Fixation assurée par une vis d’interférence fémorale (5 x 20 mm) et le 

NovaFix en partie tibiale. n = 6 (+1) (Figure 49, 2)) 

L’implant en UHMWPE utilisé dans chacun des groupes de fixation était le même : Novalig 

4000 platine (Novetech Surgery, Monaco). La spécifié de cet implant réside dans sa 

fabrication ; celui-ci présente un bouton cortical prémonté qui sera placé en partie fémorale 

(Figure 49). L’ensemble des implantations ont été réalisées par le même chirurgien 

vétérinaire spécialiste européen (Dr. Thibaut CACHON, Dipl ECVS). 
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Figure 49. Schéma des deux groupes de fixation tibiale testés : (1) Groupe de fixation 

assuré par vis d’interférence ; (2) Groupe de fixation assuré par vis d’interférence 

associées au NovaFix 

 

Dissection des échantillons anatomiques 

Une fois les pièces anatomiques implantées, Bastien Goin s’est chargé de la dissection de 

chacune d’elle. L’ensemble des tissus mous (stabilisateurs actifs et passifs) des membres 

pelviens ont été disséqués. Seuls les fémurs, tibias et ménisques ont été préservés ainsi 

que le LCC reconstruit de manière synthétique. Une attention particulière a été apportée 

en fin de dissection pour retirer le périoste de la partie proximale et médiane du fémur et 

la partie médiane et distale du tibia (zone d’inclusions des abouts osseux dans les embases 

cylindriques) cf. photos ci-après. 

 

Inclusion des échantillons anatomiques 

La technique d’inclusion est inspirée de celle utilisée dans le cadre de la thèse de Sahar 

BENADI (2019-2022, contrat CIFRE LBMC LAB) (Benadi 2022). Deux cylindres prélevés 

dans des tube de PVC (diamètre 75 mm, longueur 70 mm) ont été glissés au plus proche 

de l’articulation du grasset. A l’intérieur, un support en mousse permet le centrage des 

embouts osseux. Deux broches de 6 mm de diamètre ont été implantées de manière 

perpendiculaire sur la face latérale du fémur proximal et du tibia distal pour réaliser plus 

tard leur fixation relative. L’échantillon anatomique a ensuite été posé sur un support 

d’inclusion mobile conçu en impression 3D assurant une position à 135° des cylindres l’un 

par rapport à l’autre (Figure 50). 
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Figure 50. Placement des os à l’intérieur des tubes en PVC et implantation de deux 

broches de 6 mm de diamètre de la face latérale de la métaphyse du fémur proximal et 

du tibia distal. 

 

Un fixateur externe, reliant les deux broches de 6 mm entre elles, a été posé pour maintenir 

un angle de flexion de 135°. Cette mesure des 135° a été confirmée par goniomètre 

(Figure 51). 

 

 

Figure 51. Verrouillage de l’articulation à 135° par fixateur externe trans-articulaire. 

 

Une fois l’angle de 135° fixé, du ciment chimique (Sika AnchorFix® - Evolution, Sika) a 

été coulé à l’intérieur de chaque support cylindrique (Figure 52). 
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Figure 52. Empotage des pièces anatomiques avec du ciment chimique à l’intérieur des 

tubes en PVC. 

 

Après 45 min de prise, le fixateur externe et les deux broches de 6 mm ont été retirés, et 

les épiphyses (fémur proximal et tibial distal) ont été sciées à la base des deux cylindres 

de PVC. Les échantillons anatomiques sont ensuite enveloppés dans des compresses 

viscérales imbibées de NaCl, identifiés par un numéro unique (écrit sur une étiquette et 

placé dans le sachet hermétique avec la pièce anatomique préparée), avant d’être placés 

au congélateur à -18°C. Il conviendra de laisser les pièces anatomiques à température 

ambiante durant 24h avant de les placer sur le banc d’essais. 

 

Identification des échantillons 

• 2022_LCC_END_G1_0x avec x = [1,6] pour le Groupe 1. 

• 2022_LCC_END_G2_0x avec x = [1,6] pour le Groupe 2. 

 

Transport des échantillons anatomiques 

Le transport des 12 échantillons anatomiques congelés a été assuré par un transporteur 

biologique certifié (BioLogistic, France). Les échantillons anatomiques ont quitté les 

congélateurs du laboratoire de biomécanique de VetAgro Sup en direction de la clinique 

vétérinaire Armonia (Villefontaine CP 38090) pour réaliser les CT Scan post-implantation 

avec fantôme de densité osseuse, avant de reprendre leur route vers l’Université Gustave 

Eiffel à Bron (lieu de réalisation des essais biomécaniques en fatigue). 

 

Montage des embases dans la machine d’essai mécanique 

Deux embases en acier inoxydable ont été conçues pour s’adapter au vérin et à la table de 

la machine d’essais Electropulse. Ces embases en deux parties permettent de maintenir 

les extrémités cimentées par serrage : le ciment s’expanse une fois polymérisé, ce qui 

entraine une augmentation du diamètre du tube de PVC. Des vis à tête plate (vis de 



Page 137 

 

poussée) facilitent le démontage des tubes en PVC à l’intérieur des embases à l’issue de 

l’essai (Figure 53). 

 

 

Figure 53. Setup biomécanique avec une pièce anatomique implantée et montée dans la 

machine d’essai mécanique. L’embase supérieure fixée à la course traverse maintient la 

partie proximale du fémur et l’embase inférieure fixée au bâti maintient la partie distale 

du tibia. a) Trois plaques de mouchetis en PVC fixées au fémur, au tibia et à l’embase 

mécanique inférieure, b) Système d’irrigation permettant d’humidifier à intervalle 

régulier (2 secs de pulsation toutes les 15 min) l’échantillon au cours de l’essai. 

 

Caractéristiques de l’acquisition vidéo et de suivi de mire 

Un mouchetis par peinture noire est déposé sur 3 plaques blanches en PVC (25x20x1,5mm) 

et recouvert d’un vernis transparent par pulvérisation. Ces 3 plaques sont collées sur des 

têtes de vis à bois, elles-mêmes implantées respectivement : dans l’épiphyse distale du 

fémur, dans l’épiphyse distale du tibia et sur l’embase fixe (Figure 53a). Ces mires 

permettent de suivre le mouvement en 3D des os entre eux et par rapport au bâti grâce à 

un suivi par deux caméras (Figure 47) 
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Montage vidéo 

• 2 caméras Photron® SA3 (1024x1024). Objectifs 105 macros 

• Acquisition 50Hz – branchement en mode rafale (1024 images) 

• Déclenchant à partir du TTL envoyé par la machine d’essai. 

 

Générateur de signal pour acquisition des images de calibration par déclenchement manuel 

(main out) : Waveforme-square, Amplitude : 5V, DC offset : 2,5V, Fréquence : 2Hz. 

