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avec tes histoires rocambolesques. Ton amitié est chère à mes yeux, j’espère qu’elle ne se
brisera jamais.

Mon cousin Colin, qui a toujours eu du mal à comprendre ce que je faisais. Même encore
aujourd’hui, je ne suis pas certaine qu’il arrive à l’expliquer. Merci pour ton oreille
attentive et ton humour décapant.

Je voudrais aussi dire un mot à mon frère. Toi et moi avons deux caractères complètement
différents, nous ne pouvons pas le nier. Mais malgré cela, nous avons gardé une complicité
sans égale. Ta personnalité m’a permis de rester les pieds sur terre et de ne pas juger trop
vite les gens. Tu m’as fait prendre du recul sur ma vie et m’as faite grandir. Peut-être trop
vite mais cela fait aujourd’hui partie de mon histoire et de mon identité.

Comme souvent dans la vie, nos premiers pas se font sous l’oeil attentif de nos parents. Ils
nous façonnent de la meilleure des manières. Le temps de l’adolescente nous permet de
briser certaines pierres à l’édifice, non sans heurt pour nos parents mais dans l’objectif de
mieux nous construire et de créer notre propre identité. Vient ensuite l’âge adulte, notre
innocence donne place aux responsabilités et à la construction de notre avenir.
L’excitation se mêle à la crainte mais ces deux éléments pimentent notre vie et nous font
avancer. Durant toutes ces années d’évolution, mes parents ont toujours été présents. Ils
m’ont soutenue dans toutes mes prises de décision. Je ne pourrais trouver assez de mots
pour les remercier et pour leur montrer ce qu’ils représentent à mes yeux.

Enfin, j’ai une pensée toute particulière pour l’homme qui partage ma vie. Toi sportif de
haut niveau et moi en thèse, nos emplois du temps respectifs ont été difficiles à gérer.
Mais malgré la distance et ta conquête de l’or olympique tu m’as soutenue dans les
moments difficiles et tu as toujours été là pour m’épauler. J’attends notre nouvelle vie avec
impatience.
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I Introduction

L’arthrose, l’un des rhumatismes les plus fréquents, a longtemps été considérée comme
une fatalité liée au vieillissement. Son traitement se limite souvent à l’administration
d’antalgiques, destinés à soulager la douleur. Il s’agit pourtant d’une pathologie à part
entière, avec des facteurs de risque bien identifiés. Ils induisent un phénomène
inflammatoire et une limitation des mouvements. Au niveau articulaire, le cartilage se
fissure, puis s’endommage et finit par disparaître. Des excroissances osseuses, appelées
ostéophytes, viennent alors se former. Elles limitent le geste et finissent par handicaper.
Cette pathologie se manifeste par des douleurs et une sensation de raideur lors des
mouvements.

La rhizarthrose désigne l’arthrose de l’articulation trapézométacarpienne (ATM). Elle a été
décrite pour la première fois en 1937 par le rhumatologue Jacques Forestier [1]. Sur un
plan épidémiologique, elle touche majoritairement les femmes d’âge moyen et les femmes
ménopausées [2] : 1/3 des femmes de plus de 55 ans sont radiographiquement touchées
par cette pathologie [3]. Elle touche essentiellement les surfaces articulaires entre le
trapèze et le M1 mais peut également concerner l’ensemble des surfaces cartilagineuses
du trapèze comme défini par la classification de Dell et Eaton et Littler ([4],[5]). Elle est
actuellement la deuxième arthrose la plus fréquente de la main, après celle des
interphalangiennes distales ([6],[7]). La rhizarthrose est responsable de douleurs
invalidantes dans environ un tiers des cas. Elle limite la prise d’objets et l’amplitude des
mouvements du pouce. Dans 90% des cas, la rhizarthrose résulte de contraintes
mécaniques liées à l’anatomie de l’articulation [8]. Elle est due à la dégradation
progressive du cartilage, souvent accompagnée d’une déformation graduelle de l’os
sous-chondral et de la détérioration des tendons et des ligaments adjacents. L’ensemble de
ces processus peut conduire à une déformation macroscopique importante du pouce
appelée : "pouce en Z" (figure I.1)

Figure I.1: Photographie (à gauche) et radiographie (à droite) d’un pouce en forme de Z

Source : happymini.fr et mal-au-bras.fr
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Les traitements contre la rhizarthrose sont variés. Ils permettent dans 70% à 80% des cas
de diminuer la douleur, d’éviter les déformations et de maintenir la fonction pendant
plusieurs années. Ils reposent d’abord sur la prise d’antalgiques simples comme le
paracétamol, les antalgiques de palier 2 et les anti-inflammatoires. Les attelles rigides,
faites sur mesure et à porter la nuit, viennent généralement en renfort de ces premiers
traitements. Si les douleurs perdurent, il existe des orthèses souples, souvent efficaces,
que les patients peuvent porter la journée. Peuvent y être associées des infiltrations de
corticoïdes ou encore d’anti-inflammatoires, ainsi que des injections d’acide hyaluronique.

Lorsque ces traitements ne suffisent plus pour calmer les douleurs (après 6 mois), ou
qu’une déformation de la colonne du pouce se crée, un traitement chirurgical est proposé.
Ce choix repose sur des constats radiologiques (taille du trapèze, stade de l’arthrose),
cliniques (force de pince), d’âge ou encore d’activité professionnelle (travail manuel).
Pour l’ATM, deux classifications existent et permettent de hiérarchiser les clichés
radiologiques : celle de Dell et celle de Eaton et Littler ([5],[4]). Ces classifications sont
détaillées en annexe 1.

Deux techniques opératoires sont pratiquées : la trapézectomie 1 ([9],[10]) suivie ou non
d’une ligamentoplastie 2([11],[12],[13],[14]), ou la pose d’une prothèse ([15],[16]).
Dans le premier cas, l’anatomie du pouce est modifiée. La taille de la colonne du pouce est
diminuée tout comme la force de l’articulation [17]. Les prothèses
trapézométacarpiennes (PTM), quant à elles, permettent de garder la taille initiale du
membre et de récupérer une mobilité et une force proches de la normale ([18],[19]).

La première PTM a été créée par Jean-Yves de La Caffinière sur un principe de rotule [20].
Les solutions actuelles de PTM peuvent être classées en trois catégories :

• les implants : qui ont pour but de resurfacer les surfaces articulaires, voir figure I.2.
• les PTM totalement contraintes : qui viennent se fixer entre le trapèze et le

premier métacarpien, voir figure I.3.
• les hémi-prothèses : qui impliquent une résection totale du trapèze et un contact

frottant entre la prothèse et le scaphoïde, voir figure I.4.
Les complications liées à leur mise en place, bien qu’en nette diminution, restent encore
importantes aujourd’hui. Il s’agit le plus souvent d’un descellement, aussi bien de la pièce
trapézienne [21] que métacarpienne [15], ou des luxations de la pièce métacarpienne
[15].

Pour améliorer le service rendu aux patients, des solutions plus performantes doivent être
envisagées. Pour cela, une collaboration entre biomécaniciens, chirurgiens et industriels
est indispensable. Ce fut le but du travail présenté dans ce manuscrit. La société
Orthopaedic and Spine Development (OSD) l’a financé avec l’aide de l’ANRT. Cette société
a lancé début 2013 un programme de recherche et développement visant à commercialiser
une gamme complète de prothèses et implants en solution à la rhizarthrose.

1. Ectomie : Ablation chirurgicale d’un organe.
2. Plastie : Restauration chirurgicale d’un organe ou d’une partie du corps
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Figure I.2: Implant en pyrocarbone de resurfaçage du trapèze.

Source : maitrise-orthopedique.com

Figure I.3: Prothèse totalement contrainte.

Source : geco-medical.org

Figure I.4: Prothèse totale semi-contrainte.

Source : medicalexpo.fr

La société OSD, fondée en 2005, se positionne actuellement sur le marché de la chirurgie
du rachis et des extrémités. En 2008, l’entreprise a débuté la commercialisation d’une
première PTM. Elle a ensuite investi pour étudier les mécanismes induisant les échecs de
ces dispositifs pour en améliorer la durée de vie.
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Nous savons aujourd’hui que les structures ligamentaires de l’ATM jouent un rôle
important dans la genèse des lésions dégénératives de la rhizarthrose ([22],[23],[24]).
Pourtant ni leur rôle, ni leur nomenclature, ni leur nombre sont clairs. Les auteurs
semblent avoir des opinions divergentes ([22],[25],[26],[27]).

Malgré plusieurs études réalisées sur la cinématique de l’articulation, il est encore difficile
de trouver un consensus sur les amplitudes de mouvements ([28],[29],[30]). Avancer sur
la caractérisation de la cinématique de l’ATM pourrait améliorer la compréhension et le
traitement des pathologies liées à cette articulation. Une meilleure description des
amplitudes de mouvement aiderait à déterminer l’importance des ligaments et leurs rôles
dans la stabilité de l’ATM. Les échecs chirurgicaux ([31],[32]) semblent refléter
l’incapacité des dispositifs actuels à répliquer correctement la cinématique d’origine. Une
meilleure compréhension de celle-ci, pourrait également améliorer le design et par
conséquent la durée de vie des implants. Les PTM actuelles permettent aux patients de
garder force et mobilité du pouce ([18],[19],[33]). Cependant, les bons résultats à longs
termes restent faibles ([34],[35]). La faible durée de vie des prothèses ([31],[32]) pousse
à comprendre les causes de ces échecs et à suggérer une alternative aux prothèses
existantes.

Le présent manuscript s’organise en quatre parties. Nous débuterons par la description
anatomique de l’ATM. En deuxième partie, nous décrirons le système ligamentaire de
l’ATM. En troisième partie, nous étudierons la cinématique de l’articulation ainsi que
l’origine des échecs des prothèses. En dernière partie, nous étudierons l’usure d’une
interface cartilage/céramique dans le cadre d’une hémi-arthroplastie.
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II Anatomie de l’articulation trapézo-
métacarpienne

II.1 Etat de l’art

La complexité de l’ATM ne permet pas sa description précise dans les plans anatomiques
frontal, sagittal et transversal (figure II.1). Les auteurs s’accordent pour dire que
l’articulation TM est orientée à 40◦ figure II.2([30],[36]) par rapport aux trois plans
anatomiques. Elle est décrite selon quatre vues principales :

• Vue palmaire : vue antérieure, observation dans le plan de la paume de la main.
• Vue dorsale : vue postérieure, observation dans le plan de la face dorsale de la

main.
• Vue ulnaire : correspond à un angle de vue médial, (du côté de l’ulna).
• Vue radiale : correspond à un angle de vue latéral, (du côté du radius).

Pour bien comprendre les documents d’anatomie descriptifs de la main, il est nécessaire de
prendre en compte certains critères. D’un point de vue général, le corps est divisé en deux
par l’axe de la colonne vertébrale. Ainsi, dans les études anatomiques, plus la partie se
rapproche de la colonne vertébrale plus elle est dite médiale. Plus elle s’éloigne, plus elle
est dite latérale. Mais un problème se pose pour la main chez l’Homme. Le mouvement de
prono-supination laisse au pouce les deux possibilités (médiale ou latérale) selon la
position articulaire du coude et du poignet. Une position de référence, également appelée
position de repos lui est donc décrite. Cette position est donnée quand l’avant-bras est en
supination et que le pouce est du côté latéral, donc dirigé vers l’extérieur.
La colonne du pouce est constituée du scaphoïde, du trapèze et du premier métacarpien.
L’ATM, située à la base de cet ensemble, joue un rôle capital dans la force et l’orientation
de ses mouvements. La stabilité et la mobilité de cette zone sont donc assurées par les
surfaces articulaires et les tissus mous environnants : à savoir les muscles, les insertions
tendineuses et les enthèses ligamentaires. En découle le besoin d’étudier toutes ces entités
sans exception.
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Figure II.1: Plans anatomiques usuels à gauche et mouvement de pronation et supination de
l’avant-bras, à droite.

Source : sci-sport.com et lebrasetsesprotheses.sitew.fr

Figure II.2: Pouce en position de repos d’une main gauche. (A) plan frontal et (B) plan sagittal.
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II.2 Description ostéologique de l’ATM

II.2.1 Le premier métacarpien

C’est un os long, concave sur sa base proximale et ayant trois faces : médiale, latérale et
dorsale. Il est plus court et plus robuste que les quatre autres métacarpiens. Dans le plan
de la main, il est associé à un repère qui le différencie nettement de ses voisins. Comme
tous les os longs, il présente une diaphyse et deux épiphyses. La tête s’articule avec la
première phalange et la base avec le trapèze (figure II.3).
La surface distale est convexe pour optimiser la congruence avec la surface articulaire de
la première phalange tandis que la face proximale est concave afin de s’emboiter
partiellement avec la surface distale du trapèze. La face palmaire de la tête s’articule avec
deux os sésamoïdes.
Il existe une différence de concavité bien spécifique entre les surfaces articulaires du
trapèze et du premier métacarpien qui lui vaut le nom d’articulation en selle.
L’emboitement des pièces osseuses n’est pas optimal et limite la congruence ; impliquant
ainsi un jeu mécanique important entre ces deux surfaces [37]. De manière qualitative,
Napier [37] note en 1955 la non-congruence des surfaces articulaires du trapèze et du
premier métacarpien notamment en position de repos lorsque le pouce n’est contraint à
aucun mouvement (figure II.3).

Très peu d’étude sur les dimensions du M1 ont été réalisées, cependant Bettinger et al.
[26] ont donné des valeurs pour le diamètre de la base du M1 de 16.03±1,27 mm.

II.2.2 Le trapèze

C’est un os court et complexe de part sa petitesse et sa géométrie. C’est le premier os sur
la deuxième rangée des os du carpe, côté radial. Il vient s’intercaler entre le scaphoïde et
la base du premier métacarpien. Il possède six faces et s’articule avec quatre os de la main
ou du poignet : le premier métacarpien sur sa face distale, le scaphoïde sur sa face
proximale, le trapézoïde sur sa face proximo-médiale et le deuxième métacarpien sur sa
face distalo-médiale (figure II.4). La face palmaire, étroite, offre une gouttière profonde
qui permet le passage du tendon du fléchisseur radial du carpe.
Des études de morphométrie ont été réalisées sur cet os par Kapandji et al. [38]. Cette
étude a permis d’obtenir des ordres de grandeurs sur les paramètres caractéristiques du
trapèze, figure II.5.

• la longueur de la selle
• l’épaisseur correspondant à la distance entre le fond de la selle et la ligne de base

du trapèze
• l’angle trapézien correspondant à l’angle formé par la droite tangente à la base du

trapèze et la ligne de la selle, abstraction faite des ostéophytes.
• la flèche de la selle trapézienne correspondant au rapport entre la profondeur P de

la selle et la longueur L de la selle.

Les résultats des mesures obtenues par Kapandji et al. [38] pour ces différents facteurs
sont résumés sur le tableau II.1. Ces auteurs ont observé des différences significatives

20



entre les sexes sur tous les facteurs mesurés. Notamment concernant l’un d’entre eux, la
profondeur de la selle, où la p-value est p=0,0004. La profondeur de la selle est plus
importante chez les hommes [38], l’articulation est potentiellement plus congruente, plus
stable et donc moins sujette à l’usure du cartilage.

Figure II.3: (A) vue palmaire à gauche et dorsale à droite, du premier métacarpien gauche,
d’après Henry Gray en 1918 [39]. (B) non-congruence des surfaces articulaires trapézienne et
métacarpienne, d’après Napier [37]. Coupe longitudinale du pouce gauche dans le plan abduc-
tion/adduction.

Figure II.4: Vue postérieure du trapèze à gauche et vue palmaire à droite, d’après Henry Gray
en 1918 [39]

Bettinger et al. [26] ont réalisé des mesures sur le diamètre du trapèze. Ils ont relevé un
diamètre moyen de 11,96±1,32 mm, permettant de déduire que le diamètre du M1 est
34% plus large que celui du trapèze.
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Figure II.5: Illustration des facteurs pris en considération dans les mesures de Kapandji en 2009
[38]

Table II.1: Résultats obtenus sur les facteurs considérés par Kapandji [38]

II.2.3 Le scaphöıde et le trapézöıde

Le scaphoïde est situé du côté radial du poignet. Comme le trapèze, il possède six faces. Il
s’articule avec le radius, le lunatum et le capitatum sur ses faces proximales et médiales,
et avec le trapèze et le trapézoïde sur sa face distale (figure II.6).
Le trapézoïde possède également six surfaces dont quatre articulaires séparées par des
arêtes (figure II.6). Il s’articule avec le scaphoïde, la tête du M2, le trapèze et le capitatum.

Figure II.6: Vue dorsale à gauche et palmaire à droite, du scaphöıde et du trapézöıde, d’après
Henry Gray en 1918 [39]

L’ensemble des os décrit ici constitue la colonne du pouce. Sa mobilité est principalement
assurée par les muscles et tendons du complexe TM alors que la stabilité est obtenue
surtout grâce aux ligaments.
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II.3 Description ligamentaire de l’ATM

A la complexité anatomique de l’articulation s’associe un système ligamentaire complexe
encore discuté aujourd’hui.

Les ligaments stabilisent l’articulation ; ils relient les os entre eux et limitent leurs
mouvements. Les ligaments sont constitués principalement de fibre de collagène et
contiennent également des propriocepteurs qui détectent la quantité de mouvements dans
une articulation [27].
Avant de débuter la description des ligaments de l’ATM, il est important d’établir les
différents mouvements associés à la cinématique de l’articulation. Les mouvements du
pouce ont été répertoriés dans la nomenclature anglo-saxonne :

• Flexion : mouvement du pouce en direction médiale, la pulpe du pouce tend à se
rapprocher de la paume de la main

• Extension : mouvement du pouce en direction postéro-latérale. De sens opposé à
la flexion.

• Abduction : mouvement du pouce en direction antéro-latérale, quasiment
perpendiculaire à la face palmaire

• Adduction : mouvement du pouce en direction postéro-médiale, quasiment dans le
plan de la main

• Circumduction : combinaison des mouvements d’abduction/adduction et
flexion/extension

• Rotation axiale : le premier métacarpien tourne de manière automatique autour
de son axe longitudinal

Dans notre étude nous limiterons la description aux ligaments présents entre le trapèze et
le premier métacarpien qui sont les principaux stabilisateurs de l’ATM. Nous utiliserons la
nomenclature internationale anglaise pour les initiales des ligaments et la nomenclature
française pour leurs noms complets.
Nous commencerons la description par les ligaments situés sur la face palmaire (figure
II.7) et finirons par les ligaments situés sur la face dorsale (figure II.8) en mettant en
évidence les désaccords entre les différents auteurs.

Sur la face palmaire se trouve :

1. AOL : ligament antérieur oblique. Il prend origine sur le bord palmaire du trapèze
pour s’insérer sur l’extension palmaire distale du M1 [27]. Les fibres de ce ligament
s’orientent de façon longitudinale et oblique [40]. Ce ligament est considéré
comme un ligament intra-capsulaire par Najima et al. [41] ou capsulaire par Ladd
et al. [27]. Il s’insère au centre de la face palmaire du trapèze et sur le tubercule
postéromédial du M1 [42]. Pour certains auteurs, il est considéré comme étant un
ligament majeur dans la stabilité de l’ATM ([26],[27],[41],[43],[44]). Pour
d’autres, ce ligament est fin et apparait comme étant un renforcement de la capsule
articulaire [27]. Il limite la subluxation palmaire du M1 [45] et restreint la
translation dorsale du M1 par rapport au trapèze dans les activités fonctionnelles
[46]. Ses propriétés mécaniques décroissent avec l’arrivée de la rhizarthrose [47].
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Il est en extension seulement lors de la position de l’auto-stoppeur. Lors du
déchirement de celui-ci, l’ATM reste fonctionnelle et stable si les ligaments dorsaux
restent intacts [48].

