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RƒSUMƒ  

La scoliose idiopathique de l'adolescence est une pathologie complexe et Žvolutive entra”nant une 

dŽformation tridimensionnelle du rachis, de la cage thoracique et du bassin. Cette pathologie 

affecte 2 ˆ 4% de la population adolescente. Dans le cas de scolioses sŽv•res, un traitement 

chirurgical est recommandŽ. LÕimagerie radiographique est la technique la plus rŽpandue pour le 

diagnostic et le suivi des effets de cette pathologie. De plus, des outils de reconstruction 3D du 

rachis ˆ partir de radiographies du patient sont actuellement disponibles avant la chirurgie pour 

permettre une caractŽrisation bi- et tridimensionnelle des dŽformations scoliotiques ainsi que la 

planification des manÏuvres d'instrumentation. Les mod•les 3D prŽopŽratoires ne sont pas 

directement utilisables pendant la chirurgie puisqu'il y existe un changement des courbures 

scoliotiques dž ˆ la position allongŽe, ˆ l'exposition chirurgicale et ˆ l'anesthŽsie. 

Plusieurs syst•mes de suivi ont ŽtŽ testŽs pour suivre le changement de forme du rachis et le 

mouvement des vert•bres en intraopŽratoire : mŽcaniques, optoŽlectroniques, ŽlectromagnŽtiques, 

ultrasons, radiographiques. Ces syst•mes permettent de dŽtecter la position des vert•bres pendant 

la chirurgie et peuvent •tre utilisŽs pour la mise ˆ jour de mod•les 3D prŽopŽratoires. Pour ce 

faire, ils requi•rent l'installation de marqueurs sur les vert•bres ou l'identification manuelle de 

points anatomiques pendant la chirurgie, ce qui peut interfŽrer avec la procŽdure chirurgicale. 

Ainsi, des syst•mes d'imagerie et de navigation intraopŽratoires sont actuellement disponibles 

pour visualiser les dŽformations 3D du rachis et guider les manÏuvres d'instrumentation de fa•on 

sžre et prŽcise. Cependant, ˆ partir de ces syst•mes, il n'est pas encore possible de quantifier en 

intraopŽratoire les dŽformations scoliotiques et la correction rŽsultant des manÏuvres 

d'instrumentation. 

Ce projet de ma”trise visait ˆ dŽvelopper une technique permettant la mesure intraopŽratoire 

automatique des dŽformations scoliotiques afin de fournir au chirurgien des donnŽes quantitatives 

exploitables pour Žvaluer et amŽliorer la stratŽgie chirurgicale. Globalement, le calcul des 

dŽformations scoliotiques 3D a ŽtŽ effectuŽ gr‰ce ˆ la mise ˆ jour d'un mod•le gŽomŽtrique 

prŽopŽratoire ˆ partir d'images fluoroscopiques 3D intraopŽratoires.  

De fa•on plus prŽcise, un mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire a ŽtŽ construit ˆ partir de 28 rep•res 

anatomiques vertŽbraux identifiŽs manuellement par un opŽrateur sur des radiographies bi-

planaires en position ŽrigŽe avant la chirurgie. Ces points ont ŽtŽ utilisŽs pour obtenir un mod•le 
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surfacique de chaque vert•bre gr‰ce ˆ une technique de krigeage. Le mod•le intraopŽratoire a ŽtŽ 

calculŽ par recalage entre ce mod•le gŽomŽtrique et les donnŽes intraopŽratoires provenant dÕun 

mod•le voxŽlisŽ reconstruit ˆ lÕaide dÕun fluoroscope 3D. Chaque vert•bre du mod•le voxŽlisŽ a 

ŽtŽ segmentŽe et identifiŽe manuellement sur les images 3D fluoroscopiques intraopŽratoires. Un 

recalage rigide entre le mod•le prŽopŽratoire de chaque vert•bre et les donnŽes intraopŽratoires 

correspondantes a abouti au calcul de 6 param•tres de transformation spatiale (! ! ! ! ! , ! ! , ! ! , ! ! , 