 

Protection de la zone d’essai 

La pièce anatomique est placée sur une desserte avant son montage sur la machine 

d’essais. Sur la table rainurée de la machine d’essais, la surface autour du mors inférieur 

est protégée par un champs bleu étanche. L’échantillon est humidifié régulièrement (2s de 

pulsation toutes les 15min) grâce à la sonde d’un brumisateur (Figure 53b). Une toile 

plastique est fixée à la traverse supérieure de la machine d’essais, en arrière-plan (par 

rapport aux plan acquis par les caméras) et sur le côté, pour éviter les projections. Un bac 

de récupération est placé sur le sol, devant la machine d’essais, pour collecter les fluides 

s’écoulant du fait de l’humidification régulière de l’échantillon. 
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2) Résultats 

 

Nom de 

l’échantillon 
PE1 PE2 PE3 N2D N3G N4G N4D N5G N5D N6G N6D 

Système de 

fixation 
Groupe 1 Groupe 1 Groupe 2 Groupe 2 Groupe 2 Groupe 2 Groupe 1 Groupe 1 Groupe 2 Groupe 1 Groupe 2 

Table 18. Matrice d’essais biomécaniques en fatigue, Groupe 1 = Vis d’interférence et Groupe 2 = NovaFix, Nom de l’échantillon : PE = 

Pre-essai ; D ou G = Latéralité du membre pelvien implanté D pour droite et G pour Gauche 

 

L’Annexe n°4 présente l’ensemble des résultats bruts des essais biomécaniques en fatigue. 

 

Echantillons 

Déplacement 
enregistré au cours 
de la phase de pré-

chargement 
(traction jusqu’à 50 

maintenue 60 
secondes) 

Rigidités linéaires (N/mm) 

Déplacement 
total enregistré 
au cours des 
50K cycles 

(mm) 

Essai à rupture 

1er cycle 3ème cycle 10ème cycle 50ème cycle 100ème cycle 10Kème cycle 20Kème cycle 30Kème cycle 40Kème cycle 50Kème cycle 

Déplacement de la 
course traverse 

depuis le lancement 
de l’essai (phase de 

pré-chargement 
comprise) (mm) 

Résistance 
maximale 

(N) 

PE1 
25,62 

126,64 205,61 232,83 277,56 / / / / / / / / / 

PE2 
7,35 

225,85 479,29 486,88 492,84 487,15 511,57 512,16 516,62 517,03 518,56 2,21 9,56 528 

N4D 
6,1 

183,11 202,41 204,00 210,26 215,75 273,30 282,47 289,04 292,72 296,83 3,25 9,35 734 

N5G 
8,01 

614,98 841,50 855,27 838,71 814,03 703,09 674,90 655,02 641,42 / 0,83 8,84 581 

N6G 
16,97 

200,27 122,10 133,33 144,59 149,40 183,04 191,14 205,09 216,44 227,81 8,80 25,77 401 

Moyenne 
9,61 

306 411 420 422 417 418 415 416 417 348 3,77 13,38 561 

Ecart-Types 
4,97 

206,7 325,05 328,01 316,47 302,58 235,35 219,59 206,44 196,67 151,91 3,5 8,26 138 

Table 19. Résultats des cinq essais biomécaniques en fatigue du système du Groupe de fixation n°1 : Vis d’interférence.  

L’essai PE1 n’a pas été intégré aux calculs des moyennes et des écarts-types car celui-ci a glissé.  
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Echantillons 

Déplacement 
enregistré au cours 
de la phase de pré-

chargement (traction 
jusqu’à 50 

maintenue 60 
secondes) 

Rigidité linéaire (N/mm) 

Déplacement 
total enregistré 
au cours des 

50K cycles (mm) 

Essai à rupture 

1er cycle 3ème cycle 10ème cycle 50ème cycle 100ème cycle 10Kème cycle 20Kème cycle 30Kème cycle 40Kème cycle 50Kème cycle 

Déplacement de la 
course traverse 

entre le début de 
l’essai et la 
résistance 

maximale (mm) 

Résistance 
maximale 

(N) 

N2D 
7,7 

275,56 375,53 390,70 410,01 418,03 463,58 468,89 472,11 473,18 477,09 1,28 16,35 712 

N4G 
10,28 

472,64 729,60 752,47 777,34 792,11 866,01 875,34 879,07 876,01 877,86 1,33 18,45 673 

N5D 
7,69 

1059,19 1407,13 1412,72 1419,40 1419,03 1401,96 1396,83 1382,52 1378,52 1373,39 0,29 22,06 901 

N6D 
8,82 

1126,93 1325,86 1343,97 1361,81 1372,53 1442,29 1414,76 1390,72 1390,83 1371,01 0,51 29,83 698 

PE3 
11,01 

317,28 299,61 286,48 262,20 257,52 211,95 186,77 175,62 169,19 164,18 0,57 26,24 989 

N3G 
6,35 

1356,95 1442,21 1459,37 1468,54 1476,60 1496,60 1471,61 1456,16 1439,19 1422,59 0,25 16,53 791 

Moyenne 
8,65 

768 930 941 950 956 980 969 959 954 948 0,7 21,58 794 

Ecart-Types 
1,75 

467,63 527,58 532,99 539,13 540,94 552,85 548,66 542,23 540,31 534,07 0,48 5,53 126,49 

Table 20. Résultats des six essais biomécaniques en fatigue du système du Groupe de fixation n°2 : Vis d’interférence associée au 

NovaFix  
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Echantillons 

Déplacement 
enregistré au cours 
de la phase de pré-

chargement 
(traction jusqu’à 50 

maintenue 60 
secondes) 

Rigidité linéaires (N/mm) 

Déplacement 
total enregistré 
au cours des 
50K cycles 

(mm) 

Essai à rupture 

1er cycle 3ème cycle 10ème cycle 50ème cycle 100ème cycle 10Kème cycle 20Kème cycle 30Kème cycle 40Kème cycle 50Kème cycle 

Déplacement de la 
course traverse 

depuis le lancement 
de l’essai (phase de 

pré-chargement 
comprise) (mm) 

Résistance 
maximale 

(N) 

 VI NF VI NF VI NF VI NF VI NF VI NF VI NF VI NF VI NF VI NF VI NF VI NF VI NF VI NF 

Moyenne 9,61 8,65 306 768 411 930 420 941 422 950 417 956 418 980 415 969 416 959 417 954 348 948 3,77 0,7 13,38 21,58 561 794 

Ecart-Types 4,97 1,75 207 468 325 528 328 533 316 540 303 541 235 553 220 549 206 542 197 540 152 534 3,5 0,48 8,26 5,53 138 126 

P-Value 0.761 0.066 0.171 0.171 0.171 0.171 0.171 0.257 0.257 0.257 0.261 0.038 0.114 0.066 

Table 21. Tableau de synthèse des moyennes et des écarts-types pour chaque variable étudiée des deux groupes de fixation comparées 

sur le plan statistique à l’aide de tests non-paramétrique de Mann-Whitney ; VI = Vis d’interférence et NF = NovaFix. 
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Aucune rupture de l’implant en UHMWPE n’a été constatée (Groupe n°1 et n°2). La 

localisation et le mode de rupture était toujours les mêmes : glissement de l’implant en 

UHMWPE soit à l’interface os / implant en UHMWPE / vis d’interférence pour le groupe n°1, 

soit à l’interface de la partie femelle interne du NovaFix / implant en UHMWPE / partie mâle 

du NovaFix pour le groupe n°2. Notons cependant quelques variations en termes 

d’endommagement / abrasion de l’implant en UHMWPE qui était nul pour 3/11, très faible 

pour 6/11, notable pour 1/11, important pour 1/11 (Table 22 et Figure 54). Pour l’essai 