2. SAOL : Ligament Antérieur Oblique Superficiel. Il s’insère sur le tubercule ventral
du trapèze et sur la face palmaire du M1 [40]. C’est un ligament capsulaire qui a
une orientation oblique de la partie proximo-radiale à la partie distalo-ulnaire [40].
Il n’est pas systématiquement décrit dans le littérature et est parfois associé à l’AOL,
alors qu’il est considéré par certains auteurs comme étant un ligament majeur dans
la stabilité de l’ATM ([26],[44]). Il se tend en pronation et extension de l’ATM [36].
Il limite la subluxation palmaire du M1 [45].

3. dAOL : Ligament Antérieur Oblique profond. Considéré comme un ligament
intra-capsulaire par Bettinger et al. [45], il prend origine sur le bord palmaire du
trapèze et sur le bord radial de la base du M1 profondément par rapport au SAOL.
Les fibres de ce ligament s’orientent de façon longitudinale et oblique [40]. Il sert
de pivot pour les rotations, spécialement pour la pronation [40]. Il est en extension
en pronation et en position extrême d’abduction du pouce [40]. Il est également
guide de l’opposition et rotation automatique pour Pellegrini [22]. Il n’est pas
systématiquement décrit dans la littérature. Certains auteurs ne retrouvent pas de
couche profonde, dans ces cas là, un seul ligament antérieur oblique, l’AOL, est
représenté ([27],[41]).

4. IML : Ligament Inter-Métacarpien. Il provient de la face dorsale de la base du M2
pour s’insérer sur le tubercule ulnaire de la base de M1. Il s’oriente
horizontalement du M1 vers le M2 [27]. Pour ce ligament les auteurs s’accordent à
dire qu’il est extra-capsulaire ([41],[27]).

Cependant, ce ligament est sujet à controverse. En effet, certains auteurs font la
distinction entre deux ligaments séparés : un ligament antérieur et un postérieur
([40],[41],[49]). D’autres emploieront le terme d’IML pour le ligament antérieur et
de DIML pour le ligament postérieur [45]. Certains auteurs ne le décrivent pas
([37],[50]), d’autres ne décrivent que son faisceau dorsal ( [51],[52] ). D’autres
encore pensent que ce ligament a une forme en Y qui serait la clé pour une
meilleure compréhension des mouvements de l’ATM [46]. Il est essentiel car
s’oppose à l’abduction extrême, la supination et l’opposition ([36],[53]). Il joue un
rôle capital dans la stabilisation de l’ATM et ses propriétés mécaniques décroissent
avec l’apparition de la rhizarthrose[47]. En particulier, il stabilise le M1 durant la
translation radiale de sa base [45]. Il est tendu en abduction du pouce [46].

5. UCL : Ligament Collatéral Ulnaire. Considéré comme un ligament extra-capsulaire
([41],[45]), il provient du bord distal ulnaire du TCL et s’insère sur le bord radial
de la base du M1, au-dessus de l’insertion métacarpienne du SAOL. Les fibres de se
ligament s’orientent légèrement obliquement du trapèze vers le M1 [27]. Il se tend
en extension, abduction, et pronation et limite la subluxation palmaire du M1 [45].
Ce ligament est peu décrit dans la littérature. Dans une étude réalisée par Najima
et al. [41], ce ligament n’apparaît pas chez tous les sujets examinés.
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Figure II.7: Ligaments palmaires de l’ATM. (A) couche superficielle d’une main droite par
Bettinger et al. en 1999 [45]. (B) main gauche, d’après Ladd et al., 2012 [27].
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Sur la face dorsale se trouve :

1. POL : Ligament Oblique du Pouce. Il est considéré comme un ligament
intra-capsulaire par Najima et al. [41] et capsulaire par Ladd et al.[27] ou
Bettinger et al.[45]. Il prend origine sur le côté dorso-ulnaire du trapèze et s’insère
sur le côté dorso-ulnaire du M1. Il s’oriente obliquement sur le côté ulnaire, du
trapèze vers le M1 [27]. C’est l’un des ligaments les plus résistants. Il joue un rôle
important dans la stabilité de l’ATM [47]. Il est en extension en extrême abduction,
en opposition et en supination du M1 [45]. Il résiste à la translation ulnaire de la
base du M1 pendant l’abduction et l’opposition [45]. Ses propriétés mécaniques
décroissent avec la rhizarthrose [47].

2. DRL : Ligament DorsoRadial. Considéré comme intra-capsulaire pour certains
auteurs [41] et capsulaire pour d’autres ([27],[45]), il est le ligament le plus épais,
le plus large mais également le plus court [36]. Il est aussi le plus solide avec le
POL, d’après Najima et al. [41]. Il prend origine sur le tubercule dorso-radial du
trapèze pour s’insérer sur le bord dorsal de la base du M1. Il s’oriente légèrement de
façon oblique, du trapèze vers le M1 [27]. Il est en extension lors de la subluxation
dorsale ou dorso-radiale pour toutes les positions de l’ATM excepté pour l’extension
afin d’empêcher la subluxation du M1([25],[36],[45]). Pour Rongière [36], ce
ligament est surtout tendu en supination, flexion et abduction. Pour Bettinger et al.
[45], le DRL se tend en supination indépendamment de la position de l’articulation
et il se tend en pronation quand l’ATM est en mouvement de flexion.

3. DCL : Ligament DorsoCentral. Il est nouvellement décrit par Ladd et al.[27] qui le
considère comme un ligament capsulaire. Il se situe entre le DRL et le POL. Il prend
origine au centre du tubercule dorsal du trapèze et s’insère au centre du bord
dorsal du M1. Ce ligament s’oriente longitudinalement, du trapèze vers le M1. Il est
considéré comme le plus petit et le plus épais des ligaments stabilisant l’ATM [25].
Il est tendu au maximum en position de flexion et semble prévenir de la
subluxation dorsale du M1. L’action isolée de ce ligament n’a pas été étudié. Ladd
et al. [27] ont étudié l’action du complexe des ligaments deltoïdes qui comprend :
le DRL, le POL et le DCL.

4. DIML : Ligament InterMétacarpien Dorsal. Ligament extra-capsulaire qui prend
origine sur le tubercule dorso-radial du M2 pour s’insérer sur le dos du coin
dorso-ulnaire du M1 [45]. Ce ligament s’oriente transversalement du M1 vers le
M2 [45]. Certains auteurs observent qu’il résiste à la pronation du pouce [36] et
d’autres qu’il résiste à la translation dorsale et radiale du M1 [45].

5. DTM-1 : Ligament TrapézoMétacarpien Dorsal Premier. Il prend origine sur le côté
dorso-ulnaire du trapèze pour s’inséré à côté de l’insertion du POL mais également
sur le côté ulno-palmaire [27]. Ce ligament s’oriente transversalement du trapèze
vers le M1 [27]. Il est tendu quand le pouce est en abduction et en pronation du
pouce [27].
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Figure II.8: Ligaments dorsaux de l’ATM. (A) main droite, d’après Bettinger et al., 1999 [40].
(B) main droite, d’après Ladd et al. 2012 [27]. Les ligaments 1 (DRL), 2 (DCL) et 3 (POL)
représentent le complexe des ligaments deltöıdes. * est le tubercule dorsal du trapèze. MC1 :
premier métacarpien, MC2 : second métacarpien.
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Nous avons pu constater que des divergences subsistent dans la littérature quant à la
description des ligaments du complexe TM. Rongières [36] regroupe les ligaments les plus
fréquemment cités, au nombre de onze. Pour lui, ils jouent un rôle important dans la
stabilité et la mobilité de la colonne du pouce. Kuhlmann [42] en décrit seulement quatre
qui composent le complexe ligamentaire postéromédial. Cet auteur ne décrit que ces
ligaments car pour lui, la stabilité de l’ATM et les limites d’amplitudes des mouvements
dépendent du complexe ligamentaire postéromédial [42]. Ladd et al. en 2012 [27],
décrivent sept ligaments, dont le ligament dorsocentral (DCL) ainsi que le ligament
premier trapézométacarpien dorsal (DTM-1), n’ayant jamais été décrits auparavant. Le
ligament DCL fait partie du complexe des ligaments deltoïdes, avec le ligament
dorsoradial (DRL) et le ligament oblique postérieur (POL) [25].

En plus de ces nouvelles descriptions, certains ligaments sont constamment décrits mais
parfois sous des noms différents. C’est le cas du ligament dorsoradial (DRL), parfois
appelé ligament radial de l’ATM [42]. Ou encore le ligament profond oblique antérieur
(dAOL) appelé "palmar beak ligament" par Pellegrini [22].

En plus, des divergences anatomiques, nous pouvons constater des divergences
fonctionnelles. Certains ligaments sont plus importants que d’autres dans la stabilisation
de l’ATM.

La plupart de ces études sont basées sur de l’anatomie descriptive, c’est-à-dire sur des
dissections anatomiques et d’observations à l’oeil nu. Seulement deux études se sont
basées sur l’histologie pour comprendre la composition des ligaments. Des morceaux de
ligament on été analysés pour connaître la teneur en mécanorécepteur, le taux
d’innervation des ligaments. Elles ont pu ainsi apporter une information sur l’importance
de certains ligaments.

Cependant, aucune étude histologique n’a été réalisée à ce jour pour récupérer des
informations sur les enthèses ligamentaires. Une étude histologique permettrait de valider
une description anatomique fiable et objective des ligaments de l’ATM et d’avancer dans la
compréhension et la prise en charge des phénomènes dégénératifs liés à la rhizarthrose.
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Résumé du chapitre I

Les dissections anatomiques de l’ATM ont permis de différencier les structures
ligamentaires de l’articulation. Les ligaments ont pu être répertoriés au nombre de dix :
l’AOL, le SAOL, le dAOL, l’UCL, l’IML, le DIML, le POL, le DCL, le DRL et le DTM-1.

Pourtant, aucun consensus n’existe encore aujourd’hui sur l’existence, la description, la
nomenclature et la fonction de certains ligaments. Les dissections anatomiques et les
observations à l’oeil nu, n’ont pas permis de décrire uniformément les ligaments. Certains
sont plus importants que d’autres dans la stabilisation de l’ATM.

Deux études histologiques ont été réalisées pour comprendre la composition des
ligaments : l’analyse de la teneur en mécanorécepteurs et celle du taux d’innervation des
ligaments. Elles ont pu apporter une information sur l’importance de certains ligaments.
Cependant, aucune étude histologique n’a été réalisée à ce jour pour récupérer des
informations sur les enthèses ligamentaires. Une étude histologique permettrait de valider
une description anatomique fiable et objective des ligaments de l’ATM et d’avancer dans la
compréhension et la prise en charge des phénomènes dégénératifs liés à la rhizarthrose.
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III Identification des ligaments de l’ATM :
étude histologique

III.1 Etat de l’art

Comme vu dans le chapitre précédent, les descriptions anatomiques de l’ATM ont été le
sujet de plusieurs investigations mais aucun consensus n’existe. Plusieurs ligaments ont
été décrits mais leurs nomenclatures et leurs rôles restent flous.

Sur la face palmaire, plusieurs auteurs identifient l’AOL comme un ligament composé d’un
seul faisceau. Il est intra-capsulaire [41] pour certains ou capsulaire [27] pour d’autres.
Des auteurs différencient un ligament antérieur oblique superficiel (SAOL) et un ligament
antérieur oblique profond (dAOL) ([22],[36],[40],[45],[54]). En plus des différences
descriptives se rajoute une différence de nomenclature. L’AOL est le nom le plus
fréquemment utilisé. Cependant Pellegrini et al. [22] le nomme "palmar beak ligament" de
par son insertion sur l’extension palmaire distale du M1, nommée le "beak" ([22],[41]).

Concernant l’IML, les auteurs s’accordent pour dire que ce ligament est extra-capsulaire
([27],[41]). Néanmoins, ce ligament est également sujet à controverses. D’une part, il est
décrit comme un ligament ayant un seul faisceau. D’autre part, il est caractérisé par deux
faisceaux de fibres. Parmi les auteurs qui décrivent un seul faisceau, certains observent
seulement un ligament dorsal appelé DIML ([51],[52]). D’autres lui associent une forme
de Y, avec une unique insertion sur le M1 et deux insertions sur le M2 [46]. Pour les
auteurs qui considèrent deux faisceaux, ils distinguent deux ligaments séparés : l’IML
antérieur et l’IML postérieur ([41],[45],[49]).

L’UCL, tout comme l’IML, est considéré comme un ligament extra-capsulaire ([42],[46]).
Ce ligament est constamment décrit avec un seul faisceau de fibres. Cependant, ce
ligament est sujet à des controverses par rapport à sa nomenclature. L’UCL est le nom le
plus fréquemment utilisé. En revanche, Kuhlmann et al. [42] le nomme ligament
rétinaculométacarpien dû à son insertion sur le ligament rétinaculaire des fléchisseurs
([41],[42]). De plus, pour certains auteurs ce ligament est constamment retrouvé et bien
identifié dans les dissections [42]. Pour d’autres, ce ligament n’a pas été identifié sur
certains sujets anatomiques [41].

Sur la face dorsale de l’ATM, le POL et le DRL sont constamment décrits. Pour certains
auteurs ces ligaments sont intra-capsulaires [41] et pour d’autres ils sont capsulaires
([27],[40]).
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Ladd et al. [27] ont identifié deux ligaments additionnels, jamais décrits auparavant : le
DCL et le DTM-1. Le DCL est localisé entre le DRL et le POL, formant tous les trois le
complexe deltoïde [27]. Ce ligament est considéré comme le plus petit et le plus épais des
ligaments de l’articulation. Le DTM-1 est localisé plus ulnairement par rapport au
complexe deltoïde.

Le non consensus des descriptions anatomiques induit une description controversée des
rôles joués par certains ligaments dans la stabilité de l’articulation. Pour certains auteurs
l’AOL joue un rôle clé ([22],[53]) alors que d’autres ont mis en évidence le rôle important
des ligaments dorsaux ([27],[42],[44],[55]).

Les méthodes de description de l’anatomie ligamentaire se basent sur des dissections de
sujets post-mortem. Le caractère dépendant du protocole et de l’opérateur pourrait
expliquer les disparités entre les résultats reportés dans la littérature. En effet, les
résultats de ces méthodologies dépendent de l’observation de l’opérateur qui réalise la
dissection. Cette description basée sur les observations des dissections rend difficile la
reproductibilité du protocole. D’après ces critères, seulement une apparence
macroscopique des ligaments peut être déterminée.

A ce jour, deux études histologiques ont été réalisées ([27],[55]) sur les ligaments de
l’ATM, incluant le complexe deltoïde et le complexe palmaire. Ces études se concentrent
sur la présence de mécanorécepteurs et de terminaisons nerveuses au niveau des
ligaments. Elles permettent d’apporter un éclairage sur les ligaments les plus innervés.
Dans ces études, les ligaments sont analysés indépendamment les uns des autres. Elles ne
permettent donc pas la différenciation des ligaments, ainsi que la description de leurs
insertions et de leurs orientations.

Une description plus réaliste de l’anatomie ligamentaire de l’ATM pourrait aider à
déterminer l’importance des ligaments et leurs rôles dans la stabilité de l’articulation.
Cette meilleure compréhension de l’anatomie et de la biomécanique ligamentaire pourrait
permettre d’adapter les voies d’abord chirurgicales trapézométacarpienne et préserver
ainsi des ligaments clés dans la stabilité de cette articulation. A terme, cela pourrait
favoriser le développement de nouvelles techniques chirurgicales et donc le traitement de
la rhizarthrose en conservant la stabilité articulaire trapézométacarpienne.

Le but de cette étude était de proposer une technique histologique fiable qui pourrait
compléter les premières descriptions. Cette nouvelle analyse pourrait définir les structures
ligamentaires à l’échelle microscopique pour mettre en évidence les enthèses
ligamentaires ainsi que les orientations des fibres.
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III.2 Matériel et méthode

Protocole préliminaire

Une étude préliminaire a été réalisée pour se rendre compte des possibles difficultés de
l’étude sur les échantillons. Pour cette étude deux mains gauches de cadavres formolés de
sexe féminin ont été utilisées. L’âge de décès des sujets était de 89 et 93 ans. Le manque
de sujets anatomiques ne nous a pas permis de sélectionner des sujets strictement non
arthrosiques.

L’ATM a été disséquée en un bloc comprenant les os, la capsule, les ligaments et l’insertion
de l’APL. Ce dernier a servi de repère à la dissection et à la découpe des pièces
anatomiques. Les limites de la dissection ont été : le trapèze et le trapézoïde en proximal
et les bases du M1 et du M2 en distal (figure III.1).

Figure III.1: Pièce de dissection ”bloc trapèze-trapézöıde-base M1-base M2”, main gauche. (A)
Vue proximale, (B) Vue distale.

Le but de notre travail a été de cartographier les ligaments de l’ATM, ainsi nous avons
décidé d’inclure nos échantillons en paraffine pour réaliser des coupes sériées sur
l’ensemble de l’épaisseur de l’échantillon.
Les différentes phases successives de la préparation ont été les suivantes :

• La fixation : les échantillons ont été fixés dans une solution de paraformaldéhyde
(PFA) 4% pendant 8 jours. Cette étape est nécessaire à la conservation des
échantillons dans son état le plus proche de son état in vivo. Elle permet
d’immobiliser les structures en respectant leur morphologie. De plus, elle empêche
l’autolyse des constituants et la putréfaction des échantillons.
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• Décalcification : les échantillons ont ensuite été décalcifiés dans de l’éthylène
diamine tétraacétique (EDTA) (CAS 6381-92-6) pendant 5 semaines. Les tissus
osseux sont trop durs pour l’imprégnation en paraffine, il est donc nécessaire de les
décalcifier afin que l’inclusion en paraffine se déroule correctement.

• Déshydratation : une fois décalcifiés, les échantillons ont été recoupés en direction
sagittale en 3 morceaux de largeur identique, numérotés de 1 à 3, d’ulnaire en
radial. Chaque morceau a ensuite été déshydraté dans des bains d’alcool (éthanol)
de concentration croissante changés toutes les 48h (60◦,80◦,95◦,100◦). Les milieux
d’enrobage (paraffine ou résine) sont hydrophobes, il ne sont donc pas miscibles
dans l’eau. La déshydratation permet de lever l’eau de l’échantillon et de permettre
ainsi l’inclusion dans ces milieux spécifiques. La déshydratation se réalise de
manière progressive afin d’éviter l’endommagement des échantillons.

• Clearing : les échantillons ont été immergés dans de l’histoclear. C’est un solvant
miscible à la paraffine. Cette phase sert à enlever l’alcool de l’échantillon.

• Inclusion : les échantillons ont été inclus dans de la paraffine. La pénétration de la
paraffine dans les échantillons est dû au caractère miscible de l’histoclear.

• Découpe : des coupes sériées de 8µm ont été réalisées au microtome RM 2265

• Mise en place sur lame de verre et séchage

• Déparaffinage : il est nécessaire d’enlever la paraffine pour étudier exclusivement
les tissus

• Ré-hydratation : les colorants sont solvables avec l’eau, il est donc nécessaire de
ré-hydrater les tissus afin de pouvoir réaliser la coloration des coupes.

• Coloration : la coloration a été effectuée au bleu de toluidine. Cette coloration est
une technique standard permettant l’analyse globale de la structure du tissu (fibres,
noyaux, tissu conjonctif...). Ce type de coloration est discriminante selon le type de
structure. Le colorant est bleu à la base mais a le pouvoir de changer de couleur
suivant le type de tissus dans lequel il s’imprègne.

L’analyse des lames colorées a été réalisée au microscope optique Olympus BX40. Les
prises de photos furent obtenues grâce à une caméra Olympus DP21.
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L’analyse microscopique des échantillons n’a pas permis l’identification des structures
ligamentaires de l’ATM. En effet, des phénomènes de déchirement, d’étirement et de
craquelure sur les tissus conjonctifs denses qui composent les ligaments de notre
articulation, ont été observés (figure III.2). La capsule articulaire et les structures
ligamentaires n’étaient pas identifiables. Seules les structures osseuses et cartilagineuses
l’étaient mais présentaient toutefois des signes d’altérations.