! ! ) permettant de retrouver la position intraopŽratoire du mod•le vertŽbral. Le recalage a ŽtŽ 

rŽalisŽ en deux Žtapes. D'abord, une Žtape linŽaire fondŽe sur lÕanalyse en composantes 

principales a ŽtŽ appliquŽe pour obtenir une premi•re superposition du mod•le vertŽbral 

prŽopŽratoire et des donnŽes intraopŽratoires correspondantes. Le rŽsultat de cette Žtape a permis 

de dŽfinir la position de dŽpart de l'algorithme de lÕIterative Closest Point, utilisŽ par la suite pour 

minimiser la distance entre le mod•le vertŽbral prŽopŽratoire et les donnŽes intraopŽratoires. Ë 

chaque itŽration, la distance a ŽtŽ calculŽe ˆ l'aide d'un champ scalaire 3D de distances associŽ 

aux images intraopŽratoires. LÕestimation de param•tres de transformation spatiale a ŽtŽ 

optimisŽe avec lÕalgorithme de Levenberg-Marquardt. Les param•tres de rotation et translation 

calculŽs ont permis de mettre ˆ jour les rep•res anatomiques vertŽbraux nŽcessaires pour la 

quantification automatique des dŽformations du rachis scoliotique en configuration 

intraopŽratoire. Les indices cliniques considŽrŽs dans ce travail incluent : les angles de Cobb 

(dans le plan coronal), la cyphose thoracique et la lordose lombaire dans le plan sagittal, la 

balance du rachis dans les plans frontal et sagittal, la translation et la rotation des vert•bres 

apicales, l'inclinaison de T1, l'orientation des plans de courbure maximale par rapport au plan 

sagittal (reprŽsentation da Vinci). 

Cette mŽthode de modŽlisation, recalage et mesure a ŽtŽ validŽe suivant deux Žtapes. Dans un 

premier temps, un mod•le synthŽtique de rachis scoliotique a ŽtŽ utilisŽ. Il a d'abord ŽtŽ 

radiographiŽ en position debout, de face et de profil, simulant les conditions prŽopŽratoires. Le 

mod•le gŽomŽtrique a ŽtŽ reconstruit en 3D ̂ partir de rep•res anatomiques vertŽbraux identifiŽs 

manuellement par un opŽrateur sur les deux radiographies. Le positionnement intraopŽratoire en 

dŽcubitus ventral du mod•le synthŽtique a ensuite ŽtŽ reproduit et numŽrisŽ ˆ partir d'un appareil 

d'imagerie fluoroscopique 2D/3D. L'application des algorithmes dŽveloppŽs a permis de 

quantifier les dŽformations scoliotiques avec une erreur du m•me ordre de grandeur que les 

mesures prŽopŽratoires. Ainsi, les mesures angulaires dans les plans coronal et sagittal avaient 
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des erreurs infŽrieures ˆ 4.6¡, ce qui est ̂ lÕintŽrieur du seuil cliniquement acceptable de 5¡. Les 

mesures dans le plan transverse avaient des erreurs infŽrieures ˆ 5.2¡ pour la rotation axiale de la 

vert•bre apicale et 5¡ pour lÕorientation des plans de courbure maximale (reprŽsentation daVinci), 

ce qui est aussi des valeurs cliniquement acceptables. Les mesures linaires avaient des erreurs 

infŽrieures ˆ 2.7 mm.  

La validation de la mŽthode de recalage a ŽtŽ complŽtŽe par une analyse de sensibilitŽ ˆ l'aide de 

mod•les construits numŽriquement, ce qui a permis d'analyser sŽparŽment l'influence de deux 

sources d'erreur diffŽrentes : une erreur reliŽe ˆ l'identification manuelle des rep•res vertŽbraux 

prŽopŽratoires et une erreur reliŽe  ̂ la segmentation du mod•le voxelisŽ intraopŽratoire. Les 

simulations ont ŽtŽ effectuŽes sur 15 vert•bres provenant de 3 configurations scoliotiques 

diffŽrentes. La sŽquence de rotations latŽrale-sagittale-axiale successives a ŽtŽ utilisŽe pour 

Žvaluer l'exactitude du recalage. L'algorithme a ŽtŽ robuste aux deux sources d'erreur. L'erreur 

moyenne maximale est de 2.6¡. Par la suite, les m•mes simulations ont ŽtŽ rŽpŽtŽes en utilisant 

un algorithme de recalage de la littŽrature basŽ sur un Iterative Closest Point optimisŽ avec la 

mŽthode Levenberg-Marquardt, et une exactitude comparable (Žcart maximal de 0.5¡ entre les 

deux mŽthodes) a ŽtŽ dŽmontrŽe.  