N2D, lors de l’essai final à rupture, le fémur a glissé dans son milieu d’inclusion à environ 

700 N limitant ainsi la résistance maximale à rupture enregistrée pour cet échantillon. 

 

Nom de l’échantillon 
Endommagement / abrasion  

de l’implant en UHMWPE 
Système de fixation 

N2D Très faible Groupe 2 

N4G Très faible Groupe 2 

N5D Très faible Groupe 2 

N6D Très faible Groupe 2 

PE1 Très faible Groupe 1 

PE2 Nul Groupe 1 

PE3 Très faible Groupe 2 

N4D Nul Groupe 1 

N5G Notable Groupe 1 

N6G Nul Groupe 1 

N3G Important Groupe 2 

Table 22. Résultats de l’endommagement / abrasion de l’implant en UHMWPE post-

essais biomécaniques, Groupe 1 = Vis d’interférence et Groupe 2 = NovaFix 

Définition paramètre d’endommagement / abrasion : Nul = < 5% des fibres rompues ; 

Très faible < 10% ; Notable = [10 % ; 50%] ; Important < 50% 

 

 

Figure 54. Photos de l’endommagement / abrasion de l’implant en UHMWPE post-essais 

de gauche à droite : N6D ; PE2 ; N4D ; N5G et N3G. 
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Figure 55. Déplacement au cours des 50K cycles des dix essais biomécaniques. Les 

courbes bleues représentent les essais du groupe de fixation n°1 par vis d’interférence et 

les courbes rouges les essais du groupe de fixation n°2 par NovaFix. 

 
L’essai PE1 n’a pas été représenté sur les graphiques (Figures 55, 56, 57), car celui-ci a 

glissé entre le 50ème et le 100ème cycle de fatigue. L’essai N6G présente également un 

glissement au cours de l’essai en fatigue bien supérieur aux autres (Figure 55). 

Une différence significative a pu être rapportée suivant l’essai statistique non-paramétrique 

de Mann-Whitney pour le paramètre de déplacement total enregistré au cours des 50 K 

cycles entre le groupe de fixation n°1 par vis d’interférence (3,77 mm ± 3,5 mm) et le 

groupe de fixation n°2 par NovaFix (0,7 mm ± 0,48 mm) (P-Value = 0.038) (Table 21). 

Nous constatons également une différence très importante entre la valeur des écarts-types 

rapportés entre le groupe de fixation n°1 par vis d’interférence, qui est près de 7 fois 

supérieure à celle du groupe de fixation n°2 par NovaFix.  
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Figure 56. Représentation graphique de la force vs. déplacement atteint à la fin de 

l'essai d’arrachement quasi-statique pour les 10 échantillons. Les représentations 

graphiques bleus représentent les essais du groupe de fixation n°1 par vis d’interférence 

et les représentations graphiques rouges les essais du groupe de fixation n°2 par 

NovaFix. 

 

Nous constatons un regroupement notable des valeurs de force (min : 673 N ; max : 989 

N – Table 20) par rapport au déplacement (min : 0,25 mm ; max : 1,33 mm) pour les 

résultats des essais du groupe de fixation n°2 par NovaFix (Figure 56). La représentation 

graphique de ce même paramètre pour le groupe de fixation n°1 est quant à elle plus 

hétérogène et dispersée avec l’identification d’un « outlier » : toujours l’essai N6G (401 N 

atteint à 8,8 mm). 

La moyenne des résistances maximales rapportées pour les essais du groupe de fixation 

n°2 par NovaFix (794 N ± 126 N) est supérieure à celle rapportée pour les essais du groupe 

de fixation n°1 par vis d’interférence (561 N ± 138 N) (Table 21). Cette différence n’a pu 

être vérifiée statistiquement mais se rapproche de la significativité (P-Value = 0,066). 
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Figure 57. Evolution de la raideur linéaire au cours des 50K cycles pour les dix essais 

biomécaniques. Les courbes bleus représentent les essais du groupe de fixation n°1 par 

vis d’interférence et les courbes rouges les essais du groupe de fixation n°2 par NovaFix. 

 

La raideur linéaire augmente au cours des 10 premiers cycles pour tous les essais, à 

l’exception de l’échantillon PE3 dont la rigidité linéaire diminue entre le 3 et le 7ème cycle 

de l’essai (Figure 57). Puis trois comportements distincts se distinguent : 

• Ceux dont la rigidité linéaire continue à augmenter au cours des 50 K cycles : 

PE2, N4D, N6G et N2D. 

• Ceux dont la rigidité linéaire reste stationnaire sur l’intervalle [10 K ; 50 K cycles] : 

N4G, N5D, N6D et N3G. 

• Ceux dont la rigidité linéaire diminue au cours des 50 K cycles : N5G et PE3. 

 

La courbe de raideur linéaire de l’échantillon N5G peut être considéré comme un « outlier » 

du fait de sa rigidité 3 à 4 fois supérieure aux autres rigidités du groupe de fixation n°1 

par vis d’interférence.  

A contrario, pour le groupe de fixation n°2 par NovaFix, les valeurs de rigidité linéaire des 

échantillons PE3 et N2D semblent bien inférieures aux autres valeurs du groupe.  
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La moyenne des valeurs de rigidité linéaire enregistrées lors du 1er cycle rapportées pour 

les essais du groupe de fixation n°2 par NovaFix (768 N/mm ± 468 N/mm) est supérieure 

à celle rapportée pour les essais du groupe de fixation n°1 par vis d’interférence (306 

N/mm ± 207 N/mm) (Table 21). Cette différence n’a pu être vérifiée statistiquement mais 

se rapproche de la significativité (P-Value = 0,066).  
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3) Discussion et comparaison des résultats avec l’existant 

 

Discussion des résultats  

Le mode de rupture constaté pour les onze essais biomécaniques en régime de fatigue est 

un glissement de l’implant en UHMWPE à l’interface de son système de fixation en partie 

tibiale, sans rupture de l’implant. Ces résultats sont cohérents avec ceux rapportés lors 

d’études biomécaniques évaluant le même implant en UHMWPE (Blanc et al. 2019; Goin 

et al. 2019; Rafael et al. 2020; Giraud et al. 2021; Goin et al. 2022). 9 des 11 échantillons 

testés présentaient un délabrement de l’implant en UHMWPE très faible à nul (Table 22 

et Figure 54).  

 

Après suppressions des jeux résiduels grâce à la phase de précharge à 50N pendant 60s, 

le déplacement moyen enregistré au cours des 50k cycles (Table 21) présente une 

différence significative en faveur du groupe de fixation (n°2) par NovaFix (0,7 mm ± 0,48 

mm) par rapport au groupe de fixation (n°1) par vis d’interférence (3,77 mm ± 3,5 mm) 

(P-value = 0,038). Cette phase de 50k cycles correspond  finalement à la primo-fixation 

mécanique de l’implant en UHMWPE dans la période de post-opératoire immédiat avant 

qu’une stabilisation secondaire par processus biologique(s) ne vienne renforcer le système 

de fixation : par ostéo-intégration (Biskup et Conzemius 2020; Barnhart et al. 2016) et 

fibrose périarticulaire (Griffin 1992; Barnhart 2003; Hart, Hulse, et Slater 2003; Casale et 

McCarthy 2009; Hulse et al. 2011). Il est majeur qu’à l’issue de la primo-fixation, le 

glissement de l’implant en UHMWPE reste inférieur à 3mm, seuil accepté comme la limite 

de fonctionnalité in-situ du système de stabilisation passif du grasset (Loutzenheiser et al. 