Figure III.2: Coupe histologique centrée sur le ligament inter-métacarpien obtenue avec le pro-
tocole de l’étude préliminaire

Dans cette étude préliminaire plusieurs phénomènes d’altération des tissus conjonctifs
denses ont pu être observés. Ceux-ci peuvent être attribués à plusieurs facteurs.

Le premier facteur mis en cause a été la taille des échantillons (supérieure à 5mm). Elle
est classiquement responsable d’une mauvaise imprégnation par la paraffine lorsqu’elle
est trop importante.

Le deuxième facteur mis en cause a été la qualité des sujets anatomiques utilisés pour
cette étude. En effet, ils ont été formolés et ont subi de nombreux cycles de
congélation-décongélation probablement responsables d’altérations tissulaires
importantes.

Le troisième facteur mis en cause a été le milieu d’enrobage. En effet, l’imprégnation par
les milieux d’enrobage est particulièrement difficile pour les tissus conjonctifs denses
étudiés (ligaments).
Ne pouvant répondre à notre problématique avec ce protocole classique de préparation
histologique des échantillons, nous avons dû travailler sur la mise au point d’un protocole
adapté à l’étude histologique des ligaments. Cette mise au point est décrite dans la partie
suivante.
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Protocole de mise au point méthodologique

Afin d’éliminer les facteurs d’altération des tissus liés à la taille et à l’état des échantillons,
la mise au point méthodologique a été réalisée sur des échantillons de petites tailles. Des
tendons et des ligaments frais ont été récupérés à la suite d’actes chirurgicaux (orthopédie
et chirurgie de la main).

La plupart des études histologiques utilisent des techniques classiques de traitement des
échantillons : inclusion en paraffine avec une déshydratation préalable à l’alcool. Ces
techniques sont appropriées pour des tissus comme les tissus osseux ou bien le
fibrocartilage. Par contre, ces techniques conviennent moins bien à des structures
ligamentaires ou tendineuses très denses [56] que les milieux d’enrobage ont du mal à
imprégner. De plus, la mise en paraffine nécessite l’utilisation d’un fixateur, le
paraformaldéhyde, qui induit un durcissement des échantillons et qui peut avoir des
répercussions néfastes sur les tissus. La déshydratation à l’alcool (éthanol) conduit
également à de nombreux phénomènes de rétrécissement et durcissement de ces tissus
[57].

Afin de minimiser les artéfacts au niveau des tissus conjonctifs denses, il est possible de
déshydrater les échantillons plus lentement. Il est également possible d’utiliser d’autres
agents déshydratants [57].

Laudier et al. [57] ont proposé un protocole alternatif, réalisé sur des tendons. Une
solution d’éthylène glycol monoéthyl éther (EGME), agent déshydratant susceptible de
réduire le durcissement et le craquèlement, est substituée à l’alcool. De plus, la paraffine
est remplacée par une résine, le méthyl méthacrylate (MMA), qui préserve mieux les
structures cellulaires et matricielles. La structure histologique des tendons et des ligaments
étant très proche, ce protocole pourrait être adapté à l’étude de nos échantillons.
Au regard de ces données, plusieurs protocoles ont été testés, en faisant varier la
procédure de déshydratation et le milieu d’enrobage.

Déshydratation :

• D1 : déshydratation 1 effectuée dans des bains d’éthanol de concentration
croissante toutes les 48h (60◦,80◦,95◦,100◦). Cette déshydratation suit le même
protocole que précédemment, pour déterminer si la taille et l’état des échantillons
sont responsables des mauvais résultats.

• D2 : déshydratation 2 effectuée dans des bains d’éthanol de concentration
graduelle plus lente (15◦,25◦,50◦,60◦,95◦,100◦).

• D3 : déshydratation 3 effectuée en deux étapes, selon le protocole de Laudier [57],
qui permet de limiter les phénomènes de distorsion.
� Etape 1 : bains d’éthylène glycol monoethyl ether (EGME) pendant 24h (3 bains

de 8h)
� Etape 2 : bains d’acetonitrile pendant 24h (2 bains de 12h)
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L’EGME est un solvant qui n’a pas besoin de dilutions progressives pour être efficace et
n’entraine pas de phénomènes de distorsion. L’acetonitrile permet de compléter le
phénomène de déshydratation grâce à son pouvoir de pénétration des tissus denses.

Enrobage :

• Inclusion en paraffine

• Inclusion en résine : résine inclue selon le protocole de Laudier et al. [57]. La
résine permet de s’affranchir de l’étape de décalcification car elle a un pouvoir
d’imprégnation plus performant que la paraffine.
� Etape 1 : imprégnation au MMA liquide pendant 6 jours (3 changements de

bains).
� Etape 2 : ajout de concentration croissante de durcisseur (benzoyle peroxyde,

0,1 et 2%).
� Etape 3 : inclusion dans des piluliers de verre et polymérisation au bain marie

(32◦).

La découpe des blocs de résine a été réalisée au microtome à l’aide d’un couteau en
carbure de Tungstène. Les coupes ont été montées sur lames, séchées et stockées jusqu’à
ce qu’elles soient colorées au bleu de toluidine.

Quel que soit le protocole de déshydratation à l’alcool (D1 et D2), et en dépit d’une
inclusion en résine, les échantillons ont présenté des artéfacts identiques à notre étude
préliminaire. La déshydratation progressive D2 a permis d’améliorer les résultats obtenus
mais il persiste des artéfacts compromettant l’analyse du tissu conjonctif dense.

La déshydratation par l’EGME et l’acétonitrile (D3) a permis une amélioration significative
de la qualité des échantillons. Les artéfacts sont nettement diminués quel que soit le mode
d’inclusion choisi (figure III.3). Cependant, seule l’inclusion en résine (figure III.4) permet
une disparition quasi-complète des phénomènes de déchirure et de délamination. Par
ailleurs, les tissus conjonctifs d’enveloppe, qui délimitent les faisceaux de collagène mais
aussi les tendons et les ligaments, sont particulièrement bien préservés.

Cette étude de mise au point méthodologique nous a permis de montrer que la
déshydratation par éthanol, même lorsqu’elle est progressive, n’est pas adaptée à l’étude
histologique des ligaments. Laudier et al. [57] l’avaient déjà observé sur un autre type de
tissu : les tendons.
L’éthanol est le solvant le plus couramment utilisé en histologie mais il peut-être
responsable de phénomènes de durcissement, de déformation et de rétractation des
structures. Une déshydratation plus progressive, qui retire l’eau plus lentement,
n’améliore pas les résultats.

Le protocole de Laudier et al. [57] a permis de réduire de manière importante les
artéfacts. Son efficacité avait été démontrée sur les tendons et se révèle également sur les
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ligaments. L’EGME est un solvant qui n’a pas besoin de dilutions graduelles pour être
efficace et n’entraine pas de phénomènes de distorsion. L’acétronitrile, quant à lui, a un
pouvoir de pénétration important permettant une imprégnation efficace dans les tissus
conjonctifs denses tels que les tendons ou les ligaments.

Figure III.3: Coupe histologique d’un ligament frais après déshydratation par EGME et
acétonitrile et inclusion en paraffine.

Figure III.4: Coupe histologique d’un ligament frais après déshydrataton par EGME et
acétonitrile et inclusion en résine.

Cette étude de mise au point a également permis de montrer que le mode d’inclusion
(paraffine/résine) joue un rôle important sur la qualité de l’image obtenue. L’inclusion en
résine dont le pouvoir de pénétration est plus performant, permet de réduire les artéfacts.
Elle offre de meilleurs résultats de préservation des cellules, de la matrice synoviale et de
la matrice collagénique.

Il ne faut pas oublier que cette étude fut réalisée sur des échantillons frais de petites
tailles, ce qui a contribué à la qualité des résultats obtenus.
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Aux vues de ces résultats, un nouveau protocole histologique a été utilisé sur des
échantillons de l’ATM, prélevés sur cadavres frais, non encore embaumés.

Protocole final

Deux mains, une gauche et une droite, d’un sujet cadavérique frais, masculin de 84 ans,
ont été utilisées dans cette étude. Le sujet anatomique n’était pas strictement non
arthrosique mais ne présentait pas de déformation clinique majeure liée à la rhizarthrose
(pas de pouce en Z).

Dans la volonté de réduire la taille des échantillons, le protocole de coupe a été modifié
par rapport au protocole de l’étude préliminaire. Durant la coupe, la base du M1 est isolée
des autres os. Ainsi, le bloc disséqué est composé de l’os, de la capsule, des ligaments et
du tendon de l’APL. Les limites de cette coupe étaient cette fois-ci le trapèze en proximal
et la base du M1 en distal. Les tissus mous au niveau de la base du M1 ont été désinsérés
du trapèze et coupés à ras au niveau du M1, pour éviter les replis des tissus lors de
l’insertion dans la résine. Le morceau obtenu a ensuite été coupé dans le sens
longitudinal, afin de séparer le côté palmaire du côté dorsal (figure III.5).

Le protocole histologique est le suivant :

• Fixation dans une solution de PFA pendant 8 jours
• Déshydratation dans des bains d’EGME (3 bains de 24h), puis d’acétonitrile (2

bains de 24h).
• Inclusion d’un bain de méthylsalicylate pendant 3 semaines. Un durcisseur a été

progressivement ajouté (0,1% la 1ère semaine, 1% la 2ème semaine et 2% la 3ème

semaine). Les échantillons ont ensuite été inclus dans des piluliers de verre et ont
été polymérisés à 32◦C.

• Découpes sériées réalisées au microtome, d’une épaisseur de 7µm tous les 500µm.
Les découpes ont été numérotées par ordre alphabétique de A à J de proximal à
distal.

• Coloration au bleu de toluidine.
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Figure III.5: Pièce de dissection : base de M1 et structures capsulaires et ligamentaires qui s’y
rattachent. (A) Base de M1 après désinsertion de la capsule articulaire et des ligaments au ras de
l’os trapèze. (B) Base de M1 après section de la capsule articulaire et des ligaments au ras de la
base de M1. (C) Morceau palmaire après recoupe de la base de M1 dans le sens longitudinal. (D)
Morceau dorsal après recoupe de la base de M1 dans le sens longitudinal
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III.3 Résultats

Dans cette étude nous nous sommes concentrés sur les insertions capsulaires et
ligamentaires au niveau du M1. Nous décrirons tout d’abord la face palmaire pour ensuite
nous focaliser sur la face dorsale.

Sur la face palmaire, la cavité et la membrane synoviale ainsi que la capsule articulaire
sont bien individualisées (figure III.6). Les enthèses capsulaires, zones
fibrocartilagineuses, sont bien visibles. Sur cette face de l’articulation, aucun ligament
intra-capsulaire n’a été retrouvé. De plus, la capsule est présente tout autour de la face
palmaire avec une épaisseur de 0,3 millimètres. Ses insertions sont identifiables sur le
bord ulnaire et radial, tout au long des coupes histologiques.

Sur le côté ulnaire, nous pouvons observer une structure ligamentaire de forme arrondie
et régulière dont les fibres de collagène sont coupées transversalement (figure III.7, III.8).
Ce ligament est retrouvé sur toutes les coupes histologiques, sans enthèse ligamentaire.
Ceci expliquerait le fait que ce ligament s’insère plus en distal de nos coupes. De plus, son
orientation et sa localisation laissent à croire qu’il s’agit de l’UCL.

Toujours sur le côté ulnaire, deux entités ligamentaires se distinguent dès la deuxième
coupe histologique. Deux faisceaux, coupés de manière oblique qui se rejoignent par leur
insertion sur le bord ulnaire, sont identifiables (figure III.9) et semblent engainer l’UCL.
Cette structure ligamentaire d’orientation oblique ayant des rapports étroits avec l’UCL
correspondrait à l’AOL.

Plus en profondeur, sur les coupes histologiques distales, une autre entité ligamentaire
organisée en deux faisceaux s’identifie. Les fibres de collagènes ont une enthèse commune
et s’orientent perpendiculairement au M1 (figure III.10). Cette orientation spécifique
montre que ce ligament se dirige vers le second métacarpien. Ce ligament s’apparenterait
donc à l’IML avec une forme de Y.

Sur le côté radial de l’articulation, aucun ligament n’est identifiable. Seule la capsule
articulaire est présente. Dans cette zone elle parait plus épaissie que sur le bord ulnaire.
Vous pouvez observer sur la figure III.11 l’évolution des enthèses et des ligaments au fur
et à mesure de l’avancement dans les coupes histologiques.
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Figure III.6: ATM droite, côté palmaire, coupe H. Mise en évidence de la capsule articulaire, de
la membrane et de la cavité synoviale, ainsi que de l’enthèse capsulaire.
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Figure III.7: ATM droite, côté palmaire, coupe G. Mise en évidence de l’UCL.

Figure III.8: ATM gauche, côté palmaire, coupe D. Mise en évidence de l’UCL.
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Figure III.9: ATM droite, côté palmaire, coupe E. Mise en évidence de l’AOL.

Figure III.10: ATM gauche, côté palmaire, coupe F. Mise en évidence de l’IML.
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Figure III.11: Insertions des ligaments sur le bord ulno-palmaire de l’ATM. (A) ATM droite,
côté palmaire, coupe E. (B) ATM droite, côté palmaire, coupe H.

Au milieu de la face dorsale droite, du fibrocartilage est présent avec deux orientations de
fibres différentes. D’un côté les fibres se dirigent vers le bord ulnaire, de l’autre côté les
fibres se dirigent vers le bord radial. Ces fibres correspondent à des enthèses capsulaires
(figure III.12). Ainsi sur la face dorsale la capsule n’entoure pas tout le côté. Elle s’insère
sur les bords radial et ulnaire pour venir s’insérer au milieu de la face dorsale. Sur le bord
dorsal tout comme le bord palmaire, aucun ligament n’est intra-capsulaire. Sur le bord
dorsal la capsule articulaire mesure 1 millimètre d’épaisseur. Elle est donc trois fois plus
importante que sur la face palmaire.

Sur la face dorsale gauche, la cavité et la membrane synoviale ainsi que la capsule
ligamentaire sont difficilement identifiables. Les tissus sont collés les uns aux autres, il est
donc nécessaire de regarder les zones avec un plus fort grossissement pour caractériser les
différentes entités (figure III.13).

Sur le bord radial de la face dorsale droite, nous observons une entité ligamentaire,
coupée transversalement dont l’enthèse est de direction ulnaire. Les fibres de collagènes
s’orientent parallèlement à l’axe longitudinal du M1. Il pourrait donc s’agir du DRL (figure
III.14). Cette structure ligamentaire ainsi que son enthèse apparaissent sur toutes les
coupes. Il semblerait donc que ce soit un ligament long et robuste.

Sur le côté ulnaire, nous observons une structure ligamentaire coupée transversalement
dont l’orientation des fibres est parallèle à l’axe longitudinal du M1. Cette structure
ligamentaire présente sur toutes les coupes, s’apparenterait au POL (figure III.13).
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Au milieu du bord dorsal, nous observons une structure ligamentaire coupée
transversalement dont l’orientation des fibres est parallèle à l’axe longitudinal du M1.
Cette structure dense et longue, correspondrait au DCL (figure III.13).

Sur les coupes histologiques les deux structures ligamentaires sont séparées par du tissu
conjonctif lâche qui permet de bien les différencier (figure III.13). De plus, en regard du
DCL, au niveau des insertions capsulaires, nous observons un renforcement
fibro-cartilagineux calcifié évoquant une zone de contrainte à ce niveau (figure III.13).
Sur le côté dorso-radial de la base du M1, une structure fibreuse dense est observable,
coupée transversalement. Cette structure s’apparenterait probablement au tendon de
l’APL (figure III.15).

Dans le but de résumé et rendre plus clair les interprétations histologiques, des schémas
récapitulatifs sont visibles sur les figures III.16, III.17 et III.18.

Figure III.12: ATM droite, côté dorsal, coupe H. (A) Mise en évidence de la capsule articulaire,
des enthèses et de l’espace synovial. (B) Zoom sur le fibrocartilage d’insertion de la capsule. *
correspond aux structures fibreuses denses.
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Figure III.13: ATM gauche, côté dorsal, coupe C. (A) DCL et POL séparés par du tissu conjonctif
lâche. (B) zoom sur la zone d’épaississement fibro-cartilagineux en regard du DCL et sur la capsule
articulaire.
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Figure III.14: ATM droite, côté dorsal, coupe F. Mise en évidence du DRL

Figure III.15: ATM droite, côté dorsal, coupe F. Mise en évidence de l’APL
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Figure III.16: Schématisation des coupes histologiques palmaire (A) et dorsale (B), au niveau
des capsules articulaires

Figure III.17: Schématisation des coupes histologiques de la face palmaire. (A) couche profonde.
(B) couche superficielle. Les flèches représentent les orientations des fibres de collagène.
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Figure III.18: Schématisation des coupes histologiques de la face dorsale. (A) couche profonde.
(B) couche superficielle. Les flèches représentent les orientations des fibres de collagène.

III.4 Conclusion et discussion

Les premières descriptions des ligaments de l’ATM ont permis une description
macroscopique des ligaments. Le caractère dépendant des opérateurs de chaque
dissection pourrait expliquer les divergences au sujet des nomenclatures et des rôles des
ligaments. Des études plus récentes ont utilisé des techniques histologiques pour
caractériser la description des ligaments à l’échelle microscopique. Cependant ces études
se concentrent seulement sur l’innervation et sur la présence des mécanorécepteurs dans
les ligaments de l’ATM. Dans notre présente étude nous utilisons une technique
histologique dans le but de décrire les structures ligamentaires à l’échelle microscopique
et de mettre en évidence les orientations des fibres ainsi que les enthèses ligamentaires.
L’étude histologique de la base du M1 nous a permis d’identifier les insertions de la
capsule articulaire et à révéler la présence de six structures ligamentaires indépendantes.
Aucune structure ligamentaire intra-capsulaire existe au niveau de l’ATM. En effet, aucun
ligament intra-capsulaire n’a été retrouvé, aussi bien sur la face palmaire que sur la face
dorsale. Les ligaments sont tous individualisés de la capsule articulaire par une structure
histologique différente. Il ne s’agit pas simplement d’un épaississement de la capsule
articulaire et ne peuvent donc pas être qualifiés de capsulaire comme le mentionnent
Ladd et al. [27].
Cette étude apporte également des précisions sur la structure de la capsule et ses
insertions au niveau du M1.

Sur la face palmaire, la capsule articulaire s’insère sur le bord ulnaire et radial, sur toute
la longueur des coupes, grâce à une enthèse fibrocartilagineuse bien individualisée. Ceci
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lui permet d’entourer toute la surface de l’os et de former une seule entité hémi-circulaire.
La capsule palmaire est trois fois plus fine que celle de la face dorsale. Cette observation
est approuvée par Ladd et al. [27] qui identifient la capsule palmaire comme étant fine et
fragile. De plus, la capsule articulaire semble s’épaissir sur le bord radial. Cet
épaississement de la capsule pourrait compenser le fait qu’aucune structure ligamentaire
n’ait été identifiée sur ce côté de l’articulation.

Du côté dorsal, la capsule articulaire serait divisée en deux unités issues respectivement
du bord radial et ulnaire, en se rejoignant en une insertion commune dorso-centrale. De
ce fait, elle n’entoure pas de façon homogène la surface osseuse, tout au long des coupes
histologiques. De plus, l’épaisseur de celle-ci est trois fois plus importante que sur le côté
palmaire, ce qui expliquerait que la stabilité de l’articulation est assurée de manière plus
importante par le côté dorsal que par le côté palmaire.

Concernant les structures ligamentaires, nous avons identifié sur la face palmaire trois
ligaments. Le premier, fin et long avec une insertion sur le bord ulnaire et des fibres dans
la direction ulno-radiale, se sépare en deux faisceaux pour engainer le deuxième long et
épais de direction transverse. Le premier ligament confirmerait la thèse de Bettinger [45],
d’un ligament profond et superficiel sur la face palmaire qui correspondrait à l’AOL et au
SAOL. De plus, ce ligament est fin ce qui corrobore la description de Ladd et al. [27] qui
ont trouvé que l’AOL est extrêmement fin et agirait en tant que renforcement de la capsule
articulaire.