Dans le but d'augmenter le niveau d'automatisation de la mŽthode de mesure dŽveloppŽe, un 

algorithme d'Žtiquetage automatique des vert•bres intraopŽratoires a ŽtŽ proposŽ. LÕobjectif de 

cet algorithme Žtait dÕidentifier chaque vert•bre ˆ partir des images segmentŽes intraopŽratoires. 

DÕabord, le produit de convolution avec une fonction gaussienne 2D a permis dÕidentifier les 

centres des vert•bres. Ë partir de ces centres, une succession d'opŽrations morphologiques 

dÕerosion et dilatation a ŽtŽ appliquŽe pour Žtiqueter les voxels associŽs ˆ  chaque vert•bre. Cette 

mŽthode a ŽtŽ appliquŽe ˆ trois mod•les numŽriques de rachis. 97.1% du volume du rachis a ainsi 

pu •tre ŽtiquetŽ. Plus spŽcifiquement, l'algorithme a montrŽ une sensibilitŽ et une spŽcificitŽ 

moyenne pour l'Žtiquetage de chaque vert•bre de 97.6% et de 99.6% respectivement. Cependant 

lÕalgorithme a montrŽ une dŽpendance ̂ la qualitŽ de la segmentation des images 

intraopŽratoires. 

Ces rŽsultats ont montrŽ la faisabilitŽ de quantification des indices cliniques du rachis scoliotique 

pendant la chirurgie afin de fournir au chirurgien des informations utiles pour Žvaluer le niveau 

de correction atteint. Cependant, les techniques proposŽes prŽsentent encore certaines limites. 



viii  

 

D'abord, un outil enti•rement automatique pour le calcul des dŽformations scoliotiques devrait 

intŽgrer une segmentation automatique des images fluoroscopiques intraopŽratoires, ce qui nÕa 

pas ŽtŽ abordŽ dans ce travail. De plus, une amŽlioration de la technique d'Žtiquetage automatique 

serait nŽcessaire pour rŽduire les erreurs liŽes ˆ la qualitŽ de segmentation. Des Žtudes plus 

approfondies sur le prŽtraitement du mod•le intraopŽratoire seront donc nŽcessaires. La mŽthode 

de recalage implŽmentŽe prŽvoit une transformation rigide des mod•les de vert•bres, ce qui est 

gŽnŽralement acceptable, mais ne permet pas de prendre en compte des changements de la 

topologie de la vert•bre, par exemple ˆ cause d'ostŽotomies. Par ailleurs, une transformation 

Žlastique pourrait permettre de modifier localement la position des rep•res anatomiques 

vertŽbraux afin dÕen corriger dÕŽventuelles imprŽcisions gr‰ce ˆ lÕinformation surfacique 

intraopŽratoire. Les algorithmes ont ŽtŽ appliquŽs en considŽrant le positionnement du patient au 

dŽbut de la chirurgie, et ne prennent donc pas en compte la prŽsence de lÕinstrumentation qui 

pourrait influencer lÕacquisition des donnŽes intraopŽratoires. L'appareil d'imagerie 

intraopŽratoire utilisŽ dans ce travail, l'O-Arm, ne permet pas de scanner en une seule Žtape la 

colonne vertŽbrale en entier, et plusieurs prises d'images ont donc ŽtŽ nŽcessaires. Ceci peut 

constituer un probl•me ˆ la fois pour le niveau d'irradiation du patient et pour le recalage entre les 

images dŽrivant des diffŽrentes prises. Enfin, les outils dŽveloppŽs ont ŽtŽ validŽs seulement sur 

des mod•les numŽriques et sur un rachis synthŽtique et une validation sur des images issues d'un 

vrai patient serait nŽcessaire. 