1995; Wüst et al. 2006). Or nous constatons une différence très importante des écarts-

types des déplacement enregistrés au cours des 50k cycles entre le groupe de fixation n°1 

par vis d’interférence (±3,5 mm) et celle du groupe de fixation n°2 par NovaFix (±0,48 

mm). Ainsi le Novafix remplit l’un des objectifs principaux, à savoir « limiter la variabilité 

des résultats biomécaniques liée à la pose chirurgicale et aux spécificités anatomiques 

interindividuelles – Chapitre n°3, Partie I. La diminution tant du glissement que de sa 

variabilité est liée au choix d’une seule interface métal / métal avec le Novafix pour fixer 

l’implant en UHMWPE, plutôt que l’interface traditionnelle os /métal présente dans les 

fixations à vis d’interférence. 

 

Le déplacement enregistré durant la phase de pré-chargement est aussi un élément majeur 

pour la définition de recommandations d’usage du système de fixation en pratique clinique 

in situ. Ainsi, un déplacement moyen pour le système de fixation n°1 par vis d’interférence 

(9,1 mm ± 4,97 mm) est légèrement supérieur à celui du système de fixation n°2 par vis 
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NovaFix (8,65 mm ± 1,75 mm) (Table 21). De manière générale, ce déplacement lié à la 

précharge s’explique par : 

• la suppression des jeux résiduels présents dans le montage d’essais. 

• l’orientation des fibres tressées de l’implant en UHMWPE suivant l’axe d’application 

des efforts. 

• le glissement de l’implant en UHMWPE à l’intérieur du système de fixation tibiale 

jusqu’à la fermeture des jeux et des interfaces dans les systèmes de fixation de 

l’implant. 

• une déformation élastique des os à l’interface avec les systèmes de fixation. 

Ce glissement enregistré au cours de la phase de pré-chargement montre l’intérêt de 

développer un ancillaire pour standardiser la mise en tension du ligament, par exemple 

construit pour reproduire cette phase de précharge (i.e. traction jusqu’à 50 N à une vitesse 

de 20 mm/min puis maintien des 50 N durant 60 secondes), comme cela est le cas pour 

les greffons d’ACL en chirurgie humaine (Arneja et al. 2009). 

 

Comparaison des résultats en fatigue avec l’existant : 

Nous avons choisi de rappeler ici les études antérieures comparables à nos résultats en 

fatigue, tant pour des dispositifs de stabilisation passif de l’articulation du grasset/genoux 

en fatigue publiés en chirurgie humaine (Kousa et al. 2003; Brown et al. 2004; Robert et 

al. 2015; Scannell et al. 2015a; 2015b; Verioti, Sardelli, et Nguyen 2015; Ettinger et al. 

2017; Monaco et al. 2017; Garcés et al. 2019) que vétérinaire (Biskup et al. 2015; Goin 

et al. 2022; Choate et al. 2012) (Table 23). 
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Notre protocole d’évaluation en fatigue diffère peu de ceux de la littérature concernant la 

gamme de sollicitation [50 N ; 250 N] qui se retrouve dans 11 études sur 13, la fréquence 

des cycles (1 Hz pour 7 études sur 13). De manière générale, nous retiendrons trois critères 

d’évaluation de la performance des implants : la rigidité linéaire du montage, le 

déplacement mesuré assimilable à une déformation du ligament synthétique combiné à 

son glissement progressif, et la résistance maximale à l’arrachement du montage. 

Toutefois, des différences majeures apparaissent entre les protocoles, telles que le nombre 

d’échantillons testés, l’angle de l’articulation et la direction du chargement, les conditions 

aux limites, ou encore le protocole de pré-chargement et le nombre de cycles par essai. 

Ces différences limiteront de fait la portée de toute comparaison de nos résultats avec 

cette littérature. 

 

Rigidité linéaire au cours des 50k cycles. 

Les moyennes des valeurs de rigidité linéaire enregistrées au cours des 50k cycles 

rapportées pour les essais du groupe de fixation n°1 par vis d’interférence étaient 

comprises entre 306 N/mm ± 206,7 N/mm (1er cycle de traction) et 348 N/mm ± 151,91 

N/mm (50Kème cycle de traction) (Table 19). Pour les essais du groupe de fixation n°2 par 

NovaFix, celles-ci étaient comprises entre 768 N/mm ± 467,63 N/mm (1er cycle de traction) 

et 948 N/mm ± 534,07 N/mm (50Kème cycle de traction) (Table 20). La convergence 

rapide de la raideur montre qu’à priori la reprise des implants n’a pas eu d’effet sur ce 

critère de performance. 

La comparaison de ce paramètre avec l’état de l’art n’est pas possible pour la majorité des 

études, qui s’appuient sur des auto ou allogreffes au comportement biomécanique différent 

de notre implant en UHMWPE synthétique. La seule comparaison possible peut être faite 

avec l’étude publiée par Goin et al. en 2022 (Goin et al. 2022) évaluant le même implant 

en UHMWPE fixé par 4 vis d’interférence : les valeurs de rigidités linéaires étaient 

croissantes au cours de l’essai en fatigue, comprises entre 196 N/mm ± 161 N/mm (1er 

cycle de traction) et 802 N/mm ± 73 N/mm (100Kème cycle de traction). Si le groupe de 

fixation n°1 par deux vis d’interférence montre une raideur bien moindre qu’avec 4 vis 

d’interférence (Goin et al. 2022), le Novafix offre une raideur finale du même ordre de 

grandeur et une raideur au premier cycle de traction largement supérieure à tous les 

systèmes (196 N/mm ± 161 N/mm vs. 768 N/mm ± 467,63 N/mm) (Goin et al. 2022). 

 

Déplacement au cours des 50k cycles. 

Le déplacement total enregistré au cours des 50 K cycles est significativement différent (P-

Value = 0.038) entre les deux groupes : par vis d’interférence (3,77 mm ± 3,5 mm) vs. 

par NovaFix (0,7 mm ± 0,48 mm) (Table 21). Nos valeurs sont dans la partie basse des 

données rapportées dans la littérature : entre (0,4 mm ± 0,2 mm) et (25,5 mm ± 11 mm) 
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(Kousa et al. 2003; Brown et al. 2004; Robert et al. 2015; Scannell et al. 2015a; 2015b; 

Verioti, Sardelli, et Nguyen 2015; Ettinger et al. 2017; Monaco et al. 2017; Garcés et al. 

2019; Choate et al. 2012; Biskup et al. 2015; Goin et al. 2022), pour des protocoles 

différents comme nous l’avons vu. Or ce déplacement augmente légèrement au cours des 

cycles et dépend de l’amplitude de la sollicitation (malgré une tendance après 1500 cycles 

(Chapitre n°1, Partie II, 2), c)). 

 

Résistance maximale à l’issue des 50k cycles 

La moyenne des résistances maximales rapportées pour les essais quasi-statique de 

traction maximale du groupe de fixation n°2 par NovaFix (794 N ± 126 N) est supérieure 

à celle rapportée pour les essais du groupe de fixation n°1 par vis d’interférence (561 N ± 

138 N) (Table 21). Cette différence n’a pu être vérifiée statistiquement mais se rapproche 

de la significativité (P-Value = 0,066). 