Le deuxième ligament est représenté par une bande épaisse, d’orientation longitudinale,
avec une insertion distale qui n’apparait pas sur les coupes. Ce deuxième ligament,
engainé par l’AOL, est associé à l’UCL. Cette relation de proximité entre les deux ligaments
est corroborée par Ladd et al [27]. Dans leur étude l’AOL et l’UCL sont décrits comme
deux ligaments étant localisés côte à côte. Plus proche de nos résultats, Bettinger et al.
[45] ont décrit l’UCL comme un ligament plus superficiel et plus ulnaire que le SAOL.

Le troisième ligament est organisé en deux bandes d’orientation transverse entre le M1 et
le M2. Ces deux bandes ont une insertion fibrocartilagineuse commune sur le bord
ulno-palmaire de la base du M1. Ce résultat est en accord avec une précédente étude qui
décrit l’IML comme une structure en forme de Y [46]. Ces deux bandes font partie d’un
seul ligament et ne peuvent donc pas être individualisées en une partie dorsale et une
partie palmaire, comme l’ont décrit certains auteurs ([40],[41],[49]).

L’absence de ligament du côté radial pourrait s’expliquer par la présence de l’APL, sur la
face dorsale, qui jouerait un rôle de stabilisateur en plus de son rôle de mobilisateur.

La face dorsale, quant à elle, est complètement entourée de ligaments longs et épais.Trois
structures ligamentaires indépendantes avec des fibres de direction transverse
(proximo-distale), ont pu être identifiées. Ceci corrobore les données de Ladd et al. [27]
qui décrivent trois ligaments, le POL, le DRL et le DCL, tous trois formant le complexe
deltoïde. Cependant, le DTM-1 mentionné dans les études de Ladd et al. [27] et Zhang et
al. [58] n’a pas été identifié.
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La présence de ligaments longs et épais recouvrant toute la face dorsale du M1
impliquerait que les ligaments dorsaux sont ceux essentiels à la stabilité de l’ATM. Cette
hypothèses est en accord avec des résultats précédents mis au jour par Hagert et al. [55].
Ils divisent les ligaments en deux complexes : un complexe dorsal (DRL, POL, DCL) et un
complexe palmaire (AOL, UCL). Ils montrent dans leur étude qu’il y a une différence
significative au niveau de la distribution des terminaisons nerveuses entre le complexe
dorsal et palmaire. La distribution est plus élevée pour le complexe dorsal que pour le
palmaire. Ils ont également comparé le degré d’innervation des ligaments entre chaque
complexe. Le degré d’innervation est significativement plus important pour la zone
dorsale que pour la zone palmaire. Les différences de degré d’innervation des ligaments
dénote une différence potentielle sur la fonction des ligaments. Une meilleure innervation
des ligaments dorsaux comparés aux ligaments palmaires supporte l’importance des
ligaments dorsaux dans la stabilisation de l’ATM. Ceci impliquerait que les ligaments
dorsaux sont les premiers stabilisateurs de l’articulation.

Pour Ladd et al. [27] les ligaments du complexe deltoïde sont tendus à leur maximum en
position de flexion et paraissent prévenir visuellement de la subluxation du M1. Les
ligaments de ce complexe sont les plus solides de l’ATM avec une différence significative
d’épaisseur comparée à celles des ligaments palmaires et ulnaires.

De plus, dans notre étude, sur la face dorsale une calcification ligamentaire est présente
en dessous du DCL. Cette calcification s’explique par le fait qu’une contrainte importante
agit de ce côté de l’articulation [59]. Elle renforce le fait que les ligaments stabilisateurs
de cette articulation sont les ligaments dorsaux. Ils parait donc indispensable de les
conserver lors d’une pose de prothèse.

Cependant, de nos jours les abords chirurgicaux lors de poses de prothèses sont dorsaux.
Ils facilitent la prise en main du chirurgiens et l’ouverture de l’articulation mais détruisent
presque la totalité des ligaments dorsaux et aucune ligamentoplastie de remplacement
n’est effectuée. Il est donc nécessaire, afin de conserver la stabilité de l’articulation, soit de
revoir l’abord chirurgical, soit d’accompagner la pose des prothèses par des
ligamentoplasties des ligaments dorsaux qui ont été sectionnés lors de l’opération.

Cette étude nous a permis de définir une nouvelle méthode fiable et reproductible de
description du système ligamentaire de l’ATM. Cependant, bien que les résultats observés
sur les coupes histologiques de l’ATM des deux mains d’un même sujet soient concordants,
compte tenu de la faible quantité d’échantillon ils méritent d’être confirmés. De plus,
seules les insertions proximales du M1 on été étudiées. Donc seules les insertions distales
des ligaments ont été analysées. Il est ainsi nécessaire de travailler sur les insertions
proximales des ligaments, au niveau du trapèze, pour compléter notre étude. Cet ajout
permettrait de définir les insertions complètes des ligaments mais également de confirmer
leurs orientations.

Nous avons pu constater dans ce chapitre que l’ATM est un articulation complexe du point
de vue anatomique. Beaucoup de controverses existent aussi bien au sujet des ligaments,
tant au niveau de leur fonction que de leur emplacement, qu’au sujet des muscles. Cette
complexité anatomique induit une compréhension délicate de sa cinématique.
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Résumé du chapitre II

Les résultats de cette étude histologique ont permis de décrire les ligaments de façon à
s’affranchir des erreurs de dissections. Elle a permis d’établir les résultats suivants :

• la capsule articulaire, sur la face palmaire, a deux insertions : une ulnaire et une
radiale

• la capsule articulaire ; sur la face dorsale, a trois insertions : une ulnaire, une
radiale et une centrale

• la capsule articulaire est trois fois plus épaisse sur le côté dorsal
• aucune structure ligamentaire est intra-capsulaire ou capsulaire
• l’AOL semble se divise en deux avec une partie superficielle associée au sAOL
• le POL, le DCL et le DRL sont présents sur la face dorsale
• du fibrocartilage est présent sur le côté dorsal qui indique une zone de

sur-contrainte

Cette étude originale, reste préliminaire :

• elle ne permet pas de décrire les enthèses ligamentaires au niveau du trapèze
• le nombre d’échantillon n’est pas suffisamment important

Dans cette présente étude, les observations ont porté sur la descriptions des enthèses
ligamentaires et capsulaires. Un nombre d’échantillons plus importants permettra
d’extrapoler les résultats.
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IV Identification des causes des échecs
des prothèses trapézométacarpienne :
étude cinématique

IV.1 Etat de l’art

En présence de rhizarthrose, quand les traitements conservatifs échouent, des solutions
chirurgicales peuvent être envisagées. Plusieurs solutions sont proposées comme la
trapézectomie avec reconstruction ligamentaire ou l’arthrodèse ([60],[61]). Pour
l’arthrodèse, une fusion entre le M1 et le trapèze est réalisée afin de réduire la douleur en
restreignant le mouvement. Pour la trapézectomie, le trapèze est enlevé et tous les
ligaments sont sectionnés. Avec cette technique les patients ont des bons résultats
concernant la douleur mais un manque de force pendant les mouvements [61]. Ces
traitements ne respectent pas l’anatomie originelle de l’articulation et modifie la
cinématique de l’ATM.

Une autre solution chirurgicale plus récemment proposée est la pose de prothèse totale
qui préserve la force et est recommandée pour respecter le cinématique de l’ATM. Avec
leur design actuel de cône-cupule, les patients obtiennent un soulagement à la douleur
plus rapide, une force de pince plus importante, ainsi qu’une convalescence plus rapide
comparé à la trapézectomie ([18],[19],[33]). Cependant de faibles résultats sont à
dénombrer ([34],[35]). Les révisions les plus fréquentes sont dues à un descellement de
la cupule au niveau du trapèze [21] ou de la tige dans le M1 [15] ou à des luxations du
M1[15]. Les prothèses actuellement utilisées montrent des complications variées et
précoces chez les patients jeunes. La faible durée de vie de ces prothèses peut-être
expliquée par la difficulté à créer un design en adéquation avec la complexité de
l’anatomie et du mouvement de l’ATM.

L’ATM joue un rôle fondamental dans le mécanisme d’opposition du pouce. Elle lui
confère une très grande mobilité, notamment grâce aux mouvements du M1 par rapport
au trapèze. De plus en plus utilisée, particulièrement avec l’apparition des nouvelles
technologies, l’ATM a fait l’objet de plusieurs études. Cependant, comme sur le plan
anatomique, aucun consensus n’a été trouvé sur le plan fonctionnel.

Les études anatomiques, ont mis en évidence la forme des surfaces articulaires. Le trapèze
et le M1 forme une articulation en double selle avec une anatomie complexe. Du fait de la
non congruence des surfaces articulaires, un jeu mécanique important existe entre
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celles-ci, dont la coaptation est assurée par plusieurs ligaments [51]. Nous avons pu voir
dans le chapitre précédent, qu’aucun consensus avait été établi dans la description de ces
ligaments. Il en est de même pour la description cinématique : la littérature montre des
descriptions différentes selon les auteurs.

L’ATM considérée comme une articulation à deux degrés de liberté (DDL), avec des axes
non-orthogonaux et non-intersectés, a récemment vu apparaître des translations dans sa
description cinématique. Ces translations sont dues à la non congruence des surfaces
anatomiques en contact. Cependant, ces translations sont considérées comme négligeables
pour certains auteurs [29]. Néanmoins, aux vues des dimensions des surfaces articulaires
trapézométacarpienne, cette conclusion devient très discutable. De plus, d’après Chéze et
al. [29] les supports théoriques et expérimentaux qui considèrent un tel modèle à 2 DDL,
ne sont pas suffisamment explicites. La dispersion de l’amplitude des mouvements de la
rotation axiale, reporté dans plusieurs études, montre la difficulté d’analyser avec
précision la cinématique de l’ATM.

Plusieurs méthodes de quantification du mouvement du pouce, basées sur le suivi du
mouvement en utilisant des marqueurs sur peau, ont été établies. Ces méthodes incluant
des techniques vidéo ([62],[63]), des marqueurs réflectifs ([64],[65]) et des design
électromagnétiques ([29],[66],[67]) utilisent différents marqueurs externes comme
points de référence.
En 2001, Chèze et al. [68] ont élaboré un protocole expérimental, basé sur 12 sujets, leur
permettant d’obtenir des informations sur les amplitudes des angles, à l’aide d’un système
d’analyse du mouvement Motion Analysis, équipé de six cameras. Dans cette analyse, les
paramètres retenus sont, d’une part l’ellipse de circumduction et d’autre part le
mouvement de flexion/extension.

En 2009, Goubier et al. [66] ont réalisé une étude, basée sur 101 sujets, dans le but de
mesurer l’amplitude des mouvements à l’aide d’un système optoélectronique. Dans cette
étude les mouvements de Fl-Ex, Ab-Ad, circumduction et rotation axiale sont étudiés. Ces
méthodes de calcul des angles sont différentes mais permettent toutes de calculer l’angle
de Fl-Ex, d’Ab-Ad et de circumduction.

L’imagerie tomographique est une méthode émergente dans l’analyse de la cinématique
du pouce. Des mesures in vivo de la rotation axiale utilisant des images tomographiques
ont été réalisées [69]). La rotation axiale a été mesurée en traçant des lignes de
références sur les images scanner. La première ligne a été tracée entre la bordure dorsale
du second métacarpien et celle du troisième métacarpien. La seconde ligne a été dessinée
en traçant un trait le long du diamètre maximal du M1 dans le plan transverse au niveau
des os sésamoïdes et a été étendue pour rencontrer la première ligne. L’angle formé par
ces deux lignes a été défini comme étant l’angle de rotation du M1 et fut mesuré pour six
positions différentes du pouce. Cette étude fournit une mesure de l’orientation axiale du
pouce mais il est difficile d’estimer directement la rotation axiale du M1.

Des études in vivo, utilisant des méthodologies par images scanner, basées sur le
mouvement des os de l’ATM ont été effectuées ([70],[71]). Elles ont décrit les axes
non-orthogonaux et non-intersectés de Fl-Ex et Ab-Ad mais elles n’ont pas caractérisé les
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translations ni la rotation axiale.

En résumé, des études réalisées à partir marqueurs externes, ont calculé les amplitudes de
mouvement de l’ATM. Cependant ces études sur la cinématique des os, sont bruitées par
les mouvements relatifs des capteurs externes associés à ceux des tissus environnants. Des
études basées sur des marqueurs internes ont été réalisées pour l’étude de la cinématique
mais elles ne prennent pas en compte la rotation axiale.
Pour éviter les limites des études précédentes et apporter des précisions sur la rotation
axiale, le premier objectif de cette étude est de contribuer à la connaissance de la
cinématique de l’ATM en utilisant de l’imagerie radiologique afin d’éviter les interférences
des tissus.

Par ailleurs, les prothèses actuellement utilisées montrent des complications variées et
précoces chez les patients jeunes. La faible durée de vie de ces prothèses peut-être
expliquée par la difficulté à créer un design en adéquation avec la complexité de
l’anatomie et du mouvement de l’ATM. L’étude cinématique de l’ATM permettra d’étudier
les mouvements de l’articulation prothésée.

IV.2 Matériel et méthode

Cinématique de l’articulation

Des acquisitions d’image scanner (GE light speed VCT64) de l’ATM dans des postures
différentes ont été réalisées et ont permis le développement d’un modèle géométrique en
3D.

Dans cette étude, 8 mains de cadavres congelés ont été utilisées : 2 hommes et 4 femmes
avec des degrés d’arthrose différents d’après la classification de Dell (tableau IV.1).

Trois postures différentes ont été choisies pour inclure l’ensemble du mouvement du
pouce : la fermeture commissurale (figure IV.1.A), la pince (figure IV.1.B) et l’opposition
(figure IV.1.C).

Les fichiers DICOM (Digital Imaging and Communication in Medecine) créés lors des
acquisitions scanner sont utilisés dans le logiciel Mimics c© (Materialise 3D, Belgium) afin
de développer des reconstructions 3D de l’ATM. Pour chaque postures, à partir des
modèles 3D, la position relative du M1 par rapport au trapèze est déterminée (figure
IV.2.A, B et C). Les données obtenues de ces reconstructions 3D sont exportées dans le
logiciel Matlab c© (MathWorks, USA) afin d’obtenir le mouvement du M1 par rapport au
trapèze. Pour chaque main, considérant le trapèze comme fixe, les différentes postures
sont superposées (figure IV.2.D). Cette superposition est créée grâce à un algorithme basé
sur une procédure itérative du plus proche voisin (ICP) [72].
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Table IV.1: Caractéristiques des sujets cadavériques. N.A. : non arthrosique. Stade 1 : sclérose
sous-chondrale sans ostéophyte ou subluxation. Stade 2 : petite subluxation et petits ostéophytes
internes. Stade 3 : Forte subluxation. Stade 4 : Plus d’espace entre les os.

Figure IV.1: (A) main en position de fermeture commissurale. (B) main en position de
préhension. (C) main en position d’opposition

Figure IV.2: (A) M1 en posture de fermeture commissurale, (B) M1 en posture de pince, (C)
M1 en posture d’opposition, par rapport au trapèze en gris, pour le sujet 5.R. (D) Visualisation
de la superposition de l’ensemble des postures du M1 par rapport au trapèze.
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Les données des superpositions sont ensuite utilisées pour déterminer l’angle de la
rotation axiale du M1. Une subroutine a été développée permettant de définir les points et
les axes de référence de chaque M1. Par conséquent, les centres de gravité et les axes
principaux d’inertie ont été déterminés. Le troisième axe principal d’inertie correspond à
l’axe des z (axe longitudinal du M1) autour duquel la rotation axiale s’opère. Les axes x et
y, orthogonal à z, correspondent à la direction dorsale/palmaire et ulnaire/radiale,
respectivement (figure IV.3). Afin d’obtenir l’angle de rotation les axes z des différentes
postures doivent être superposées. Cette superposition est réalisée par la matrice de
transformation de chaque position à une autre. Les angles de la rotation sont déterminée
en mesurant l’angle entre les axes ulno/radiaux ou les axes dorsaux/palmaires, d’une
posture par rapport à une autre.

Afin d’évaluer les translations qui se produisent entre les différentes postures du M1,
l’algorithme ICP [72] a été adopté, dans le but de superposer les M1 entre eux. Cette
superposition nous permet d’obtenir la matrice de transformation d’un M1 à un autre et
donc d’obtenir le vecteur translation.

Cinématique de l’articulation prothésée

Le couplage entre un modèle de CAO, se référant à une prothèse actuelle, et entre les
modèles 3D de l’ATM a permis la construction d’un modèle numérique d’une ATM avec
implant (figure IV.3). Le modèle CAO composé de trois éléments (tige métacarpienne,
cupule trapézienne et col) a été inséré dans l’ATM en utilisant le logiciel 3-Matic c©

(Materialise, Belgium).

La cupule et la tige sont respectivement insérées dans le trapèze et le M1, en position de
fermeture commissurale. Le complexe tige/col/tête a été inséré dans le M1, de façon a ce
que la tête s’insère dans la cupule. Les complexes M1/tige et trapèze/cupule en position
de fermeture commissurale sont ensuite superposés aux deux postures restantes. Ces
déplacements de solides rigides permettent d’observer le mouvement de la prothèse dans
la cinématique de l’ATM.

Figure IV.3: A gauche, axes de référence du M1. En vert, axe longitudinal du M1 autour duquel
se produit la rotation axiale du pouce. A droite, (A) modèle numérique d’une articulation prothésée
et (B) modèle numérique d’une prothèse trapézométacarpienne.
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IV.3 Résultats

Cinématique de l’articulation

Trois mesures d’angle ont été réalisées. L’angle α qui correspond à l’angle entre la posture
de fermeture commissurale et la posture de préhension, l’angle β qui représente l’angle
entre la posture de fermeture commissurale et la posture d’opposition et l’angle γ qui
correspond à l’angle entre la posture de préhension et la posture d’opposition. Les valeurs
des angles sont de [0.2◦ ; 21.4◦] pour l’angle α, de [1.7◦ ; 20.14◦] pour l’angle β et de
[2.2◦ ; 20.4◦] pour l’angle γ (tableau IV.2). Nous considérons trois groupes dans notre
étude : groupe 1, sujets avec aucune signe d’arthrose ou de stade 1 ; groupe 2, sujets avec
de l’arthrose de stade 2 ou 3 et groupe 3, sujets avec de l’arthrose de stade 4. Pour chacun
des groupes, il n’est pas possible de déterminer si la rotation axiale prédomine lors du
mouvement de flexion/extension ou lors du mouvement d’abduction/adduction.

Table IV.2: Angle de la rotation axiale. Les angles α, β et γ sont respectivement les angles
entre : la posture de fermeture commissurale et la pince, la posture de fermeture commissurale
et l’opposition et la posture de préhension et d’opposition.

La translation le long de l’axe des y est la plus élevée dans 85.7% des cas. Les moyennes
des composantes de la translation pour le groupe 1 sont de 1.5mm, 4.8mm et 0.7mm pour
l’axe des x, axe des y et axe des z, respectivement. Les moyennes des composantes de la
translation pour le groupe 2 sont de 0.6mm, 2.7mm et 0.9mm pour l’axe des x, l’axe des y,
et l’axe des z, respectivement. Les moyennes des composantes de la translation pour le
groupe 3 sont de 0.5mm, 0.7mm et 0.7mm pour l’axe des x, l’axe des y, et l’axe des z,
respectivement. Les valeurs des composantes diminuent donc avec l’augmentation du
stade d’arthrose.Ce phénomène est confirmé par la norme des translations qui décroit
avec l’augmentation du stade d’arthrose. La moyenne de la norme est de 5.1 pour les
sujets du groupe 1, de 2.5 pour les sujets du groupe 2 et de 1 pour les sujets du groupe 3
(tableau IV.3).
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Table IV.3: Translation du M1 en millimètres en relation avec le degré d’arthrose. T1 est la
translation entre la posture de fermeture commissurale et celle de préhension. T2 est la translation
entre la posture de fermeture commissurale et celle d’opposition. T3 correspond à la translation
entre la posture de préhension et celle d’opposition. Les translations sont listées dans les colonnes
x, y et z. M.N. correspond à moyenne de la norme.