Ce travail a permis de montrer la faisabilitŽ dÕexploiter les syst•mes d'imagerie dŽjˆ utilisŽs en 

salle de chirurgie et les techniques de recalage prŽsentement connues pour obtenir des 

informations quantitatives au cours de la chirurgie. L'intŽgration de cet outil avec les techniques 

de navigation et de simulation biomŽcanique permettrait d'offrir de nouvelles options pour 

Žventuellement amŽliorer la correction et les manÏuvres d'instrumentation. 
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ABSTRACT 

Adolescent idiopathic scoliosis (AIS) is a complex and progressive pathology leading to three-

dimensional deformities of the spine, rib cage and pelvis. This pathology affects 2 to 4% of the 

adolescent population. In the case of severe scoliosis, a surgical treatment is required. 

Radiographic imaging is mostly used for the diagnosis and the monitoring of scoliosis. 3D 

reconstruction of the spine from patientÕs radiographs is currently available to enable the two- 

and three-dimensional characterization of scoliotic deformities and planning of the 

instrumentation maneuvers. The 3D preoperative models canÕt be directly used during surgery 

since there is a change in the scoliotic curvature caused by the prone positioning, the surgical 

exposure and the anesthesia. 

Several tracking systems have been tested to monitor the spinal shape changes and follow the 

intraoperative motion of the vertebrae: optoelectronics or electromagnetics systems, ultrasounds, 

radiographs. These systems enable the tracking of the intraoperative positioning of the vertebrae, 

and can be used to update 3D preoperative models. This requires the installation of external 

markers on vertebrae or the manual identification of anatomic points during surgery, which can 

interfere with the surgical procedure. Imaging and navigation systems are then currently available 

to visualize the 3D deformities of the spine and to safely and precisely guide the instrumentation 

maneuvers. Nevertheless, these systems do not enable the quantification of the intraoperative 

scoliotic deformities and the correction resulting from instrumentation maneuvers. 

This project aimed to develop a technique that enables the automatic intraoperative measurement 

of the scoliotic deformities, in order to provide the surgeon with quantitative feedback to evaluate 

and improve the surgical strategy. The 3D scoliotic deformities were computed by registering a 

preoperative geometric model with intraoperative 3D fluoroscopic images of the spine. 

More precisely, a preoperative geometric model was constructed from 28 vertebral landmarks 

manually identified by an operator on biplanar radiographs acquired preoperatively in standing 

position. These landmarks were used to obtain a surface model of each vertebra though a dual 

kriging interpolation technique. The intraoperative model was computed by the registration 

between this preoperative geometric model and the intraoperative data, composed of a voxelized 

model obtained from 3D fluoroscopic images. Each vertebra of the voxelized model was 

segmented and manually identified on intraoperative 3D fluoroscopic images. A rigid registration 
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with the corresponding preoperative model led to the computation of 6 spatial transformation 

parameters (! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ) to compute the position of the intraoperative vertebral model. 

The registration algorithm is composed of two steps. First, a linear step based on the principal 

component analysis was applied to obtain a first superimposition of two corresponding vertebrae. 

The result of this first step defined the initial position of the Iterative Closest Point algorithm, 

used to minimize the distance between the preoperative vertebral model and the corresponding 

intraoperative data.  At each iteration, the distance between the preoperative vertebral model and 

the intraoperative data was computed using a 3D distance map with intraoperative data. The 

estimation of transformation parameters was optimized with the Levenberg-Mararquardt 

algorithm. These computed rotation and translation parameters enabled the update of vertebral 

landmarks, which are necessary to automatically quantify the scoliotic spine deformities in the 

intraoperative configuration. The selected clinical indices: the Cobb angles in the coronal plane, 

the thoracic kyphosis and lumbar lordosis in the sagittal plane, the spinal balance in the frontal 

and sagittal planes, the translation and rotation of the apical vertebrae, the T1-tilt , and the 

orientation of the planes of maximal curvature with respect to the sagittal plan (da Vinci 

representation). 