10 des 13 études présentées dans la Table 23 ont effectué à l’issue des essais de fatigue 

un tel test de résistance maximale, malgré des vitesses de chargement différentes (Kousa 

et al. 2003; Brown et al. 2004; Robert et al. 2015; Scannell et al. 2015a; 2015b; Verioti, 

Sardelli, et Nguyen 2015; Monaco et al. 2017; Garcés et al. 2019; Biskup et al. 2015). Ces 

10 études totalisent l’évaluation biomécanique en fatigue de 40 implants de fixation (ou 

association d’implants de fixation) et rapportent des résultats compris entre (285 N ± 34 

N) (Scannell et al. 2015b) et (2189 N ± 455 N) (Biskup et al. 2015). Les valeurs de 

résistances maximales sont distribuées de la manière suivante : < 500 N pour 4 systèmes 

de fixation ; [500 N ; 750 N] pour 15 systèmes de fixation ; [750 N ; 1000 N] pour 13 

systèmes de fixation ; > 1000 N pour 8 systèmes de fixation (Kousa et al. 2003; Brown et 

al. 2004; Robert et al. 2015; Scannell et al. 2015a; 2015b; Verioti, Sardelli, et Nguyen 

2015; Monaco et al. 2017; Garcés et al. 2019; Biskup et al. 2015). Aussi, la moyenne des 

valeurs de résistances maximales à l’arrachement du groupe de fixation n°2 par NovaFix 

(794 N ± 126 N) (Table 21) se trouve proche de la médiane des autres valeurs de ce 

même paramètre d’évaluation par rapport aux autres systèmes de fixation cités ci-dessus. 
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Limites associées à la réimplantation des échantillons anatomiques 

La rupture prématurée des implants en UHMWPE au début de cette campagne d’essai de 

fatigue a été un verrou technique à lever afin d’évaluer dans des conditions optimales les 

deux systèmes de fixation. L’ensemble des essais biomécaniques conduits sur ce type 

d’implant (à l’exception de notre dernière compagne d’essai en fatigue présentée ci-

dessus) avaient été réalisés au laboratoire de biomécanique de VetAgro Sup. La proximité 

de celui-ci avec le Centre Hospitalier Universitaire Vétérinaire (CHUV), tous deux localisés 

sur le même site de VetAgro Sup (Marcy l’Etoile), favorisait le travail collaboratif et 

pluridisciplinaire entre chercheurs et cliniciens lors de la réalisation d’études biomécaniques 

sur modèle ex vivo. En effet, cette proximité nous permettait d’enchaîner : dissection, 

implantation, inclusion et essais biomécanique en une seule journée. Lors de notre dernière 

campagne d’essai en régime de fatigue, le site de réalisation des essais (Université Gustave 

Eiffel, Bron) se trouvait de l’autre côté de Lyon complexifiant ainsi nos habitudes 

organisationnelles. Nous avons donc fait le choix de dissocier la phase de préparation des 

échantillons de la campagne d’essai, d’où la congélation des échantillons implantés 

(implant en UHMWPE sécurisé par deux systèmes de fixation). Les premiers essais ont 

montré une rupture prématurée des implants en UHMWPE après quelques cycles. 

Effectivement, (Govaert et Peijs 1995) ont montré que le module de Young et la 

résistance à rupture d’un tissu de fibres en UHMWPE diminuent avec les température de 

conservation négative (entre -40 et 0°C).   

La collecte de pièces anatomiques canines est longue : plus de 6 mois ont été nécessaires 

afin de collecter les 12 membres pelviens canins de l’étude. Il n’était donc pas possible 

d’envisager une nouvelle collecte au regard de la durée de la thèse. Cependant, la 

réimplantation des échantillons défaillants, bien que nécessaire pour mener correctement 

les essais, concourt de notre point de vue aux limites majeures de cette étude : 

 

• L’extraction des vis a pu endommager l’os, même si nous avons fait le choix 

d’augmenter le diamètre des nouvelles vis d’interférence (groupe 1) comme cela 

est préconisé en cas de reprise, en profitant du forage osseux finalement déjà 

réalisé. 

• Diminution de la résistance à l’arrachement due à l’augmentation de diamètre du 

système de fixation par vis d’interférence pour le groupe n°1 dans des tunnels 

osseux ayant déjà accueillis des vis d’interférence provoquant ainsi une 

modification de la structure interne desdits tunnels. 

• Les CT-scans à l’issue des primo-implantations ne sont plus pertinents pour vérifier 

l’implantation de reprise. 
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Cette phase de réimplantation, réalisée par le Dr. Thibaut CACHON dans les locaux de 

l’Université Gustave Eiffel, nous a toutefois permis de mettre en évidence une 

problématique propre au système de fixation tibiale par NovaFix : la difficulté d’appliquer 

un couple de serrage satisfaisant de la partie mâle à l’intérieur de la partie femelle du 

NovaFix (Figure 42 et 43). En effet, l’empreinte initiale de la partie mâle entrainait la 

partie femelle du NovaFix. D’où le développement d’un ancillaire spécifique de maintien de 

la partie femelle (Annexe n°3). 

 

Lors de la réimplantation de l’échantillon PE1, un trait de refend du transcortex a été 

provoqué par l’insertion de la vis tibiale perpendiculaire de reprise. Cette complication 

iatrogène est normalement traitée en per-opératoire avec l’usage d’haubanages réalisés à 

l’aide de cerclages en inox permettant la compression des parties osseuses séparées par 

le trait de refend (Maritato et Barnhart 2019). Si ce traitement ne pouvait pas être réalisée 

dans notre situation (au risque d’altérer le comportement de la pièce), cet échantillon a 

cependant montré un glissement prématuré de l’implant en UHMWPE à l’interface os / 

implant / vis d’interférence entre le 50ème et le 100ème cycle de fatigue. Parce que le principe 

de fixation par vis d’interférence est uniquement basé sur la compression de l’implant en 

UHMWPE à l’intérieur du tunnel, ce résultat montre qu’un endommagement du site 

d’implantation (tel qu’un trait de refend) peut conduire à une diminution drastique de la 

résistance à l’arrachement. 
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Conclusions générales et perspectives  

 

Ce manuscrit de thèse fait la synthèse de 3 ans de recherche autour de l’évaluation 

biomécanique de dispositifs de fixation d’un implant en UHMWPE pour la reconstruction 

intra-articulaire synthétique du LCC, avec pour objectif l’amélioration sur le plan 

biomécanique de cette technique de stabilisation passive du grasset chez le chien. 

 

Nous avons d’abord passé en revue l’état de l’art antérieur sur les spécificités, avantages, 

inconvénients et limites des différentes techniques chirurgicales pouvant être employées 

par le chirurgien vétérinaire dans le cadre du traitement de la rLCC chez le chien.  