Cinématique de l’articulation prothésée

Dans le cas de l’articulation munie d’une prothèse, nous trouvons que la tête de la
prothèse se déplace pendant le mouvement (figure IV.4). La plus petite distance entre la
cupule et la tête de la prothèse en posture de préhension ou en posture d’opposition est de
1.3mm et de 0.8mm, respectivement. Le gap entre la tête de la prothèse et la cupule est
de 0.1mm. Le volume d’intersection entre la cupule et la tête de la prothèse varie de 0 à
24.4mm3 (tableau IV.4). Quand le volume est égal à 0, l’intersection entre les deux
éléments est nulle. Quand le volume est égal à 24.4mm3, l’intersection des éléments est
non nulle et représente 67.6% du volume de la cupule. Ainsi, même pour la plus petite
distance trouvée dans les différentes postures, la tête de la prothèse pénètre dans la
cupule et induit une contrainte au niveau de celle-ci.
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Figure IV.4: Position d’une prothèse trapézométacarpienne, dans trois postures différentes pour
le sujet 3.R. En rouge la posture de fermeture commissurale, en bleu la posture de pince et en
vert la posture d’opposition

Table IV.4: Distance entre le centre de gravité de la tête de la prothèse et entre le centre de
la cupule en posture de pince (D1) et en posture d’opposition (D2). V1 est le volume théorique
d’intersection entre la cupule et la tête de la prothèse en posture de pince et V2 en posture
d’opposition.
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IV.4 Conclusion et discussion

L’ATM a été décrite comme une articulation en forme de selle avec une surface concave et
une convexe. Dans les mouvements complexes du pouce, le mouvement du M1 est
caractérisé par des rotations et des translations. Cette articulation est usuellement
présentée comme un cardan avec deux degrés de liberté avec une rotation axiale
supplémentaire. La rotation autour de l’axe longitudinal du M1 est considérée comme une
rotation automatique qui se produit conjointement aux autres mouvements [73]. Cette
rotation n’est plus à démontrer cependant elle reste controversée dans la littérature.
Certains auteurs considèrent que cette rotation s’opère de manière préférentielle lors du
mouvement de flexion/extension ([65],[73]). Un auteur considère que cette rotation
prédomine lors du mouvement d’abduction/adduction [30]. La translation est mesurée
dans plusieurs études mais considérée comme négligeable [29]. Ces précédentes études
ont été réalisées avec des marqueurs externes sur des sujets sains. Dans cette étude nous
avons utilisé des sujets avec différents stades d’arthose ainsi qu’une analyse à partir
d’imagerie radiologique afin d’éviter les interférences des tissus.

Dans cette étude, nous nous sommes concentrés sur la rotation du M1 autour de son axe
longitudinal pour l’ensemble des mouvements du pouce. Les images tomographiques ont
rendu possible une visualisation numérique des mouvements et ont permis d’obtenir des
mesures de la rotation axiale. Cette rotation peut-être aisément déterminée en mesurant
l’angle entre les axes ulno/radiaux ou les axe dorsaux/palmaires, d’une posture par
rapport à une autre.

Plusieurs investigations décrivent la rotation axiale allant de 20◦ à 90◦ ([66],[69]). Chèze
et al. [29] ont utilisé des marqueurs électromagnétiques pour quantifier l’amplitude de
mouvement du pouce. Ils ont trouvé que la rotation axiale (interne/externe) du M1
variait de -24◦ à 36◦. Goubier et al. [66] ont utilisé un système optoélectronique pour
mesurer la rotation du pouce. Ils ont trouvé que le rotation axiale était comprise entre 12◦

et 30◦. Ces descriptions de la rotation axiale ont été réalisées avec des marqueurs externes
ainsi que des sujets sains. Dans notre étude nous avons utilisé de l’imagerie radiologique
afin de s’affranchir des interactions des tissus environnants. Nous trouvons que la rotation
axiale est comprise entre 0.2◦ et 21.4◦. Ces résultats sont en accord avec ceux trouvés
précédemment, avec une plus petite amplitude comparé à Chèze et al. [29]. Les
différences d’amplitudes montre que la pathologie de l’articulation modifie le mouvement
originel.

Les translations du M1 varient de 0mm à 3.1mm pour l’axe x, de 0.1mm à 7.2mm pour
l’axe y et de 0.2mm à 1.5mm pour l’axe z. Nos résultats sont en accord avec ceux trouvés
par Chèze et al. [29] mais avec une plus grande fourchette d’amplitude. Chèze et al. [29]
ont trouvé, pour des sujets non arthrosiques des translations au niveau du M1 comprises
entre 1.7mm à 4.9mm for l’axe x, entre 2.0mm et 5.9mm pour l’axe y et entre 3.0mm et
6.3mm pour l’axe z. De plus dans leur études, les auteurs ont affirmés qu’il n’ y a pas de
degré de liberté pour ces translations, dû aux petites valeurs de celles-ci. Cependant, notre
plus grande fourchette d’amplitude de valeur suggère que ces translations doivent être
prises en considérations dans les mouvements de l’ATM.
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Un modèle CAO, d’une prothèse de type cône-cupule, implanté dans chacune des
différentes postures de chaque sujet montre que la cinématique originelle du pouce est
perturbée par la prothèse. Les déplacements de la tête de la prothèse entre chaque
position sont plus importants que ceux de la cupule. Nous observons une pénétration de la
tête de la prothèse dans la cupule ce qui correspondrait in vivo à une sur-contrainte au
niveau des éléments prothétiques. Cette pénétration supporte le fait que la révision la plus
fréquente des prothèses est le descellement de la pièce trapézienne ([16],[31]).
Chakrabarti et al. [31] montrent une révision de 91% due au descellement de la cupule
trapézienne. La sur-contrainte produite par le design actuel de cône-cupule pourrait en
partie expliquer la faible durée de vie de celles-ci. Ainsi le design des prothèses devrait
être revu en respectant les nouvelles informations qui ont émergées dans cette étude.

Les limites de cette étude sont dues : premièrement au faible nombre de sujets étudiés,
deuxièmement à l’utilisation de cadavres congelés. La première empêche la généralisation
des résultats selon le stade d’arthrose, le genre ou l’âge. La seconde peut causer la
modification de la cinématique originelle de l’articulation due aux changements de
plasticité des tissus. Cette étude devrait être complétée pour un nombre de sujets plus
important afin de confirmer les résultats.

En conclusion, la pathologie de l’ATM a une influence importante dans le mouvement de
l’articulation. Les translations précédemment considérées comme négligeables doivent
être prises en compte. Une meilleure compréhension de la cinématique de l’ATM pourrait
permettre le développement de prothèses avec un design plus approprié au mouvement
de l’articulation.
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Résumé du chapitre III

Les résultats de cette étude cinématique ont permis de définir les amplitudes de
mouvement de la rotation axiale et de la translation du M1. Elle a permis d’établir les
résultats suivants :

• les amplitudes de mouvement de la rotation axiale sont comprises entre 0,2◦ et
25,2◦

• des différences d’amplitude sont observées entre sujet sains et sujets arthrosiques
• les translations du M1 sont importantes. Ceci suggère qu’il faudrait les prendre en

compte dans le mouvement
• la tête de la prothèse pénètre dans la cupule pour tous les mouvements, ce qui

entraine une sur-contrainte

Cette étude par l’utilisation d’imagerie radiologique, reste exploratoire :

• le nombre de cas étudié n’est pas suffisant
• la cinématique originelle peut être modifiée par le changement de plasticité des

échantillons cadavériques

Dans le présent travail, les observations ont porté sur la cinématique de l’articulation
d’origine et sur la cinématique de l’articulation prothésée. Une augmentation du nombre
de cas considéré permettrait d’identifier avec une meilleure précision les différences
d’amplitude de mouvement entre les stades d’athrose.
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V Une alternative des prothèses
actuelles : étude tribologique

V.1 Etat de l’art

Constamment sollicitée, l’ATM est sujette à l’arthrose. Elle se distingue sous deux formes :
primaire et secondaire [74]. La forme primaire est relative au vieillissement et apparait le
plus fréquemment chez les personnes âgées. La seconde forme est relative aux
dégénération post-traumatiques du cartilage articulaire ou de l’os sous-chondral et
apparait spécifiquement chez les patients jeunes. Le caractère dégénératif de cette
pathologie a favorisé l’apparition de nombreux traitements, dont la prise en charge
chirurgicale avec la pose de prothèse trapézométacarpienne (PTM).

Un consensus actuel existe sur la nécessité de conserver la longueur de la colonne du
pouce ce que seules les prothèses totales permettent. Ces prothèses sont de type
cône/cupule, similaires à des prothèses de hanche, et composées de trois parties : une tige
positionnée dans le M1, une cupule positionnée dans le trapèze et un col associé à la tige.
La tête sphérique du col vient en contact dans la cupule.

Avec les PTM, les patients ont une convalescence plus rapide, un meilleur soulagement de
la douleur et une meilleure force de pince ([75],[76]) comparé à une arthroplastie
d’interposition tendineuse ([19]) ou une trapézectomie ([31],[33],[75]). Seulement peu
de ces prothèses respectent la cinématique de l’articulation comme vu dans le chapitre
précédent.
Le taux d’échec moyen des PTM est de 19% ([31],[32]),à moins de dix ans. Les révisions
les plus fréquentes sont dues à la détérioration du trapèze, au descellement de la cupule
[21] ou de la tige ([34],[77]) et à la luxation de la tête de la tige en dehors de la cupule
([34],[16]). La durée de vie limitée des PTM pour des patients jeunes et actifs conduit à
la recherche de solutions alternatives.

Certains auteurs présentent l’hémi-arthroplastie (HA) comme une alternative préservant
mieux le stock osseux pour d’éventuelles révisions [74]. Et donc être plus largement
proposée à de jeunes sujets ([76],[78]).
Exclusivement utilisée pour les articulations porteuses ([76],[79],[80])(hanche et genou)
à son lancement, l’HA a désormais gagné la confiance des chirurgies et des patients pour
l’épaule. Pourtant boudée à ses débuts [81], les résultats actuels sont bons avec des
chiffres en constante augmentation ([82],[83],[84]) : traduisant bien la capacité de ce
dispositif à répondre à d’autre type de structure telle que la gléno-humérale. Elle a donc
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logiquement retenu notre attention.

Le développement d’une hémi-prothèse (HP) soulève des difficultés car plusieurs facteurs
doivent être pris en compte : la cinématique qui joue un rôle dans le design de la prothèse
(vu précédemment), les conditions de chargement et d’usure qui influencent le choix du
matériau.
Pour analyser la durée de vie d’une prothèse et son usure, il est indispensable de
considérer les forces impliquées quand l’articulation est en mouvement. Pendant celui-ci,
le chargement est principalement dû aux activités musculaires et ligamentaires. Le
chargement en dynamique de l’ATM, c’est-à-dire les forces de contact mise en jeu dans
l’articulation sous conditions physiologiques, n’est pas connu. Il n’existe donc pas à ce titre
de tests spécifiques ou normatifs de caractérisation de l’usure du cartilage pour une
hémi-prothèse de l’ATM.

La céramique est parmi les biomatériaux les plus utilisés en orthopédie et semble être un
biomatériau de choix pour notre étude. Ce matériau est déjà utilisé pour les implants
dentaires avec des conditions d’utilisation sévères [85]. Il est également utilisé dans des
petites articulations comme celles des inter-phalangiennes avec de petits chargements
[86]. Patel et Spector [87] ont montré que l’usure à l’interface céramique/cartilage est
30% moins importante que l’usure à l’interface chrome-cobalt/cartilage. Dans une étude
plus récente, Müller et al. [88] ont réalisé des tests d’usure grâce à un simulateur de
hanche, entre une céramique et un métal en frottement contre un condyle de cadavre
humain ou entre une céramique et un cartilage de porc. Ils ont montré que la céramique
fournissait un plus bas coefficient de frottement comparé à celui du métal. Cette étude
semble montrer que la céramique est le meilleur matériau dans la conception d’une HP.
Cependant, Jung et al. [89] ayant réalisé des tests d’usure in vivo, sur une articulation de
lapin, ont montré que les dommages sur le cartilage sont plus importants avec la
céramique. Et cela même si le coefficient de frottement du chrome-cobalt est plus
important que celui de la céramique. Néanmoins dans cette étude, les auteurs notent que
les chargements appliqués sont plus importants que ceux de l’articulation
inter-phalangienne.
La céramique montre donc différents résultats concernant les tests d’usure pour la hanche
ou l’articulation inter-phalangienne. Il présente donc un grand intérêt de réaliser des tests
tribologiques pour l’ATM.

La determination d’un biomatériau dans la substitution du cartilage requière une
connaissance détaillée des propriétés de frottement et d’usure sous des conditions
physiologiques. Il est ainsi nécessaire de développer une méthodologie pour les tests
d’usure de l’ATM afin de définir si la céramique peut être un biomatériau de choix. Le but
de cette étude est d’analyser le couple de frottement céramique/cartilage, avec des
chargements pertinents avec ceux de l’ATM, dans le cadre du développement d’une HP.
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V.2 Matériel et méthode

Pour la réalisation des tests, nous avons utilisé une articulation phalangienne de porc
provenant d’un abattoir local et une céramique Biozyr R©, composé alumine/zircone, de
rugosité égale à 0,009µm. Un morceau d’os de 15mm2 est recueilli pour les tests.

Il est communément admis que pour un chargement de 10N au niveau de la pince du
pouce le chargement statique induit au niveau de l’ATM est de 120N [90]. On peut donc
faire l’hypothèse qu’en dynamique les chargements sont largement inférieurs à cette
valeur.
Dans notre étude, le mode quasi-statique est associé au mouvement naturel du pouce sans
contrainte : flexion, extension, abduction et adduction. Les chargements associés à ce
mode ont été choisis arbitrairement en se basant sur les efforts évalués dans l’articulation
interphalangienne, qui sont de l’ordre de 1 à 25N [91]. Ainsi pour ce mode, nous avons
choisi des chargements de l’ordre de 15N et 30N. Pour ce même mode, nous avons choisi
un déplacement linéaire de 3mm qui correspond à la plus haute valeur de translation de
l’articulation [29] et une fréquence de 0.2Hz.
Le mode vibratoire peut être associé à une main tenant un marteau piqueur. Le
chargement associé est estimé à partir des chargements en statique [90]. Dans cette
configuration la translation du pouce est petite. Un déplacement de 1mm semble donc
être une valeur adéquate, étant la plus petite valeur moyenne des translations du pouce
[29]. En se basant sur les données de Oungoulian et al. [92], une fréquence de 1Hz
semble être appropriée pour le mode vibratoire.
Pour les deux types de test, un nombre de cycle égal à 2000 est choisi. Dans leur étude
Oungoulian et al. [92] réalisent des essais d’usure sur environ 3000 cycles et une vitesse
de 1mm/s, pour un chargement de 2.2N. Leur chargement étant plus faible que les notre,
nous avons décidé de réduire à 2000 le nombre de cycle.

En résumé, les tests d’usure sont caractérisés par : des fréquences (0.2HZ et 1Hz), des
chargements (15N, 30N et 100N), des déplacements (1mm et 3mm) et des cycles (2000).
Les tests sont divisés en trois parties récapitulées dans le tableau V.1 :

• la première correspond à un mode quasi-statique du pouce sous un chargement de
15N

• la seconde correspondent à un mode quasi-statique du pouce sous un chargement
de 30N

• la troisième correspond à un mode vibratoire.

Pour chaque test, cinq échantillons d’os ont été testés. Tous les tests sont réalisés avec du
sérum bovin Gibco R© afin de garder le cartilage hydraté et de maintenir la lubrification à
l’interface cartilage/céramique. De plus pendant ces tests, des paramètres de contrôles
sont enregistrés, tels que la force normale et la force tangentielle.

Pour réaliser ces essais nous avons développé un dispositif permettant des mouvements
linéaires (V.1). Le plateau où est fixée la céramique est relié à une machine de traction
Instrom (Electro puls E3000K6921) qui permet les déplacements linéaires. Un système
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calibré est utilisé pour enregistrer le chargement normal. Un schéma et le montage de
cette expérience sont visibles sur la figure V.1.

Suite aux tests, les échantillons de cartilage sont congelés à -25◦C afin de les conserver
pour la caractérisation d’usure. Après décongélation des échantillons, la topographie de
surface des échantillons a été analysée par un microscope confocal à lumière blanche. Le
microscope confocal utilise le principe d’aberration chromatique. La lumière se diffracte
sur les défauts générés et est ensuite décomposée en différentes longueurs d’onde.
Des échantillons sains et usés ont été comparés. Les céramiques sont testées par
microscope électronique à balayage pour analyser la topographie de surface. Aucun effet
délétère est observé sur la céramique.

Table V.1: Paramètres des tests en mode quasi-statique et vibratoire.

Figure V.1: Schéma expérimental à gauche et assemblage des tests d’usure à droite
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V.3 Résultats

Après les essais de frottement nous pouvons constater que le coefficient de frottement,
défini par le ratio entre la force tangentielle et la force normale, augmente avec la durée
des tests. Le coefficient maximal est de 0.21, 0.62 et 0.86 pour le mode vibratoire et les
modes quasi-statiques de 30N et 15N, respectivement (fig V.2). Nous observons que le
coefficient de frottement augmente et devient stable à environ 200 cycles, pour toutes les
expériences. De plus, les coefficients de frottement diminuent avec l’augmentation du
chargement. Ce phénomène s’explique par le fait que la force de frottement reste stable
alors que le chargement augmente. Le ratio entre la force tangentielle et la force normale
est de 5 pour le mode vibratoire, 1.6 pour le mode quasi-statique 30N et 1.4 pour le mode
quasi-statique 15N.

Une approche d’analyse multi-échelle consistant à décomposer sur différentes échelles la
surface topographique, appelée décomposition par ondelette, a été adoptée dans cette
étude ([93],[94],[95],[96],[97],[98]). Les différentes échelles de décomposition peuvent
être représentées par un cube, comme empilement d’images traitées en une échelle
hiérarchique ([97],[98]). La figure V.3 montre la construction du cube des échelles de
décomposition, d’une échelle micro à une échelle macro.
Cette approche permet d’une part d’analyser l’évolution de l’usure pour une large
amplitude de longueur d’onde et d’autre part de rendre possible la comparaison des
stades d’usure ([96]-[98]). Les cubes sont générés pour 32 échelles, l’axe des x et l’axe
des y sont les dimensions de l’espace et l’axe des z représente la dimension de l’échelle.
Ainsi chaque plan horizontal du cube représente la topographie de l’échelle pour une
longueur d’onde donné ai pour i allant de 1 à 32.

Figure V.2: Coefficient de frottement pour le mode quasi-statique 15N en rouge, 30N en bleu
et en noir pour le mode vibratoire
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Figure V.3: Construction hiérarchique du cube selon les différentes échelles
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Grâce à l’analyse multi-échelle, nous observons que les profils des grandes ondelettes sont
homogènes, aussi bien pour le cartilage sain que pour les cartilages usés à des
chargements de 30N et 100N. Cette homogénéité décroit en fonction de la longueur
d’onde (fig V.4). Cette tendance est également observée sur le spectre de rugosité
(fig V.5). Pour les grandes longueurs d’onde, caractérisant l’ondulation, les valeurs
d’amplitude sont du même ordre pour les trois cas. Cependant pour les petites longueurs
d’onde, caractérisant la rugosité, nous observons que l’amplitude de rugosité du cartilage
sain est plus élevée que pour les cartilages usés (fig V.5). De plus, pour les échantillons
sains l’amplitude de rugosité augmente jusqu’à une longueur d’onde de 0,1.10-4mm et
décroit par la suite. Alors que pour les cartilages usés, une autre évolution des valeurs
d’amplitude est observée. Les amplitudes de rugosité décroissent continuellement.

Figure V.4: Décomposition par ondelette de l’os sain et de l’os usé pour des chargements de
30N et 100N.