The modeling, registration algorithm and measurement method were validated in two steps. At 

first, a synthetic model of the spine was used. The preoperative standing positioning was 

reproduced and the preoperative geometrical model was obtained using vertebral anatomical 

landmarks identified manually on biplanar radiographs. The intraoperative prone positioning was 

reproduced and acquired using a 2D/3D fluoroscopic imaging system. The application of the 

developed algorithm enabled the quantification of the scoliotic deformities with accuracy similar 

or better as compared to preoperative measurements. Thus the angular measurements in the 

coronal and sagittal planes had errors below 4.6¡, which is below the clinically acceptable 

threshold of 5¡. The measurements in the transversal plane had errors below 5.2¡ for the axial 

rotation of the apical vertebra and 5¡ for the orientation of the plans of maximum curvature (da 

Vinci representation), which are also clinically acceptable errors. The linear measurements had 

errors below 2.7 mm. 

The validation of the registration algorithm was assessed with a sensitivity analysis using 

computerized models. The use of computerized models enabled the analysis of the influence of 

two sources of errors: an error deriving from inaccuracies in the manual identification of 
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vertebral landmarks in the preoperative geometric model, an error deriving from inaccuracies in 

the segmentation and identification of each vertebra in the intraoperative fluoroscopic images. 

The simulations were carried out on 15 vertebrae from 3 different scoliotic configurations. A 

sequence of Òlateral-sagittal-axial anglesÓ was used to evaluate the accuracy of the registration 

algorithm. The algorithm was robust to both sources of error. The maximal average error was 

2.6¡. The same simulations were then repeated using a registration algorithm of the literature, 

based on the Iterative Closest Point method optimized with the Levenberg-Marquart method, and 

a similar accuracy (maximal difference between the two methods of 0.5¡) was shown. 

An automatic intraoperative labeling algorithm of the vertebrae was also proposed. The aim of 

this algorithm was to identify each vertebra from intraoperative segmented images. First, the 

convolution product with a 2D Gaussian function enabled the identification of the vertebraeÕs 

centers. Then, sequential operations of erosion and dilation were performed to label all the 

voxels. This method was applied to three computerized spinal models. 97.1% of the spineÕs 

volume was labeled. More specifically, the algorithm showed average specificity and sensitivity 

for the labeling of each vertebra of 97.6% and 99.6% respectively. However, the algorithm 

showed dependence to the quality of the segmentation of the intraoperative images. 

These results showed the feasibility of quantifying clinical indices of the scoliotic spine during 

surgery, in order to provide the surgeon with useful feedback to evaluate the level of correction 

reached. However, the proposed techniques still present several limitations. First, a full -automatic 

tool for the computation of scoliotic deformities should include an automatic segmentation of 

intraoperative fluoroscopic images, which was not addressed in this work. Moreover, an 

improvement of the automatic labeling technique is necessary to reduce the errors caused by the 

quality of the segmentation. Further studies on the pretreatment of the intraoperative model are 

then necessary. The proposed registration method is based on a rigid transformation of the 

vertebral models, which is generally acceptable but doesnÕt takes into account the vertebraeÕs 

topology changes, for instance due to osteotomies. Furthermore, an elastic transformation could 

enable the local modification of the vertebral landmarksÕ positions, in order to correct their 

inaccuracies using the information from intraoperative data. The algorithm was applied 

considering the patientÕs position at the beginning of the surgery, and thus doesnÕt take into 

account the presence of instrumentation that could influence the acquisition of the intraoperative 

data. The intraoperative imaging system used in this study, O-Arm, doesnÕt enable the entire 
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scanning of the spine in one single step, and several acquisitions are then necessary thus causing 

significant ionizing exposure. Moreover stitching images from different scans is still an open 

issue. Finally, the tools developed were validated only on computerized models and on a 

synthetic spine. A validation on images from real patients would be necessary. 

The work showed the feasibility of using available imaging systems and registration techniques 

to obtain quantitative information during surgery. Integrating this tool with the navigation system 

and biomechanical simulation tools would offer new options to improve the correction and the 

instrumentation maneuvers. 
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INTRODUCTION  

La scoliose idiopathique de l'adolescence est une pathologie rachidienne frŽquente, affectant 2 ˆ 

4% des adolescents (Asher et al., 2006; Reamy et al., 2001; Silva et al., 2009). Cette pathologie 

entra”ne une dŽformation tridimensionnelle (3D) de la colonne vertŽbrale, avec l'apparition de 

courbes dans le plan frontal, une modification des courbures physiologiques dans le plan sagittal 

ainsi qu'une rotation des vert•bres et des courbures spinales dans le plan transverse. 