Ainsi, une pléthore de techniques chirurgicales compose le panel thérapeutique à 

disposition du chirurgien vétérinaire pour traiter les rLCC. Aujourd’hui, chez les grands 

chiens (> 15 Kg), 78% des chirurgies sont réalisées par TPLO, 13,9% par TTA, 5,9% par 

LFS et 1,6% par Tightrope. Chez les petit chiens (< 15 Kg), 63,4% des chirurgies sont 

réalisées par stabilisation extra-articulaire, 32,9% par techniques d’ostéotomies et 6,8% 

par techniques intra-articulaire. Toutes ces techniques de stabilisation du grasset, qu’elles 

soient dites actives ou passives, présentent des limites et des taux de complications allant 

de 8,4 à 67,7%. Ces résultats montrent la progression encore possible pour identifier un 

traitement des rLCC chez les chiens de tout gabarit et qui saura répondre aux multiples 

attentes des chirurgiens vétérinaires. D’autant que la mouvance scientifique vétérinaire 

actuelle tend vers des chirurgies orthopédiques minimalement invasives, et voit l’usage de 

l’arthroscopie interventionnelle se démocratiser. 

 

Nous avons ensuite réalisé une étude approfondie des méthodes d’évaluations 

biomécaniques et mécaniques des techniques de stabilisation passive de l’articulation du 

genou / grasset conduites tant en chirurgie humaine que vétérinaire : l’objectif était 

d’identifier les caractéristiques d’un protocole d’essais pour l’évaluation biomécanique en 

quasi-statique et en fatigue de notre système de reconstruction intra-articulaire 

synthétique du LCC. 

Ainsi, nous avons pu mettre en évidence l’importance : (i) d’associer la mesure du 

déplacement issu de la course traverse avec un autre capteur tel qu’un extensomètre ou 

bien à une mesure optique afin de déterminer avec précision le déplacement / allongement 

ou glissement de notre région d’intérêt évaluée au cours des essais biomécaniques i.e. 

l’implant synthétique verrouillé dans son système de fixation (67 études publiées sur 78 

se basent uniquement sur les valeurs de déplacement issue de la course traverse). (ii) de 

préciser, mais surtout d’utiliser une cellule de force dont la gamme de mesure correspond 

aux valeurs que nous souhaitons mesurer. (iii) de spécifier et de choisir le protocole de 
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pré-chargement adapté au type d’implant de fixation qui sera évalué. En plus de ces trois 

paramètres nécessitant une attention particulière, l’étude de l’état de l’art antérieur nous 

a permis de définir les tendances scientifiques à implémenter dans les protocoles d’essais 

biomécaniques conduits au cours de la thèse. Aussi, le choix de réaliser des essais quasi-

statiques suivant l’axe mécanique du tibia i.e. 180° associé à un pré-chargement de 10 N 

a été retenu. En ce qui concerne les essais biomécaniques en fatigue, le choix de réaliser 

des essais sur grasset canins maintenus à 135° dans des embases fixes a été retenu 

également. Enfin, le choix d’appliquer un pré-chargement de 50 N puis de solliciter le 

système de reconstruction synthétique du LCC sur la gamme de sollicitation [50 N ; 250 

N] a aussi été adopté. 

 

Ces différentes étapes de compréhension, de recherche et d’amélioration de la technique 

de reconstruction intra-articulaire synthétique du LCC ont donné lieu à la publication de 5 

abstracts présentés dans des congrès internationaux et de 1 article de recherche avec pour 

principales conclusions issues de ces études : 

• La résistance maximale de fixation d’un implant synthétique avec un modèle de 

fixation à 4 vis d’interférence est plus élevée qu'avec 3 vis d’interférence, elle-même 

plus élevée que dans un modèle de fixation à 2 vis d’interférence.  

• Ce système de reconstruction synthétique du LCC ne rapporte aucune différence 

significative en ce qui concerne sa résistance maximale comparée à celle du LCC 

physiologique. 

• Cette technique de reconstruction synthétique du LCC est contre-indiquée sur les 

chiens immatures d’un point de vue squelettique. 

• La résistance en fatigue de l’implant synthétique fixé à l’aide de 4 vis d’interférence 

est satisfaisante du point de vue du glissement de l’implant, avec un déplacement 

inférieur à 3 mm enregistré à la fin de 5 essais sur 7. 

• L’évaluation des performances biomécaniques de la technique, jusqu’à présent 

basée sur la résistance mécanique maximale à l’arrachement, peut-être améliorée 

en introduisant une évaluation de l’effort nécessaire pour un glissement de 3 mm, 

correspondant au déplacement antéro-postérieur maximal tolérable in situ. 

• Il existe une plus-value en termes de résistance biomécanique à associer la 

technique d’implantation « In-Out » des vis d’interférence comparée à la technique 

« Out-In ». 

• La zone de faiblesse de la reconstruction synthétique du LCC est localisée en partie 

tibiale. 

• Des variations de résistance à l’arrachement sont rapportées avec l’usage de vis 

d’interférence employées comme système de fixation qui est basé sur la 
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A noter que la valorisation scientifique des résultats biomécaniques du NovaFix (en quasi-

statique et en fatigue) est envisagée depuis le dépôt du brevet (date de dépôt : 

22/05/2023). 

 

Perspectives biomécaniques. 

Le premier travail à mener concerne  le renforcement de nos conclusions, (i) d’abord en 

augmentant le nombre d’échantillons testés suivant les mêmes protocoles pour confirmer 

les tendances statistiques proches de la significativité, (ii) ensuite en vérifiant le rôle de la 

qualité osseuse sur la performance des implants (même si les 2 groupes de dispositifs ont 

été implantés sur les grassets droit et gauche de mêmes spécimens pour limiter un biais 

lié à la qualité osseuse) grâce aux CT scans calibrés réalisés en post—priomo-

implantations, (iii) enfin en quantifiant l’allongement réel de l’implant en UHMWPE grâce 

au traitement des données de suivi par stéréo-corrélation de mires placées autour des 

insertions de l’implant, pour corriger une possible déformation de l’os en flexion (ce qui 

devrait améliorer encore les performances du Novafix, en réduisant encore le glissement 

mesuré à l’issue des 50k cycles tout en augmentant la raideur de l’assemblage). 

 

Perspectives cliniques.  

Les excellences performances obtenues à partir des essais de validation biomécanique 

présentés dans ce travail de recherche nous permettent d’envisager une perspective 

clinique à ce nouvel implant. Ce travail n’a pas pu débuter dans le cadre de la thèse comme 

espéré, son déroulé ayant été bouleversé par la pandémie de Covid 19. Cependant, certains 

axes de réflexions d’ordre clinique peuvent d’ores et déjà être évoqués : 

• A quel gabarit / taille de chien s’adresse le système de fixation NovaFix pour le 

traitement d’une rLCC avec l’implant en UHMWPE ? Si le NovaFix n’est actuellement 

disponible qu’en une seule taille adaptée aux chiens supérieurs à 25 Kg, une 

déclinaison en plusieurs tailles inférieures est à l’étude. 

• Quel type de rupture du LCC sera compatible avec l’indication d’usage d’une 

reconstruction intra-articulaire synthétique à l’aide d’un implant en UHMWPE 

associé au système de fixation NovaFix ? Différence entre rupture traumatique vs. 

chronique du LCC ? Atteintes ligamentaires multiples i.e. entorse grave du grasset ? 

• La tolérance d’un implant en UHMWPE en partie intra-articulaire sera-t-elle bonne 

sur le long terme ? 

• L’utilisation d’un implant en UHMWPE devra-t-il être contre-indiqué en cas de risque 

septique ? 