Figure V.5: Spectre de rugosité des échantillons sains, en mode quasi-statique à 30N et en mode
vibratoire.
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Concernant les modes quasi-statiques à 15N, les tests de 400 cycles sont réalisés afin de
confirmer que la phase stable du coefficient de frottement était autour de 200 cycles (fig
V.6). Dans ces essais à 15N, nous trouvons des résultats différents concernant le spectre
de rugosité, comparés aux résultats trouvés pour les chargements de 30N et 100N. Les
valeurs d’amplitude du spectre de rugosité des cartilages sains et usés augmentent jusqu’à
la valeur 0,1.10-4mm de longueur d’onde et ensuite décroissent continuellement. Les
valeurs d’amplitude des échantillons sains sont inférieures aux valeurs des échantillons
usés jusqu’à une valeur de longueur d’onde de 0,2.10-4mm pour 2000 cycles et
0,3.10-4mm pour 400 cycles (fig V.7).
Les résultats des ondulations quand à eux semblent similaires aux chargements de 30N et
100N. Les ondulations des échantillons sains et usés sont homogènes (fig V.8). Nous
observons également qu’après 2000 cycles, la surface des échantillons usés est homogène
et qu’apparait d’important débris de surface (fig V.8).

Figure V.6: Coefficient de frottement pour le mode quasi-statique 15N après 400 cycles

Figure V.7: Spectre de rugosité des échantillons sains comparés aux échantillons usés avec un
chargement de 15N
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Figure V.8: Images topographiques (A) et décomposition par ondelette (B) des échantillons
sains et usés avec un chargement de 15N

Afin de pouvoir caractériser plus précisément l’état de déformation du cartilage, une
analyse de déformation d’échelle par motif 2D ainsi qu’une analyse fractale, sont utilisées.
L’analyse multi-échelle permet d’extraire un groupe de longueurs d’onde sensibles aux
transformations tribologiques de la surface du cartilage. Le paramètre permettant
d’identifier l’état de déformation ainsi que l’usure est défini par les motifs de surface 2D
(fig V.9). Ces motifs sont définis par le ratio de l’amplitude de la forme par rapport à sa
largeur :

εdef =
ρ

λ
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Figure V.9: Diagramme schématisé d’un motif en 2D

D’après les spectres de rugosité (fig V.5 et fig V.7), la différence maximale d’amplitude de
rugosité du cartilage est observée pour des valeurs de longueur d’onde comprises entre 0
et 100µm. Nous avons choisi ses longueurs d’onde pour étudier l’état de déformation en x
et en y, comme fonction de la force normale appliquée et comme fonction du nombre de
cycle (fig V.10).
L’extraction des longueurs d’onde entre 0 et 100µm révèle l’apparition d’un faciès d’usure
connu en tribologie sous le nom de "pitting". Ce faciès d’usure spécifique, formant des
petits trous (fig V.11), est présent sur toutes les surfaces des cartilages. Pour des
chargements de 30N, le faciès d’usure est mixte. Des rayures s’ajoutent au phénomène de
"pitting". Pour des chargements de 100N, les rayures horizontales sont aplaties et les trous
sont moins profonds que pour un chargement de 30N.
Pour un chargement normal de 15N après 400 et 2000 cycles, seul le phénomène de
"pitting" localisé est observé. Après 2000 cycles, le cartilage est aplati et les trous sont
moins profonds qu’après 400 cycles.

Figure V.10: Etat de déformation (Ex et Ey) du cartilage pour des longueurs d’onde de 0 à
100µm
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Figure V.11: Apparition de petits trous localisés sur le cartilage usé pour un chargement de
15N, (A) après 400 cycles, (B) après 2000 cycles

L’analyse fractale permet d’observer les changements structurels de la morphologie du
cartilage, en se basant sur les irrégularités de la rugosité de surface
([99],[100],[101],[102] ,[103],[104],[105],[106],[107]). Le cartilage sain a la
dimension fractale la plus élevée pour les cinq différentes échelles. La dimension fractale
des cartilages usés reste moins élevée que celle du cartilage sain et dépend des conditions
de frottement. La figure V.12 montre les effets des conditions de frottement, sur la
transformation de la morphologie de surface, en fonction de la force normale et en
fonction du nombre de cycle.
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Figure V.12: Dimensions fractales sur cinq échelles de longueurs d’onde. (A) Effet de la force
normale. (B) Effect du nombre de cycle

V.4 Conclusion et discussion

Les tests de frottement pour des conditions appliquées dans l’ATM en mouvement sont
difficiles a mettre en place. En effet, aucune donnée n’est disponible dans la littérature à
propos des efforts subis en dynamique dans cette articulation. Ainsi aucune norme n’est
mise en place, à laquelle il aurait été possible de se référer. Dans notre étude nous nous
sommes basés sur les chargements connus en statique et les efforts appliqués en
dynamique dans l’articulation interphalangienne afin d’estimer les efforts appliqués dans
l’ATM.

Le cartilage articulaire est essentiel pour permettre un faible frottement et une faible
usure à l’interface de contact. Il est un composant bi-phasique qui est composé d’une
phase solide et d’une phase liquide [108]. Pendant les chargements compressifs, le
mécanisme de lubrification du cartilage change. Lors des phases de compression, une
exudation du fluide se produit [108] et le liquide dans le cartilage est coincé dans la zone
de contact [109]. Ainsi une large portion du chargement est supportée par le fluide
interstitiel plutôt que par la partie solide des tissus [110]. Cette situation cause par
conséquence la réduction de la force de contact sur la phase solide [109].
Le fluide interstitiel est un facteur important jouant un rôle dans la tribologie des
articulations. Il aide le glissement ([111],[112],[113],[114]) en réduisant le contact
solide-solide, ce qui réduit le coefficient de frottement ([115],[116]). Sous nos conditions
expérimentales, le coefficient de frottement moins élevé pour le mode vibratoire pourrait
donc s’expliquer par la reconstitution du liquide interstitiel à l’interface de contact.
Cependant, il serait plutôt causé par l’endommagement observé sur le cartilage.

Dans notre étude, pour chaque condition d’usure, le coefficient de frottement augmente et
se stabilise entre 200 et 400 cycles pour ne plus fluctuer par la suite. Le manque de
variation peut être expliqué par le fait que, même si le cartilage est submergé par le sérum
bovin, nous sommes en présence d’un régime mixte et non d’un régime de lubrification,
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dû aux changements de structure du cartilage. Le fluide interstitiel créé par le cartilage ne
joue plus son rôle de lubrifiant. Notre étude est en accord avec Murakami [117] qui utilise
un modèle d’élément fini et un modèle expérimental pour examiner la réponse du
cartilage à la compression. L’étude montre que le pourcentage du liquide interstitiel est
beaucoup moins important pour des chargements continus que pour des chargements
discontinus [117].

L’analyse multi-échelle, pouvant décrire la topographie de surface à différentes échelles,
semble être pertinente pour l’analyse de surface complexe comme le cartilage
([118],[119]). Dans cette étude, l’analyse multi-échelle décomposant la surface
topographique en différentes échelles de rugosité, est retenue.
Dans cette étude, pour les chargements de 30N et 100N, nous observons que l’amplitude
des ondelettes des cartilages usés décroit continûment. Pour la même longueur d’onde,
l’amplitude des ondelettes des échantillons sains est plus importantes que celles des
échantillons usés jusqu’à une longueur d’onde de 0,8.10-4mm. De plus, pour les hautes
valeurs d’ondelette les profils de rugosité des échantillons sains et usés sont similaires. La
surface du cartilage est aplatie et compactée par les essais d’usure et les aspérités sont
écrasées.
Dans une analyse plus poussée, pour des chargements de 30N, nous observons un faciès
d’usure mixte avec des rayures ainsi qu’un phénomène de "pitting". Des rayures
horizontales ainsi que des trous profonds parcourent la surface du cartilage. Pour des
chargements de 100N, les rayures horizontales sont aplaties et les trous sont moins
profonds que pour un chargement de 30N. Ce faciès d’usure correspond à un stage
d’arthrose progressif [120]. Cette dégradation importante du cartilage est confirmée par
l’analyse fractale. Pour des chargements de 30N et 100N, la surface du cartilage est
transformée et un nouveau profil de surface apparait.

Pour les chargements de 15N, les topographies de surface des échantillons usés sont plus
homogènes que les échantillons sains. Les amplitudes de rugosité des échantillons sains
sont plus faibles que celles des échantillons usés, jusqu’à une longueur d’onde de
0,25.10-4mm. Dans ce cas, nous observons un phénomène transitoire. La rugosité des
échantillons usés après 400 et 2000 cycles, est plus importante que celle des échantillons
sains. Ce phénomène transitoire est atténué après des essais de 2000 cycles ce qui serait
caractéristique de l’enlèvement de matière et de la redistribution de matière dans le
cartilage au cours des cycles. Ce phénomène transitoire n’apparait pas pour les
chargements plus importants de 30N et 100N.
Dans une analyse plus fine, pour des chargements de 15N, un phénomène de "pitting"
localisé est observé. Après 400 cycles, de petits trous apparaissent à la surface du cartilage.
Après 2000 cycles, le cartilage est aplati et les trous sont moins profonds qu’après 400
cycles. Ce faciès d’usure correspond à un stade précoce d’arthrose ([120],[121]). Cette
dégradation prématurée est confirmée par l’analyse fractale. Une variation du profil de
surface commence à se distinguer avec des trous à la surface devenant de plus en plus
proéminents après 400 cycles, pour des longueurs d’onde entre 150µm et 200µm.

En conclusion, cette étude a permis de caractériser la réponse d’usure du cartilage avec
différentes intensités de chargement et différents cycles. Nous pouvons constater que
même avec des chargements et un nombre de cycle faible, le cartilage est endommagé
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avec une variation du profil de surface. Ainsi, la céramique ne parait pas être un matériau
de choix pour une hémi-arthroplastie de l’ATM. Néanmoins des précautions doivent être
prises en compte sur les chargements appliqués car aucun chargement en dynamique n’est
connu pour l’ATM. De plus, un design de céramique conforme à l’ATM devrait être utilisé
pour répartir les chargements sur une plus large surface du cartilage, ce qui par
conséquent réduirait la pression de contact locale. Ceci induirait des résultats plus
favorables concernant l’usure et réduirait l’endommagement du cartilage. Par ailleurs, il
est important de comprendre le comportement de l’articulation avec différentes durées de
décharge pour recréé le comportement réel du cartilage.

Nous remercions la société HTI technologies de nous avoir fourni les échantillons de
céramique.
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Résumé du chapitre IV

Pour réaliser des essais tribologiques d’une HP pour l’ATM, au moins deux difficultés
doivent être surmontées :

• les chargements physiologiques de l’articulation en mouvement ne sont pas connus
• aucune norme n’existe pour ce type de test

A partir de l’étude bibliographique, nous avons mis au point un protocole expérimental
permettant de réaliser des tests sous sollicitations quasi-statiques et vibratoires.

Cette étude exploratrice a permis de caractériser l’usure du cartilage en regard d’une
céramique, pour des chargements associés à ceux subis par l’ATM. Elle a permis d’établir
les résultats suivants :

• pour tous les chargements, les coefficients de frottement augmentent puis se
stabilisent aux alentours de 200 cycles.

• pour le mode vibratoire, la baisse du coefficient de frottement ne serait pas dû à la
reconstitution du liquide interstitiel mais plutôt au phénomène de dégradation du
cartilage

• pour des charges de 30N et 100N, les surfaces des échantillons usés sont aplaties et
compactées. Les surfaces du cartilage sont transformées et un nouveau profil de
surface apparait.

• pour des chargements de 30N et 100N, le faciès d’usure est mixte et laisse
apparaitre des rayures et un phénomène de"pitting". Ce faciès d’usure correspond à
un stade d’arthrose avancé avec une forte dégradation du cartilage

• pour une charge de 15N, l’usure du cartilage est caractérisée par un phénomène
transitoire. Ce phénomène serait caractéristique de l’enlèvement de matière et de la
redistribution de matière au sein du cartilage.

• pour des chargements de 15N, une variation du profil de surface du cartilage se
distingue et de petits trous apparaissent à la surface du cartilage de façon localisée.
Ce faciès d’usure correspond à un stage d’arthrose précoce.

Cette étude a permis la caractérisation de l’usure du cartilage sous différentes
intensités de chargement et différents nombres de cycle. La céramique ne semble pas être
un matériau de choix dans la conception du HA de l’ATM. Cependant ces résultats doivent
être pris avec précaution. L’analyse avec un design de céramique conforme à l’ATM
pourrait augmenter la surface de contact et ainsi réduire la pression de contact locale. En
addition, il est important de réaliser des tests tribologiques pour différentes durées de
décharge pour recréer le comportement réel du cartilage.
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VI Conclusion et perspectives

L’insatisfaction de certains chirurgiens devant les prothèses trapézométacarpiennes
actuelles est le point de départ de notre étude sur l’articulation. Cette thèse a eu pour
objectif de comprendre les causes responsables de la faible espérance de vie de ces
dispositifs. En effet, même si avec cette option les patients obtiennent une meilleure force
de pince et un meilleur soulagement à la douleur, le taux d’échec moyen est de 19% à
moins de 10 ans. Nous nous sommes donc penchés sur les facteurs qui doivent être pris en
compte lors du développement des PTM : l’anatomie et la cinématique de l’articulation
qui jouent un rôle dans le design.

Concernant le premier facteur, les auteurs ne s’accordent pas. Aucun consensus n’existe
sur les descriptions ligamentaires. Plusieurs études ont pourtant été réalisées à partir de
dissection, afin de décrire le nombre et l’insertion des ligaments situés dans cette
articulation. Mais, ces études présentent des limites liées au caractère d’opérateur
dépendant des dissections. Ainsi les correspondances dans les descriptions sont trop
différentes. Concernant le second facteur, plusieurs études ont été réalisées pour préciser
les amplitudes articulaires et les axes de rotation. Cependant comme pour l’anatomie, les
résultats n’apportent aucun consensus sur ces caractéristiques notamment en ce qui
concerne la rotation automatique du pouce, soit la rotation du M1 autour de son axe
longitudinal.

Ces constats ont induit deux travaux : le premier afin d’apporter une description plus
réaliste de l’anatomie ligamentaire et compléter celles existantes ; le second pour apporter
des précisions sur la cinématique de l’articulation et pouvoir étudier les mouvements de
l’articulation prothésée. Ces études ont nécessité le développement de méthodologies
expérimentales et celui du modèle numérique d’une prothèse "cône-cupule" au sein de
l’articulation.

En anatomie, nous avons proposé un protocole d’analyse histologique permettant
l’analyse microscopique des tissus ligamentaires. Une phase importante de mise en place
méthodologique a été nécessaire. Les procédés histologiques usuellement utilisés ne
pouvaient pas l’être dans le cadre de l’étude des ligaments de l’ATM. En effet, ils ne
permettaient pas d’étudier des échantillons cadavériques de grandes tailles. Nous avons
donc été confrontés à la difficulté d’obtenir des échantillons frais et à la durée des
protocoles histologiques. Cette méthodologie a finalement permis de caractériser les
insertions des structures ligamentaires ainsi que leurs organisations et leurs orientations,
à l’échelle microscopique.
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Nous avons identifié six ligaments autour de la base du premier métacarpien, deux
palmaires, trois dorsaux et un ulnaire. Le ligament oblique antérieur (AOL) est organisé
en deux faisceaux de fibres de collagène avec une insertion fibrocartilagineuse commune.
Le ligament collatéral ulnaire (UCL) est constitué quant à lui d’un faisceau de fibres de
collagène. Le ligament inter-métacarpien (IML) est également constitué de deux faisceaux
de fibres de collagène avec une insertion commune, qui lui donnent la forme d’un Y. Sur
le côté dorsal, la présence de trois ligaments a été établie. Le ligament dorso-radial (DRL),
le ligament oblique du pouce (POL) et le ligament dorso-central (DCL), recouvrent
l’ensemble de la surface dorsale de la base du premier métacarpien.

Nous avons ainsi pu apporter des précisions supplémentaires aux descriptions déjà
existantes. Nos résultats préliminaires montrent que trois ligaments sont présents sur la
face dorsale de l’articulation et non deux comme l’ont décrit certains auteurs. Le ligament
ligament oblique antérieur superficiel (SAOL) semblerait exister, mais non comme un
ligament indépendant, plutôt comme l’un des faisceaux du ligament oblique antérieur
(AOL). Le ligament inter-métacarpien (IML) corroborerait l’acception d’un faisceau
ligamentaire en forme de Y, et non comme deux faisceaux indépendants.

Ces résultats prouvent, qu’avec un protocole adéquat, il est possible d’étudier à l’échelle
microscopique, des échantillons de grandes tailles tout en conservant les propriétés des
tissus. Il serait donc important de pouvoir les confirmer sur un nombre plus important
d’échantillons. De plus, la méthodologie mise en place permettrait d’analyser les
structures ligamentaires situées sur le trapèze. Ceci permettrait de connaître les insertions
distales et proximales des ligaments et de pouvoir définir leurs insertions complètes et de
confirmer leurs orientations.

En cinématique, nous avons développé un protocole expérimental sur sujets cadavériques
pour apporter des précisions sur les amplitudes des mouvements. Au lieu d’utiliser des
marqueurs externes pour les calculer, nous avons choisi l’imagerie radiologique. Cette
méthode permet de s’affranchir de l’interférence des tissus mous lors des mouvements. La
durée de notre étude a été rallongée par le manque de sujets anatomiques présentants
différents stades d’arthrose. La méthodologie mise en place a permis de calculer les
amplitudes de la rotation axiale et les translations du M1, pour les différents stades
d’arthrose.

Dans cette étude, nous avons obtenu les amplitudes articulaires de la rotation axiale et
des translations du M1, pour des sujets sains et arthrosiques. Ces amplitudes ont été
déterminées par rapport à l’ensemble des mouvements habituels de l’ATM que sont la
flexion/extension et l’abduction/adduction. Les mesures de la rotation axiale n’ont pas
permis d’établir de corrélation avec le mouvement de flexion/extension ou celui
d’abduction/adduction. Les mesures de translation ont confirmé quant à elles,
l’importance des translations dans le mouvement et la nécessité de ne plus les considérer
comme négligeable dans la cinématique de l’ATM.

Ces résultats apportent une précision sur les amplitudes articulaires. Les amplitudes des
translations sont plus importantes que celles obtenues dans d’autres études. Il est donc
nécessaire d’ajouter les translations aux études cinématiques de l’articulation. Concernant
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la rotation axiale, nos résultats n’ont pas permis d’établir une prédominance du
mouvement lors de la flexion/extension ou de l’abduction/adduction. Obtenir des
informations sur un plus grand nombre d’échantillon permettrait d’augmenter la précision
des résultats, sur sujets sains et pathologiques, et d’appuyer nos conclusions.

Les images radiologiques obtenues ont ensuite permis d’étudier l’origine des échecs des
arthroplasties du pouce. Un modèle de prothèse actuelle a été créé et inséré dans
l’articulation dans trois postures différentes de l’articulation : la fermeture commissurale,
la pince et l’opposition. Aucune étude précédente n’avait étudié les causes mécaniques des
échecs des prothèses. Toutes se focalisaient sur les conséquences physiologiques au niveau
de l’articulation. Grâce au modèle numérique, nous avons constaté que la tête de la tige
sortait de la cupule lors du mouvement du pouce ; provoquant ainsi une zone de
sur-contrainte au niveau de la pièce prothétique. Cette sur-contrainte pourrait être
l’origine du descellement de la pièce trapézienne ou métacarpienne.

Ces résultats montrent que la cinématique de l’articulation n’est pas respectée avec le
design actuel des prothèses. Les prothèses trapézométacarpiennes "cône-cupule" ne
permettent pas à la tête de la tige de pouvoir se translater à l’intérieur de la cupule. Ainsi
une sur-contrainte s’exerce sur tout l’élément prothétique. Il serait donc intéressant
d’examiner le mouvement de la prothèse sur un plus grand nombre de sujets sains et
arthrosiques. Cette analyse plus complète permettrait de déterminer les amplitudes
maximales qui pourraient être autorisées par les prothèses, en fonction du stade
d’arthrose. Puisqu’en effet, il est difficile de récupérer ces mouvements physiologiques
après une longue atteinte arthrosique. Une gamme d’implant pourrait ainsi être créée en
fonction de la capacité de rééducation de la personne et non plus seulement en fonction
de la taille de son anatomie.