LÕimagerie radiographique est la technique la plus rŽpandue pour le diagnostic de la scoliose. De 

nombreux indices cliniques peuvent •tre calculŽs sur les radiographies pour lÕŽvaluation d'un 

patient scoliotique (Aubin et al., 2011; O'Brien et al., 2004). Un indice clinique communŽment 

utilisŽ pour Žvaluer la sŽvŽritŽ de la scoliose est l'angle de Cobb, dont la mesure permet de fournir 

des indications pour le traitement orthopŽdique. Les courbures scoliotiques caractŽrisŽes par un 

angle de Cobb compris entre 20¡ et 40¡ sont gŽnŽralement traitŽes par corsets orthopŽdiques, 

alors que dans le cas de scoliose sŽv•re (angle de Cobb > 40¡), un traitement chirurgical est 

recommandŽ.  

Le traitement chirurgical le plus courant prŽvoit des manÏuvres de dŽrotation, translation et 

compression/distraction pour redresser la colonne vertŽbrale ˆ l'aide de plusieurs types d'implants 

(habituellement des vis) installŽs sur des tiges mŽtalliques (Aubin et al., 2008). La chirurgie 

d'instrumentation est complexe et invasive, et plusieurs travaux ont ŽtŽ rŽalisŽs afin d'amŽliorer la 

caractŽrisation gŽomŽtrique des dŽformations scoliotiques ainsi que la comprŽhension 

biomŽcanique des param•tres d'instrumentation (Aubin et al., 1997; Aubin et al., 2003; Delorme 

et al., 2003; Wang et al., 2012). Ces travaux sont principalement basŽs sur la reconstruction 3D 

de la gŽomŽtrie du rachis ˆ partir de radiographies prŽopŽratoires du patient avec plusieurs 

techniques dŽveloppŽes au cours des derni•res dŽcennies (Cheriet et al., 1999; Dansereau et al., 

1988; Delorme et al., 2003; Humbert, 2008; Kadoury et al., 2007; Pomero et al., 2004). 

Cependant, ces mod•les 3D ne sont pas directement utilisables pendant la chirurgie ˆ cause du 

changement de forme de la colonne vertŽbrale entre la position debout prŽopŽratoire et la position 

allongŽe intraopŽratoire, qui induit une rŽduction de lÕangle de Cobb dÕen moyenne 37¡ (Delorme 

et al., 2000). 

Le champ visuel pendant la chirurgie est restreint ce qui rend difficile l'acc•s au changement de 

forme de la colonne vertŽbrale. En effet, dans le cas de chirurgie par approche postŽrieure, seule 
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la partie postŽrieure des vert•bres est exposŽe, ce qui rend le suivi du mouvement des vert•bres 

compliquŽ. Cet aspect constitue aussi un probl•me important pour lÕinsertion de vis. Ces 

difficultŽs ont entrainŽ le dŽveloppement dÕoutils pour suivre les changements de position des 

vert•bres, augmenter la visibilitŽ et guider l'insertion des vis pendant la chirurgie. DiffŽrents 

types de localisateurs ont ŽtŽ testŽs pour le suivi du mouvement de la colonne, de nature 

mŽcanique (Glossop et al., 1997), optique (Ghanem et al., 1997; LavallŽe et al., 1995a; Nolte et 

al., 1995), ŽlectromagnŽtique (Amiot et al., 1995), ˆ ultrason (Yan et al., 2011). Ces syst•mes 

nŽcessitent l'installation de marqueurs sur les vert•bres, ou l'identification manuelle de certains 

points, ce qui rend compliquŽe leur utilisation au cours de la chirurgie. Plusieurs syst•mes 

d'imagerie (i.e. Curveª de BrainLab, O-Arm¨ de Medtronic, Mobile C-arms de Siemens) ont 

Žgalement ŽtŽ exploitŽs afin dÕaugmenter la visibilitŽ du champ chirurgical et d'amŽliorer la 

prŽcision des manÏuvres d'instrumentation. Merloz et al. (1997) et plus rŽcemment Gelalis et al. 