• Quelles seront les bonnes ou mauvaises indications de l’usage d’un implant en 

UHMWPE associé au NovaFix comme traitement de la rLCC chez le chien ? 
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Ouverture 

Le NovaFix a été développé pour pallier à la faiblesse du système de fixation tibiale 

historiquement réalisé à l’aide d’une vis d’interférence dans le cadre de la reconstruction 

intra-articulaire synthétique du LCC chez le chien. Ce nouvel implant de fixation pourrait 

avoir d’autres indications dans le cadre des reconstructions ligamentaires synthétiques, 

par exemple pour la reconstruction du ligament croisé caudal (grasset), ligament collatéral 

médial (grasset), ligament rond (hanche), ligament gleno-huméral médial (épaule) etc. 
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Annexe n°1 : Consignes d’utilisation du Novalig 
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Annexe n°2 : Fonctions Principales (FP) et Fonctions 

Contraintes (FC) listées puis représentées en diagramme 

pieuvre 

 

Niveau d’exigence matérialisé par le code couleur suivant : 

 

[F0] : Flexibilité nulle (Performances non négociables). 

[F1] : Flexibilité très faible (Performance nécessaire, possibilité de redéfinition de l’attente 

si et seulement si, une solide contrepartie est trouvée). 

[F2] : Flexibilité faible (Performance pouvant être revue ou modifiée en fonction du rapport 

tripartie Performance – Coût – Temps de réalisation). 

[F3] : Flexible (Performance ajustable ou supprimable afin de gagner du temps ou de la 

compétitivité financière du produit). 

 

FP1 = Permettre au chirurgien vétérinaire de fixer le ligament artificiel. 

FP2 = Permettre au ligament artificiel associé au système de fixation de traiter la rupture 

du ligament croisé antérieur chez le chien 

FP3 = Permettre au système de fixation d’être implanté par le chirurgien à l’aide 

d’ancillaires. 

FC1 = Le système de fixation ne devra pas être composé de médicaments. [F0] 

FC2 = Le système de fixation devra être biocompatible. [F0] 

FC3 = Le système de fixation doit-être rentable pour Novetech-Surgery. [F0] 

FC4 = Le système de fixation doit s’adapter à une pose par arthrotomie ainsi que sous 

arthroscopie. [F0] 

FC5 = Le système de fixation devra s’adapter aux spécificités, anatomiques et 

biomécaniques de l’articulation du grasset canin. [F0] 

FC6 = Le système de fixation doit préserver l’intégrité du ligament synthétique de 

l’abrasion ainsi que le matériel osseux (au moment de l’implantation avec les ancillaires, 

puis lorsque l’ensemble du système de ligamentoplastie synthétique est posé in-situ). [F0] 

FC7 = Le système de fixation doit limiter le déplacement antéro-postérieur (tiroir) à un 

intervalle compris entre [0 et 3 mm]. [F0] 

FC8 = Le système de fixation doit pouvoir être facilement déclinable en plusieurs tailles 

afin de répondre à la variabilité interindividuelle présente chez les chiens. [F1] 

FC9 = Le système de fixation sera vendu non-stérilisé et devra résister à l’énergie d’une 

stérilisation à l’autoclave. [F2] 

FC10 = Le système de fixation doit/pourra faire l’objet d’un dépôt de brevet (bonus). [F3] 
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FP1 = Permettre au chirurgien vétérinaire de fixer le ligament 

artificiel. 

FP2 = Permettre au ligament artificiel associé au système de 

fixation de traiter la rupture du ligament croisé antérieur chez 

le chien 

FP3 = Permettre au système de fixation d’être implanté par le 

chirurgien à l’aide d’ancillaires. 

FC1 = Le système de fixation ne devra pas être composé de médicament. 

FC2 = Le système de fixation doit pouvoir être facilement déclinable en 

plusieurs tailles afin de répondre à la variabilité interindividuelle présente 

chez les chiens. 

FC3 = Le système de fixation doit-être rentable pour Novetech-Surgery. 

FC4 = Le système de fixation devra être biocompatible. 

FC5 = Le système de fixation sera vendu non-stérilisé et devra résister à 

l’énergie d’une stérilisation à l’autoclave. 

FC6 = Une fois implanté, le système de fixation associé au ligament 

synthétique devra limiter le mouvement du tiroir du chien à 3 mm en post-

op immédiat. 

FC7 = Le système de fixation devra d’adapter aux spécificités, anatomiques 

et biomécaniques de l’articulation du grasset canin. 

FC8 = Le système de fixation doit pouvoir être facilement déclinable en 

plusieurs tailles afin de répondre à la variabilité interindividuelle présente 

chez les chiens. 
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Annexe n°3 : Description étendue du NovaFix associé à 

son ancillaire d’implantation spécifique 

 

Définition des termes qui seront employés 

Les termes « proximal » et « distal » s’entendent par rapport au chirurgien manipulant le 

système de fixation. « Proximal » se réfère à ce qui est plus proche du chirurgien que ce 

qui est « distal » qui est plus éloigné du chirurgien. 

 

On entend par « transversal », une direction perpendiculaire à un axe longitudinal. Une 

coupe transversale est une coupe perpendiculaire à l’axe longitudinal. 

 

1) Description de la partie femelle du NovaFix 

 

La partie femelle du NovaFix (Figure 1 et 2) peut être considérée comme une cage creuse 

présentant un évidement intérieur [10] et débouchant de part en part suivant l’axe 

longitudinal. 

• Celle-ci est composée de trois sections aux diamètres décroissants : 

• Une section proximale aussi appelée collerette [1], médiane [2] et une distale [3]. 

• La section médiane [2] et distale [3] sont pourvues d’un filetage extérieur continu 

[4] ainsi que de fenestrations [5]. 

• La section proximale [1] interne de la partie femelle du NovaFix présente un filet 

[6] au secteur angulaire inférieur à 360° [11,2] coopérant avec le filet [16] de la 

section proximale de la partie mâle du NovaFix [13]. 

• L’implant synthétique en UHMWPE sera passé à l’intérieur de la partie femelle du 

NovaFix depuis sa section distale [3,9] jusqu’à sa section proximale [1,7]. 

• La zone de fixation de l’implant se fera en section distale [3] de la partie femelle du 

NovaFix au contact d’une surface interne présentant une pente de 12 à 20° [8]. 

 

 

Figure 1. Schéma vue latérale à gauche et en coupe longitudinale à droite de la partie 

femelle du NovaFix 
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Figure 2. Schéma vue transversale proximale à gauche et en vue transversale distale de 

la partie femelle du NovaFix 

 

2) Description de la partie mâle du NovaFix 

 

• La partie mâle du NovaFix (Figure 3) est composée de trois sections aux diamètres 

différents : 

• Une section proximale aussi appelée tête [13], médiane [14] et distale [15]. 

• La partie distale en forme d’ogive présente une pente de 12 à 20° coopérant avec 

la face interne [8] de la section distale de la partie femelle du NoavFix [3]. 

• Comme énoncé précédemment, la section proximale de la partie mâle du NovaFix 

[13] présente un filetage [16] coopérant avec le filetage interne [6] de la section 

proximale de la partie femelle du NovaFix [1]. 

• Enfin, la section proximale de la partie mâle du NovaFix [13] présente une 

empreinte de type « Torx Plus » [17] permettant au système d’entrainement 

correspondant de visser la partie mâle à l’intérieur de la partie femelle du NovaFix 

telle une contre vis. 