La sur-contrainte prothétique étant directement impliquée dans la diminution de la durée
de vie des prothèses, il fallut trouver une alternative à ce type de dispositif. Les
hémi-arthroplasties semblent en être une car elles conserveraient la longueur de la
colonne du pouce et donc les forces et les amplitudes de l’articulation. Elles possèdent un
autre avantage : la conservation du stock osseux pour d’éventuelles révisions. Elles
pourrait dans ce cas, être proposées à des patients jeunes.

Dans le but de proposer les hémi-arthroplasties comme une alternative aux prothèses
trapézométacarpienne totales, une connaissance détaillée des propriétés de frottement et
d’usure du cartilage, sous des conditions physiologiques, est requise. Pour cela, des essais
tribologiques ont été nécessaires. La difficulté majeure de ces tests fut l’absence de
données concernant les efforts appliqués pendant les mouvements physiologiques du
pouce. De fait, aucune norme concernant les essais de frottement pour l’articulation
trapézométacarpienne n’existe. Nous nous sommes basés sur les essais tribologiques ayant
été réalisés pour l’articulation de la hanche, du genou ou de l’articulation
inter-phalangienne, pour choisir nos conditions expérimentales. La deuxième difficulté fut
de trouver la meilleure méthode de caractérisation du comportement du cartilage. Nous
avons choisi une méthode permettant d’analyser l’évolution de l’usure, puis de comparer
les différents stades d’arthrose. Un long travail de mise en place méthodologique a permis
de réaliser des essais tribologiques entre du cartilage et de la céramique. Les conditions de
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frottement ont pu être maximisées, compte tenu des connaissances actuelles et des
discussions avec les praticiens.

Ces derniers essais nous ont permis d’identifier deux profils d’usure différents. Nous avons
constaté que pour tous les chargements, même les plus faibles et avec un petit nombre de
cycles, le cartilage était dégradé et montrait des signes d’arthrose à des stades plus au
moins élevés. Pour des conditions de chargement élevé (100N et 30N), un faciès d’usure
mixte est observé avec des rayures et des trous à la surface du cartilage. Ce faciès
correspond à un stade d’arthrose progressif. Pour des conditions de chargement plus faible
(15N), des petits trous localisés à la surface du cartilage sont apparus. Ce faciès d’usure
correspond à un stade d’arthrose précoce.

Ces résultats ne présentent pas la céramique comme étant un biomatériau de choix pour
la conception d’une hémi-prothèse. Cependant, il faut les lire avec beaucoup de
précaution. Ce sont les premiers essais tribologiques concernant l’articulation
trapézométacarpienne. Les conditions expérimentales nécessitent d’être approfondies. De
plus, une pièce en céramique en meilleure adéquation géométrique avec la forme de
l’articulation optimiserait la répartition des charges, et apporterait ainsi d’autres résultats
pour ce biomatériau. Cette étude nous a permis de caractériser la réponse du cartilage
avec différentes intensités de chargement et différents cycles. La méthodologie mise en
place pourra être exploitée pour tester d’autres matériaux destinés aux
hémi-arthroplasties. Elle permettra ainsi de comparer les performances de la céramique et
des matériaux étant déjà utilisés dans des hémi-arthroplasties de l’ATM, sans que des
analyses tribologiques leur aient été consacrées.
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Lexique

• Abduction : Mouvement du pouce en direction antéro-latérale, quasiment
perpendiculaire à la face palmaire.

• Adduction : Mouvement du pouce en direction postéro-médiale, quasiment dans le
plan de la main

• Arthrose : Du latin arthrosis qui signifie articulation, l’arthrose est une affection qui
résulte de la dégradation du cartilage qui entoure les extrémités des os.

• Circumduction : Combinaison des mouvements d’abduction/adduction et
flexion/extension

• Extension : Mouvement du pouce en direction postéro-latérale. De sens opposé à la
flexion.

• Flexion : mouvement du pouce en direction médiale, la pulpe du pouce tend à se
rapprocher de la paume de la main.

• Histologie : Du latin histos : tissu et logos : discours, l’histologie est une discipline
qui étudie les tissus biologiques.

• Opposition : Mouvement du pouce, de sorte que la pulpe du pouce vienne en
contact de la pulpe des autres doigts.

• Ostéophytes : Du latin ostéon : os et phyton : végétation, l’ostéophyte est une
excroissance osseuse.

• Rhizarthrose : Du latin rhiza : racine et arthron : articulation, la rhizarthrose est
l’arthrose de l’articulation trapézo-métacarpienne.

• Pronation : Mouvement de l’avant-bras et de la main dans lequel le radius tourne
latéralement autour de son axe longitudinal. De telle sorte que la paume de la main
est vers le bas et le pouce vers l’extérieur.

• Prothèse : Du latin pro : pour et thèse : appui, une prothèse est un dispositif
artificiel destiné à remplacer un organe, un membre, une articulation afin de
restaurer sa fonction.

• Rotation axiale : Mouvement dans lequel le premier métacarpien tourne sur
lui-même.

• Supination : Mouvement de l’avant-bras et de la main dans lequel le radius tourne
latéralement autour de son axe longitudinal. De telle sorte que la paume de la main
est vers le haut et le vers l’intérieur.
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ABSTRACT
Trapeziometacarpal joint prosthesis revision has been widely reported, mainly due to loosening 
of the trapezium cup. Our hypothesis is that current prostheses do not sufficiently respect the 
kinematics of this joint. CT scan acquisitions enabled us to determine the position of the first 
metacarpal relative to the trapezium in three different characteristic postures, in subjects in different 
stages of arthrosis. A CAD model of a current prosthesis was inserted into the numerical 3D model 
of the joint under the different postures. In the numerical model, we observe penetration of the 
cup by the head of the prosthesis. This virtual penetration could, in vivo, amount to overstressing 
the prosthetic elements, which would lead to loosening of the cup or of the metacarpal stem and 
luxation of the prosthesis.

Introduction

Total prosthesis, which preserves strength and respects 
TMC range of motion, is a surgical option considered for 
trapeziometacarpal joint replacement. With the usual ball-
and-socket design, patients obtain faster and better pain 
relief, stronger grip function and shorter convalescence 
than with trapeziectomy (Semere et al. 2015). However, 
prostheses currently used have led to various early com-
plications, especially in active young patients (Klahn  
et al. 2012). Revisions are most often due to loosening of 
the trapezium cup (Hansen and Stilling 2013) and of the 
metacarpal stem (van Capelle et al. 1999), and to luxation 
of the first metacarpal bone (van Capelle et al. 1999). The 
short lifespan of these devices suggests the difficulty of 
designing a prosthesis that respects the complex anatomy 
and motions of the TMC joint. Early implant failure may 
reflect the fact that current devices do not exactly replicate 
the true articular kinematics. The mechanical explanations 
for TMC prosthesis failure deserve elucidation and, while 
existing studies report the physiological consequences of 
failure, so far none has focused on its origin.

The aim of this innovative study was to shed light on 
the causes of failure of TMC prostheses. CT scans were 
performed on different subjects suffering from different 
stages of arthrosis, seeking to determine how the prosthe-
sis may affect articular kinematics.

Materials and methods

CT scans of the TMC joint under various postures of the 
thumb were performed with a General Electric Scanner 
light speed VCT64. The scan acquisition parameters 
were: mAs 90, kV 120, slice thickness 0.625, FOV small. 
Eight hands were obtained from six embalmed Caucasian 
cadaveric subjects, two males (3 hands) and four females 
(5 hands) with different degrees of rhizarthrosis according 
to the Dell classification (Dell et al. 1978) (Table 1). The 
subjects were divided into three groups: group 1, subjects 
with either no or stage 1 arthrosis; group 2, subjects with 
stage 2 and stage 3 arthrosis; and group 3, subjects with 
stage 4 arthrosis.

Three postures were chosen to cover the full range 
of thumb motion: commissural closing (Figure 1(A)), 
grip (Figure 1(B)) and opposition (Figure 1(C)). Using 
Mimics® (Materialise 3D, Belgium), the Dicom data from 
the CT scans were used to develop 3D reconstructions of 
the TMC joint. A CAD model of a currently-used prosthe-
sis was coupled with the 3D reconstructions of the joint to 
provide numerical models of the ATM joint with a ball-
and-socket implant. The CAD model, composed of three 
elements (stem, neck and trapezium cup), was placed in 
the ATM using 3-Matic® (Materialise, Belgium).

Working from the 3D models, the commissural clos-
ing posture was the reference posture for the trapezium/
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the elements do not intersect. In this case, the head is 
completely out of the cup. When the volume is 25.1 mm3 
the elements intersect. The intersecting volume represents 
74.9% of the cup volume.

Discussion

The currently-used total prosthesis, with its ball-and-
socket design, preserves strength and respects TMC range 
of motion. However, these prostheses have led to various 
early complications, especially in active young patients. 
This innovative study focused on the origin of failures of 
TMC prostheses, seeking a mechanical explanation.

The CAD model of a ball-and-socket design prosthesis 
implanted in each different posture of each subject shows 
that the original kinematics of the joint is disturbed by 
the prosthetic elements. The displacements of the head 
of the prosthesis in each posture are greater than those 
of the cup. We observe numerical penetration of the cup 
by the head of the prosthesis. Thus, the movement of the 
prosthesis does not fully respect anatomical kinematics. 
The TMC joint is known to have non-intersecting and 
non-orthogonal rotation axes (Crisco, Halilaj, et al. 2015). 
Moreover, this joint allows translations of the M1 over the 
trapezium (Crisco, Halilaj, et al. 2015; Crisco, Patel, et al. 
2015). Therefore, simplifying the TMC joint to a ball-and-
socket articulation could, in vivo, overstress the prosthesis. 
The overstressing produced by this design could partly 
explain the short lifespan of current prostheses. In the 
light of this study’s findings, a review of the design of these 
prostheses appears warranted.

cup complex and the M1/stem/neck complex. These com-
plexes were superposed onto the M1 and the trapezium 
in opposition and in grip posture, using a surface-based 
registration procedure based on the iterative closest point 
(ICP) (Besl and McKay 1992). Thus, for each posture, we 
determined the position of the M1/stem/neck complex 
relative to the trapezium/cup complex. Then, for each 
hand, considering the trapezium/cup complex as fixed, the 
different postures were superposed using the same sur-
face-based registration procedure. The method of super-
position was previously described by Cerveri et al. (2010).

Potential translation of the head relative to the cup was 
determined by the distance between the center of the cup 
and the center of the head. This distance was calculated 
for each posture, zero distance being taken as indicating 
no translation. A distance other than zero was taken as a 
sign of translation, with the head of the neck penetrating 
the cup. In this case, the intersection volume between the 
cup and the head were calculated in order to evaluate the 
percentage of the cup volume occupied by the head.

Results

The smallest distance between the cup and the head of the 
prosthesis in grip posture or in opposition posture was 0.7 
and 1.1 mm, respectively. For all postures, distances were 
greater than zero. Thus, for all three groups, the head of 
the prosthesis translated during movements and pene-
trated the cup (Figure 2).

The intersection volume between cup and head varies 
from 0 to 25.1  mm3 (Table 2). When the volume is 0, 

Table 1. Summary of cadaveric subjects. NA: No Arthrosis. Stage 1: subchondral sclerosis with no osteophytes or subluxation. Stage 2: 
small subluxation and small internal osteophytes. Stage 4: no remaining space between bones.

Subject 1.R 2.R 3.R 4.R 5.R 5.L 6.R 6.L
Gender M M F F F F F F
Age 82 90 92 84 94 94 94 94
Side Right Right Right Right Right Left Right Left
Stage of arthrosis 3 1 3 4 NA 4 2 2

Figure 1. (A) Thumb in commissural closing posture. (B) Thumb in grip posture. (C) Thumb in opposition posture.
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This paper is the first contribution to biomechanical 
analysis of TMC prosthesis failures. We showed that the 
current prosthesis design does not fully respect anatomi-
cal kinematics, and may lead in vivo to implant overstress.

However, the cadavers studied were embalmed, which 
may have altered the original joint mobility due to tissue 

plasticity modifications. Furthermore, the ICP algorithm 
errors could create bias on the mechanical positions of 
the implant. Confirmation of these results would require 
a larger number of subjects particularly to understand the 
impact of the different stage of arthrosis on the kinematic.

Disclosure statement
No potential conflict of interest was reported by the authors.
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1. Introduction

Trapeziometacarpal (TMC) joint allows the thumb a wide
range of motion [1]. Through movements of the first meta-
carpal (M1) bone relative to the trapezium, the thumb performs
prehensile functions like pinching and gripping. This heavily
used joint is particularly subject to a form of osteoarthritis
called rhizarthrosis, which has both primary and secondary
forms [2]. The primary form appears with age, mainly
affecting elderly patients. The secondary form is related to
post-traumatic degeneration of the articular cartilage (AC) or
of the sub-chondral bone, and generally appears in young
patients. This painful and disabling pathology limits the range
of motion and the strength of the thumb. It occurs mainly on
the cartilage between the trapezium and the M1 interface, but
can also concern the whole of the trapezium cartilage as
defined by the classification of Dell or Eaton and Littler [3,4].

Patients suffering from rhizarthrosis are relieved after the
replacement of the joint by a total trapezometacarpal prosthesis
(TMCP). Most TMCPs used for surgery have a ball-and-socket
design, similar to hip prostheses, composed of three parts: a stem
inserted in the first metacarpal (M1), a cup inserted in the
trapezium and a neck/head on the stem. The spherical head is
attached to the stem and inserted in the cup. TMCP affords
patients faster convalescence, better pain relief and a stronger
grip function [5] than tendon interposition arthroplasty [6] or
trapeziectomy [5,7].

However, there are also many reports of poor results for
TMCP [8–10]. While these prostheses seem to be a better

surgical option, several studies report that after less than ten years
the average failure rate is 19% [11–13]. The most frequent
revisions are due to deterioration of the trapezium bone, to
loosening of the trapezium cup [10] or of the metacarpal stem
[10], and to luxation of the first metacarpal bone [8,10]. Other
revisions are due to aseptic loosening of the cup [9], luxation of
the neck [8,9] and osteoarthritis of the scapho-trapeziometacarpal
joint [9]. This limited TMCP lifespan has encouraged the search
for an alternative for young, active patients.
Some authors suggest hemi-arthroplasty (HA) as an alternative

that better preserves the bone stock for further revisions [14], and
which can be more widely offered to young patients [15,16].
While HA is often used for the replacement of weight-bearing
articulations like the knee or hip joint [14,17], the technique is
also used for the shoulder [18], a configuration closer to that of
the TMC joint. Recent studies reported a long lifespan with long-
term patient satisfaction [19,20]. Then an HA could be con-
sidered as an alternative for the TMC joint replacement [21,22].
There are several factors to be considered in using HA:

kinematics, which impacts the design of the prosthesis, loads
and wear conditions, which affect the choice of the biomater-
ial. The anatomical complexity of TMC joint kinematics has
been described in various studies [23,24]. The complex
function of the thumb includes pure motions of flexion/
extension and abduction/adduction, and composite motions
of circumduction [25,26]. The axes of rotation of the TMC
joint cannot be defined from the classical reference planes,
transverse, frontal, sagittal, making movement hard to assess.
For instance, defining TMC axial rotation is difficult [25–27],
as its range of movement varies widely [25,26]. This varia-
bility complicates the development of HA.
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In static position, TMC joint mechanical loads were
determined by Cooney and Chao [28]: a loading of 10 N of
the key pinch was shown to result in a force of 120 N. Yet if
the lifespan of the prosthesis and its wear are to be analyzed,
we need to know the forces during thumb motion. During
movement of the TMC joint, the load should principally be
due to muscular and ligament activities. As this loading is
unknown, for our purposes it is assumed to be lower than the
static loading. Performing specific tests of cartilage wear is
therefore challenging, because contact forces are taken as
being in the range of physiological forces.

Ceramics, as one of the biomaterials most commonly used
in orthopedics, could be considered a biomaterial of choice.
Ceramics are already used in dental implants, subject to strict
conditions of use [29]. They are also used for small articula-
tions, such as in interphalangeal arthroplasty, subjected to low
loads [30]. Ceramic head prostheses have better wettability and
lubricating properties than steel ones [31]. Patel and Spector
[32] showed that there is 30% less wear at the cartilage/
ceramic interface than at the cartilage/cobalt-chrome interface.
In their study, cartilage wear was only determined by
histological methodology. They did not examine the surface
topology of the cartilage. In a more recent study, Müller et al.
[31] performed wear tests using ceramics with human cadaver
condyle cartilage and porcine cartilage, by means of a hip
simulator. They showed that the ceramic femoral head
provided a lower friction coefficient than metal. These studies
suggest that ceramics are the most suitable biomaterial for HA.
However, the loads applied were higher than in the TMC joint
and the intrinsic wear characteristics of cartilage were not
investigated. Jung et al. [33] performed wear tests in vivo, on
rabbit articulations. They showed cartilage damage to be
greater with ceramics, despite the higher friction coefficient
of cobalt-chrome. However, this cartilage wear study was
based on histological methodology and did not analyze the
surface topology of the cartilage.

Thus, the results from wear tests on ceramics differ
according to whether they are directed towards hip or inter-
phalangeal procedures. This suggests that tribological tests
performed under specific TMC joint conditions could help to
establish whether ceramics are suitable for HA in this joint.
Given that there are currently no normative tests, due to
insufficient knowledge of TMC loading, we therefore had to
develop a methodology for wear tests in this joint.

Identifying a biomaterial suitable for cartilage substitution
requires detailed understanding of friction and wear properties
under physiological conditions. In this paper, we examined the
surface topology of the cartilage, aiming to analyze the
cartilage response under loadings relevant to the TMC joint.

2. Materials and methods

Wear tests were performed using ceramic Biozyrs, with a
roughness of 0.009 mm, composite aluminia/zirconium and
articular cartilage specimens. Fresh porcine feet were obtained
from a local abattoir. A bone slice of 15 mm2 was cut from the

phalangeal joint and then pasted to the cup. The ceramic
samples were stuck to the cup using resin.
The tests were in three parts:

– first, a quasi-static thumb mode under a 15 N load,
– second, a quasi-static thumb mode under a 30 N load,
– third, a vibration mode (Table 1).

In each part, five cartilage samples were tested.
The quasi-static mode represents the natural translation move-

ments of the thumb during flexion, extension, abduction and
adduction. However, as the TMC joint load is unknown for these
movements, loading is here assumed to be lower than in static
position. Therefore the load values for the quasi-static mode were
chosen by analogy with the interphalangeal joint arbitrarily. The
dynamic loads found in the interphalangeal joint using a motion
analysis system [34] are between 1 and 25 N. For our quasi-static
mode we chose normal loads of 15 N and 30 N, lower than the
dynamic loads that would actually be applied to the thumb in real
life. We also chose a displacement of 3 mm, the highest average
thumb translation value [35], and a frequency of 0.2 Hz.
Oungoulian et al. [36] realized wear tests on 3000 cycles with a
displacement speed of 1 mm/s for a normal load of 2.2 N. As their
normal load is lower than ours, we chose to decrease the number
of cycles. We choose 400 cycles and 2000 cycles to understand
the influence of the number of cycle on the cartilage response.
Taking the same speed as Oungoulian et al., we chose a frequency
of 1 Hz for our experiment.
The vibration mode represents, for instance, the thumb

holding a jackhammer. The load value for this vibration mode
is estimated from data on the static position [28]. In this
configuration, the translation of the thumb is small and a
displacement of 1 mm seems adequate, being smaller than the
smallest average value of translation of the thumb [35].
Our wear tests thus take into account frequencies (0,2 Hz

and 1 Hz), loads (15 N, 30 N and 100 N), displacements
(1 mm and 3 mm) and cycles (400, 2000) (Table 1).
All the tests were realized with bovine serum solution (BSS)

Gibcos, 100% concentrated of fetal bovine serum, to
lubricate the contact interface and to keep the AC hydrated.
During these tests, control parameters were recorded: normal
load, tangential load.
In the absence of any device suitable for carrying out these

wear tests, we developed a tribology device to create linear
movement (Fig. 1). The plate with the ceramic was attached to an
Instron traction machine (ElectroPuls E3000K6921) for the linear
displacement. A calibrated system was used to register the normal
load. Fig. 1 shows the experimental setup and the wear assembly.

Table 1
Test parameters for quasi-static and vibration mode.

Quasi-static mode Vibration mode

Frequency 0.2 Hz 0.2 Hz 0.2 Hz 1 Hz
Displacement 3 mm 3 mm 3 mm 1 mm
Load 15 N 15 N 30 N 100 N
Number of Cycles 400 2000 2000 2000
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Cartilage-bone samples were frozen at �25 1C after each
test to conserve them for the wear characterization tests. After
thawing, the topography of the bone surface was analyzed by a
confocal microscope with white light. The confocal micro-
scope uses the principle of chromatic aberration. The generated
defects cause diffraction of white light, which is then decom-
posed into different wavelengths. Each wavelength is assigned
a point distance from the measurement object. For measure-
ment, the sensor system detects the light of the wavelength that
is focused exactly on the measurement object. The light
reflected from this point is reproduced through an optical
structure on a spectrometer that recognizes and interprets the
received spectral color. The surface is sampled by means of
displacement tables: the surface is moved, creating other points
M whose height can be determined by the same method until a
complete surface with a vertical resolution of 5 nm and a
lateral resolution of 1 μm is reached.

Healthy specimens and specimens used in the tribological
tests were compared.

The ceramics were tested with a scanning electron micro-
scope to analyze the surface topography. No deleterious effect
was observed on the ceramic.

2.1. Multi-scale analysis of worn surfaces by 2D continuous
wavelet decomposition

A multi-scale analysis approach consisting in the decom-
position of topographic surfaces into different roughness scales
was used. This decomposition via the 2D continuous wavelet
transform was applied to quantify the wear effect on the full
range of wavelengths, from roughness to waviness, without
any low-pass filtering [37–42].

The continuous wavelet transform of a two-dimensional
space functionf ðXÞ, is given by:

Wψ f b; að Þ ¼
Zþ1

�1

f ðXÞψa; ⃗b ðXÞdX ð1Þ

Where Wψ f b; að Þ is the wavelet coefficient, X¼ ðx; yÞ is the
spatial position, the over bar denotes a complex conjugate, and
ψa;b(X) for this two–dimensional domain is given by:

ψa;b ¼
1
a
ψ

X�b
a

� �
ð2Þ

Where ψ Xð Þ is the mother wavelet, b is the translation
parameter, and a is a scale parameter. The normalization
constant 1/a is defined such that the total energy of the
analyzing wavelet is independent of the scale:

Zþ1

�1

���ψa;bðXÞ
���2dX¼

Zþ1

�1

���ψðXÞ���2dX ð3Þ

For all values of a.
The number of wavelets corresponds to the number of iterations.
In this first analysis we use the "Mexican hat 2D" wavelet

given by the following expression:

ψ x; yð Þ ¼ 2�rð Þexp � r

2

� �
ð4Þ

With r ¼ x2þy2
� �1=2

It is an isotropic radial and symmetrical wavelet which
satisfies the existence conditions (2). It has two vanishing
moments and offers good localization properties both in the
space field and in the frequencies domain.
The result of the decomposition makes it possible to identify

the component of the surface at each scale after a 2D inverse
wavelet transformation.
The Inverse 2D Continuous Wavelet Transform is defined by:

f x; yð Þ ¼ 1
Cg

Zþ1

�1

Zþ1

�1

Zþ1

�1

Zþ1

�1

Wf
b;aðx; yÞ

ψa;bðx; yÞ
dbxdbydaxday

a2xa
2
y

ð5Þ

With
Cg ¼

R �1
�1

R þ1
�1

���Ψ u;vð Þ
���2

u;vdudv

Fig. 1. Schema of experimental setup and wear assembly.
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The Mexican Hat wavelet is approximately equal to 3.541
The continuous wavelet transform can be interpreted as a

multi-channel filter system. The surface topography compo-
nents pass through a filter bank which is a set of the
contracting wavelets. The number of wavelets corresponds to
the number of iterations, because the wavelet is a function of

contracting coefficient “a”. The various scales of the decom-
position can be presented in a cube-like stacking of images
treated on a hierarchical basis of scales [41,42]. The result of
the decomposition makes it possible to identify the various
scales after a 2D inverse wavelet transformation. Fig. 2 shows
the construction of the cube of the decomposed scales, from
micro to macro scale.
This approach makes it possible to analyze the wear

evolution over a wide range of wavelengths and to compare
the stage of wear [40–42]. The method consists in quantifying
the arithmetic mean values at each scale of decomposition. A
spectrum of absolute magnitude “SMa” is obtained as:

SMa ¼
Px ¼ N

x ¼ 1

PM
x ¼ 1

���W�f
a

���ðx; yÞ
MN

ð6Þ

W�f
a ðx; yÞ is the component altitude of the surface “f” at scale

“a” in the point coordinate (x, y). This component is obtained
by a 2D wavelet transform. N and M represent the size of the
surface in the x- and y directions [42].

Fig. 2. Construction of the cube of hierarchical basis of scales.

Fig. 3. Schematic diagram of 2D – motif.
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2.2. Tribological transformations due to the deformation
component of the friction coefficient

2.2.1. Parameter of the scale deformation
An interesting functional characterisation of wear can be

performed using the motif scale (ISO 12085). In this method, a
2D-motif is defined as the part of a profile between two peaks,
Fig. 3 (two consecutive peaks defining an elementary motif)
and significant motifs are obtained using combination rules.

To study the state of deformation for each tribological test,
the multi-scale decomposition makes it possible to extract a
band of wavelengths very sensitive to the tribological trans-
formations of the surface of the cartilage. The parameter which
makes it possible to identify the state of mean deformation and
wear can be defined by the scale of the surface motifs defined
as the ratio of the amplitude of the patterns over their width:

εdef ¼
ρ

λ

2.2.2. Structural changes in cartilage morphology:
contribution of the fractal dimension

This analysis is focused on the irregularity of the surface
roughness, whose morphology exhibits fractal properties. As
shown in many works in the literature [43–51] several
machining processes lead to surfaces having this kind of
properties. In particular, Majundar and Bushan [43,44]
reported that processes producing deterministic texture do
not yield self-affined fractal surfaces, whereas those producing
random textures do. The basic properties of self -affinity are
presented in more details in Felder's book [45] and can be
defined as below:

A motif of depth Z(x) is self-affined if it is (statistically)
invariant under the affined transformation:

x-λx

ZðxÞ-μZðxÞ

( )
ð7Þ

the group properties imply that μ should be homogeneous
function of λ. The homogeneity index H such that

μ¼ λH ð8Þ
is the roughness Hurst exponent or Hölder condition, with
0oHr1. Let us note that for a self-similar invariance, H is
unity. In this case, both scaling factors are equal.
The details of Z(x) depend on the length scale, we assume each

realization of Z(x) to be a continuous, but non-differentiable
function. It means that the presence of any small roughness
elements may prevent us from reaching a satisfactory limit of

ZðxþΔÞ�ZðxÞð Þ
Δ

as Δ-0: ð9Þ

A simple way to obtain this behavior for a function Z(x) is
to assume that the increment of Z(x) is related to Δ by the self-
affinity relation:���ZðxþΔÞ�ZðxÞ

���pΔH ; 0oHo1 Δ-0: ð10Þ

lim Δ-0ΔH�1, only exists if H¼1.
The derivative of Z, which is proportional to the limit
For 0oHo1, this derivative is infinite, although the function

remains continuous, and for H ¼ 0 the function itself becomes
discontinuous. So, by varying from 0 to 1, the parameter H
characterizes the transition from a non -continuous to differentiable
function, the range 0oHo1 corresponding to non- differentiable
functions which become smoother as H increases. Thus, H can be
considered as an indicator of tribological transformation and wear.
The fractal dimension of rough surface defined as D ¼ 3-H,

have the interesting property of being locally affine, then they
may be stationary a large scale. The determination of the
fractal dimension of a rough surface, is described in more
detail in 50; 51½ �.

3. Results

Our wear tests showed that the friction coefficient, defined
as the ratio of the tangential load to the normal load, increased
over time. The maximum friction coefficient is 0.21, 0.62 and
0.86 for vibration mode and quasi-static modes 30 N and 15 N
respectively (Fig. 4).
We observed that the coefficients increase and become

stable around 200 cycles for all experiments. The friction
coefficients decrease with the increasing normal load. This can
be explained by the fact that the friction force remains stable
for the different tests while the normal load decreases. The
ratio between tangential and normal load is 5 for the vibration
mode, 1.6 for the quasi-static mode with 30 N and 1.4 for the
quasi-static mode with 15 N.
Fig. 5 shows the detailed breakdown and quantification of

the SMa parameter as a histogram of all levels of the cube, for
both healthy and worn bone. These figures are generated by 32
scales, the x-axis and the y-axis are the space width and the z-
axis represents the scale dimension. Thus, each horizontal
plane of the cube in Figs. 5 and 9 represents the scale
topography on a given scale wavelength “ai” for i ranging
from 1 to 32.

Fig. 4. In red: Friction coefficient for quasi-static mode 15N. In blue: Friction
coefficient for quasi-static mode 30N. In black: Friction coefficient for
vibration mode.
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With wavelet decomposition, the high wavelet profile is
observed to be homogeneous for all three cases. This homo-
geneity decreases according to wavelet length (Fig. 5). This
tendency is also observed with the roughness spectrum (Fig.
6). For the longer wavelets characteristic of waviness, ampli-
tudes are in the same range for all three cases. However for the
shorter wavelets characteristic of surface roughness, we
observe that the roughness amplitudes of the healthy cartilage

are higher than those of the worn cartilage (Fig. 6). Further-
more, for healthy samples the roughness amplitude increases
up to a wavelet length of 0.1.10�4 mm, after which it
decreases. For the worn samples we again observe evolution
of roughness amplitudes along the scale, decreasing
continuously.
For the quasi-static tests with a load of 15 N, all wear tests

confirmed that the stable phase of friction coefficient is around
400 cycles (Fig. 7). For the quasi-static load of 15 N, results
were different from those obtained in tests with loads of 30 N
and 100 N. The roughness amplitude of healthy and worn
cartilage increased up to 0.1.10�4 mm, after which it con-
tinuously decreased. The roughness amplitudes of the healthy
sample were lower than the amplitudes for the worn samples
up to wavelet length 0.2.10�4 mm for 2000 cycles and
0.3.10�4 mm for 400 cycles (Fig. 8).
Furthermore, both healthy and worn samples (15 N) show

the same waviness (Fig. 9b).
In addition, the surfaces of the worn cartilage are homo-

geneous and we observe large amounts of debris on the surface
after 2000 cycles (Fig. 9a).
The analysis of the fractal dimension was performed on five

bands of scales from the multi-scale analysis. It may be noted

Fig. 5. Wavelet decomposition of healthy bone and worn bone with loads of 30N and 100N.

Fig. 6. Roughness spectrum SMa for healthy and worn cartilage with loads of
30 N and 100 N.

Fig. 7. Friction coefficient of quasi-static mode with 15 N load after 400 cycles.

Fig. 8. Tomographic images (A) and wavelet decomposition (B) of healthy
sample and worn sample with load of 15 N.
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that the surface of the health cartilage has the highest fractal
dimension on five scales.

Depending on the friction conditions, it can be noted that the
fractal dimension of the surface of the worn cartilage remains
less than the fractal dimension of the healthy cartilage. Fig. 10
shows the effect of friction conditions on the transformation of

the scales of the surface morphology as a function of the
normal load and the number of cycles.
As shown in the multi-scale decomposition figures (Figs.

6 and 8), the maximum difference in cartilage wear amplitude
is in the wavelength band (0–100 μm). We have chosen this
band of wavelengths to study the state of deformation in x and

Fig. 9. Roughness spectrum SMa for healthy and worn samples with quasi-static load of 15 N.

Fig. 10. Fractal dimensions over five bands of scale. On the left side: Effect of normal load. On the right side: Effect of number of cycles.
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y directions, as a function of the applied normal force and as a
function of the number of cycles:

εdef ;x ¼
ρx
λx

; εdef ;y ¼
ρy
λy

Fig. 11 shows the effect of the normal load and the number
of cycles on the deformation state of the cartilage in the
wavelength band: 0–100 μm.

The extraction of the scale band between 0 and 100 μm,
revealed the appearance of a facies of usury, known in
tribology by the pitting. We can note the existence of this
facies on the two surfaces of cartilage, for a normal load of
15 N after 400 and 2000 cycles. The two images in Fig. 12
show clearly the appearance of the small holes whose diameter
(D) was studied statistically.

To characterize this type of facies due to adhesion wear, we
can use the work of Rabinowich [52], which connect the
diameter of holes with the energy of adhesion and the hardness
of the cartilage as:

D¼ 6104
Wad

H

With: Wad: the energy of adhesion, H the Hardness of
cartilage, D: the diameter of the hole.

Taking as mean value of the hardness of the cartilage, H ¼
1 MPa, the mean values of the diameters of the holes of the
wear by pitting were analyzed statistically and give as mean
values: for 400 cycles, D ¼ 50 μm and for 2000 cycles, D ¼
90 μm.

Using the Rabinowich model, we find adhesion energy for
400 cycles: Wad ¼ 0.83 10�3 J m�2, and for 2000 cycles an
adhesion energy :Wad ¼ 1.5 10�3 J m�2.
We then determined the adhesive force, the adhesive friction

coefficient and the adhesive shear stress. The mean value of the
adhesion drill, whatever the number of cycles, is 16.6 N
(Wad ¼ Fad. D) and the adhesive friction coefficient is: μad ¼
2.7 μad ¼ Fad

Fn
¼ τad

H

� �
, with a shear stress of τad ¼ 2.17 103 Pa.

4. Conclusion and discussion

Wear tests with loads applied to the TMC joint present a
challenge. Since TMC dynamic loads are not known, there is
no norm to refer to.
In our study, we used data on the loads applied to the TMC

joint in static position. However, based on the known dynamic
loads applied to the interphalangeal joint, we were able to
estimate TMC joint loading.
Articular cartilage is essential for providing low friction and

wear at contacting joint surfaces. It is a biphasic component
composed of fluid and solid phases [53]. During compressive
loads, the mechanism of cartilage lubrication changes. Indeed,
during the compressive phase fluid exudation occurs [53] and
the fluid content in the cartilage is trapped within the contact
area [54]. Thus, a large portion of the load on the tissue is
borne by interstitial fluid rather than by solid components of
the tissue [55]. The interstitial fluid pressurization plays an
important role in the joint tribology. It has been shown that it
aids the sliding [56–59] in reducing solid-to-solid contact,

Fig. 11. Deformation state (Ex and Ey) of the cartilage in the wavelength band: 0–100 μm.
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which in turn reduces the friction coefficient [60,61]. Under
our experimental conditions, the observed lower friction
coefficient in vibration mode would not be due to the
replenishment of the fluid at the contact interface but it could
be rather caused by the observed cartilage damage.

Because multi-scale analysis can describe topography on
many length scales, it was a relevant choice here for complex
surfaces such as cartilage [62,63]. We therefore took a multi-
scale analysis approach consisting in the decomposition of
topographic surfaces into different roughness scales. This
decomposition used 2D continuous wavelet transform.

In this study, for loads of 30 N and 100 N, we found that the
wavelet amplitude of the worn cartilage decreases continu-
ously. Thus, for the same wavelet length, the amplitude of the
healthy sample is higher than that of the worn sample up to a
wavelet length of 0,8.10�4 mm. Furthermore, for longer
wavelets, we found a similar roughness profile for healthy
and for worn samples. All this explains why the cartilage

surface is flattened and compacted by the wear tests and
asperities are crushed.
In a finer analysis, for a load of 30 N, we observed a mixed

wear facies with scratches and pitting. Horizontal scratches and
deep holes were observable on the cartilage surface. For load
of 100 N, horizontal scratches were flattened and holes were
found less deep than for 30 N. These wear facies correspond in
a progressive stage of osteoarthritis has it was showed by [64].
This important degradation of the cartilage is confirmed by the
fractal analysis. For loads of 30 N and 100 N, the cartilage
surface is transformed and a new surface profile was appeared.
At a load of 15 N, the surface topography of the worn

cartilage is more homogeneous than that of the healthy sample.
The roughness amplitude for the healthy cartilage is lower than
that of the worn cartilage up to a wavelet length of
0,25.10�4 mm. At that point, we observe a transitory phenom-
enon where the worn cartilage is rougher than the healthy
cartilage, for 400 cycles. This transitory phenomenon is

Fig.12. Appearance of localized small holes on worn cartilage with load of 15N, (A) for 400 cycles and (B) for 2000 cycles.
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attenuated for 2000 cycles, possibly because of the pull-out of
material and its redistribution in the cartilage throughout the
cycles. This transitory phenomenon does not occur in the worn
cartilage with loads of 30 N and 100 N.

In a deeper analysis, at a load of 15 N, only localized pitting
was characterized. After 400 cycles, small holes appeared on
the cartilage surface. After 2000 cycles, the cartilage is
flattened and holes are less deep than after 400 cycles. This
wear facies correspond in an early stage of osteoarthritis has it
was showed by [64,65]. This early degradation of the cartilage
is confirmed by the fractal analysis. A variation in the surface
profile is becoming distinguishable with holes in the surface
becoming more prominent for 400 cycles at wavelength
between 150 mm and 200 mm.

In our study, for each wear condition, the friction
coefficients increase and stabilize between 200 and 400
cycles, with no further fluctuations. This lack of variation
can be explained by the fact that, although the cartilage is
submerged in bovine serum, the regime is a mixed one and
not a lubricated regime, due to the cartilage damage. The
interstitial fluid created by the cartilage was therefore unable
to play its lubricant role. Our study is in accordance with
Murakami, who used finite elements and experimental
models to examine the compressive response of the articular
cartilage. His study shows that the percentage of fluid load
support is much lower in continuous loading than in on-off
loading on cartilage [66].

In conclusion, we have shown that we were able to
characterize the wear response of cartilage under different
load intensities and cycles. Even when loading and few cycles
are used, the cartilage is damaged and a variation in the surface
profile was distinguishable. Thus the ceramic does not appear
as a biomaterial of choice for a TMC hemi-arthroplasty.
Nevertheless, caution should be used in interpreting results
under these loads, because there is no data on actual dynamic
loads for the trapeziometacarpal joint. Furthermore, the experi-
mental settings may limit the generalization of the results for in
vivo conditions. In addition a ceramic pattern in conformity of
the trapeziometacarpal joint should be used to distribute the
loads over a larger articular cartilage area and hence reduce
the local contact pressure. This should lead to a more
favorable wear results and reduce the cartilage damage.
Moreover a better understanding of articular behavior with
unloading cycles would improve attempts to mimic the real
behavior of cartilage.
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Glossaire

• APB : Muscle court abducteur du pouce
• APL : Muscle long abducteur du pouce
• ATM : Articulation Trapézo Métacarpienne
• dAOL : Ligament antérieur oblique profond
• DCL : Ligament dorso-central
• DIML : Ligament inter-métacarpien profond
• DRL : Ligament dorso-radial
• DTM-I : Ligament premier dorso-trapezo métacarpien
• EPB : Muscle court extenseur du pouce
• EPL : Muscle long extenseur du pouce
• FPB : Muscle court fléchisseur du pouce
• FPL : Muscle long fléchisseur du pouce
• HA : Hémi-arthroplastie
• HP : Hémi-prothèse
• OP : Muscle opposant du pouce
• IML : Ligament inter-métacarpien
• M1 : Premier Métacarpien
• PTM : Prothèse Trapézo Métacarpienne
• UCL : Collateral Ulnar Ligament
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