 

Figure 3. Schéma vue latérale à gauche et en coupe longitudinale à droite de la partie 

mâle du NovaFix 
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3) Description du NovaFix partie femelle et mâle associées 

 

• Système de fixation « NovaFix » (Figure 4) permettant de verrouiller l’implant en 

UHWMPE [19] dans la section distale de la partie femelle [3] et mâle [15] du 

NovaFix. 

 

Figure 4. Schéma vue latérale à gauche et en coupe longitudinale à droite de la partie 

femelle du NovaFix 

 

4) Description de l’ancillaire d’implantation de la partie femelle du 

NovaFix 

 

• La partie femelle du NovaFix a nécessité le développement d’un ancillaire de pose 

spécifique (Figure 5) afin de permettre son implantation dans l’os tibial. Cet 

ancillaire est un système d’entrainement canulé [20, 25] épousant parfaitement la 

partie intérieure creuse de la partie femelle du NovaFix [10]. 

• Le système d’entrainement spécifique est composé de 3 sections aux diamètres 

différents tel que : 

• Une partie proximale [20] composée d’une attache AO standard. 

• Une section médiane [21] fine en sa partie proximale qui va progressivement 

s’élargir jusqu’à sa section distale [25]. 

• Une section distale [25] coopérante avec les spécificités dans la partie interne de la 

partie femelle du NovaFix tel que : 

o La partie [22] servant de support à la collerette [1] de la section proximale 

de la partie femelle du NovaFix. 

o La partie [23] épousant la forme [7] de la section proximale de la partie 

femelle du NovaFix [1]. 

o La partie [24] épousant la forme [18] de la section médiane [2] et distale 

[3] de la partie femelle du NovaFix. 
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Figure 5. Schéma du système d’entrainement de la partie femelle du NovaFix en 

perspective en haut, en coupe longitudinale au centre et en vue latérale en bas  

 

5) Description du prototype d’ancillaire de maintien de la partie 

femelle du NovaFix et de mise en tension 

 

• La partie femelle du NovaFix a nécessité le développement d’un ancillaire spécifique 

(Figure 6) à deux fonctions : 

o Le maintien de la partie femelle du NovaFix afin de permettre le verrouillage 

de la partie mâle à l’intérieur de celle-ci sans risque de voir l’ensemble du 

NovaFix entrainé par le couple imposé par le chirurgien vétérinaire. 

o La mise en tension de l’implant en UHMWPE au moment du verrouillage du 

NovaFix. 

• Cet ancillaire est composé d’un manche [26], d’une molette à encliquetage [27] 

permettant une mise en tension de l’implant en UHMWPE avec système anti-retour. 

• Sa partie distale [28] présente un système de coopération avec la collerette [1] de 

la section proximale de la partie femelle du NovaFix (le système de coopération est 

à l’heure actuelle toujours en étude). 

• Afin de permettre la mise en tension de l’implant en UHMWPE, un système de fentes 

au fond de la molette à encliquetage [29] a été imaginé afin de permettre 

l’entrainement du fil de traction proximal de l’implant. Cette zone a également pour 
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fonction de contenir et de stocker l’implant en UHMWPE qui se verra enroulé au 

cours de la mise en tension. 

• La partie distale de l’ancillaire est ajourée [30] afin de permettre au système 

d’entrainement de la partie mâle du NovaFix (Figure 3) de pouvoir traverser 

l’ancillaire et ainsi permettre le verrouillage du NovaFix tout en maintenant la partie 

femelle de celui-ci immobile (Figure 6). 

 

Figure 6. Schéma de l’ancillaire de maintien de la partie femelle du NovaFix en vue 
latérale en haut et en vue de face en bas  
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Annexe n°4 : Résultats bruts des onze essais biomécaniques en fatigue 

 

Echantill
ons 

Echantillon(s) montés dans la machine 
d’essai 

Montée en charge à 50 N Maintien des 50 N durant 60 secs Rigidité linéaires (N/mm) 
Déplacement total 
enregistré entre la 
fin du maintien à 
50N et la fin des 

50K cycles 

Essai à rupture 

Positionnement 
initial de la course 

traverse (mm) 

Effort initial 
enregistré par la 

cellule de force (N) 

Position de la 
course traverse 

(mm) 

Effort enregistré 
par la cellule de 

force (N) 

Position de la 
course traverse 

(mm) 

Effort enregistré 
par la cellule de 

force (N) 
1er cycle 

3ème 
cycle 

10ème 
cycle 

50ème 
cycle 

100ème 
cycle 

10Kème 
cycle 

20Kème 
cycle 

30Kème 
cycle 

40Kème 
cycle 

50Kème 
cycle 

Position de la 
course traverse 

(mm) 

Résistance 
maximale 

(N) 

0711202
2_N2D 

-6,49 5,53 -6,30 49,96 1,28 50,11 275,56 375,53 390,70 410,01 418,03 463,58 468,89 472,11 473,18 477,09 1,28 4,37 712,05 

1011202
2_N4G 

-8,95 5,21 -8,89 50,02 1,33 49,96 472,64 729,60 752,47 777,34 792,11 866,01 875,34 879,07 876,01 877,86 1,33 6,84 673,07 

1411202
2_N5D 

-7,40 2,68 -7,37 50,01 0,29 50,01 1059,19 1407,13 1412,72 1419,40 1419,03 1401,96 1396,83 1382,52 1378,52 1373,39 0,29 14,08 901,09 

1611202
2_N6D 

-8,31 7,10 -8,28 49,97 0,51 50,10 1126,93 1325,86 1343,97 1361,81 1372,53 1442,29 1414,76 1390,72 1390,83 1371,01 0,51 20,50 698,24 

1711202
2_PE1 

-1,56 6,14 -1,41 50,03 24,06 74,90 126,64 205,61 232,83 277,56 / / / / / / 120,66 98,54 107,49 

1811202
2_PE2 

-5,14 -4,94 -5,03 50,02 2,21 50,17 225,85 479,29 486,88 492,84 487,15 511,57 512,16 516,62 517,03 518,56 2,21 11,65 528,32 

2211202
2_PE3 

-10,44 11,96 -10,41 50,40 0,57 50,13 317,28 299,61 286,48 262,20 257,52 211,95 186,77 175,62 169,19 164,18 0,57 14,66 988,95 

2311202
2_N4D 

-2,85 10,61 -2,74 50,17 3,25 49,68 183,11 202,41 204,00 210,26 215,75 273,30 282,47 289,04 292,72 296,83 3,25 15,24 734,28 

2411202
2_N5G 

-7,18 -1,23 -7,13 50,19 0,83 49,75 614,98 841,50 855,27 838,71 814,03 703,09 674,90 655,02 641,42 / 0,83 17,13 581,05 

2911202
2_N6G 

-8,17 11,46 -8,12 50,25 8,80 49,64 200,27 122,10 133,33 144,59 149,40 183,04 191,14 205,09 216,44 227,81 8,80 18,99 400,88 

3011202
2_N3G 

-6,10 5,70 -6,07 50,09 0,25 50,23 1356,95 1442,21 1459,37 1468,54 1476,60 1496,60 1471,61 1456,16 1439,19 1422,59 0,25 9,93 790,87 

 