(2012) ont montrŽ que la navigation avec les images CT-scan peut augmenter significativement le 

pourcentage de vis correctement placŽes dans le pŽdicule. Larson et al. (2012) et Silbermann et 

al. (2011) ont montrŽ que des appareils d'imagerie fluoroscopique et de navigation disponibles 

actuellement en salle de chirurgie (i.e. O-Arm¨  et StealthStation de Medtronic, ARCADIS¨ 

Orbic 3D et NaviLink 3D de Siemens)  permettent de diminuer de 16% ˆ 0.8% le risque de 

pŽnŽtration du cortex avec les vis (Tian et al., 2011). 

L'objectif de ce projet de ma”trise est de dŽvelopper une mŽthode de mesure permettant de 

quantifier de fa•on automatique les dŽformations scoliotiques pendant la chirurgie. Pour ce faire, 

deux objectifs spŽcifiques ont ŽtŽ dŽfinis : (1) Žvaluer la faisabilitŽ de modŽliser la gŽomŽtrie 

intraopŽratoire de la colonne vertŽbrale par recalage entre un mod•le prŽopŽratoire obtenu ˆ partir 

des radiographies biplanaires et des images fluoroscopiques 2D/3D intraopŽratoires; (2) valider le 

calcul des dŽformations scoliotiques.  

Ce mŽmoire se divise en 5 chapitres. Le premier chapitre prŽsente la revue des connaissances 

nŽcessaires ˆ la comprŽhension du sujet. La problŽmatique ainsi que les objectifs spŽcifiques du 

projet sont exposŽs dans le chapitre 2. Le chapitre 3 prŽsente un article dŽtaillant la mŽthode 

dŽveloppŽe ainsi que sa validation. Des rŽsultats complŽmentaires sont prŽsentŽs dans le chapitre 

4. Le chapitre 5 dresse une discussion critique du projet, en dŽtaillant ses points forts et ses 

limites. Le dernier chapitre conclut ce mŽmoire avec une courte synth•se des travaux et de 

suggestions d'amŽliorations futures. 
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CHAPITRE 1  REVUE DES CONNAISSANCES 

Ce chapitre prŽsente une revue des connaissances de l'anatomie du rachis, de la scoliose 

idiopathique de l'adolescent (SIA) et de ses traitements, en particulier le traitement par chirurgie 

qui constitue le cÏur de la problŽmatique clinique ˆ la base de ce projet de recherche. Au niveau 

technique, la reconstruction gŽomŽtrique 3D et la modŽlisation biomŽcanique du rachis ainsi que 

les syst•mes actuellement utilisŽs pour les gestes mŽdico-chirurgicaux assistŽs par ordinateur 

sont prŽsentŽs. Dans la derni•re partie de ce chapitre, les principales techniques de recalage 

pertinentes ˆ ce projet sont dŽtaillŽes. 

1.1 Anatomie descriptive et fonctionnelle du rachis 

La position et l'orientation des ŽlŽments de la colonne vertŽbrale dans l'espace seront dŽcrites 

dans ce mŽmoire par rapport aux trois plans anatomiques illustrŽs dans la Figure 1-1: le plan 

coronal, le plan sagittal et le plan transverse  (Knudson, 2007). 

 

Figure 1-1 : Plans anatomiques (adaptŽ de Wikipedia)  

 

Le syst•me de coordonnŽes global de la colonne vertŽbrale est dŽfini selon la convention 

indiquŽe par la Scoliosis Research Society (Stokes, 1994). L'origine est placŽe au niveau du 
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centre du plateau supŽrieur de la vert•bre S1. L'axe !  est orientŽ positivement vers l'avant, alors 

que l'axe !  est orientŽ positivement vers la gauche. L'axe !  est vertical vers la t•te.  

 

Figure 1-2 : Rep•re global de la colonne vertŽbrale (reproduit avec autorisation de Stokes, 1994) 

 

Pour chaque vert•bre, le centre du syst•me de coordonnŽes local est positionnŽ au centre du corps 

vertŽbral, l'axe !  passe par le centre des plateaux supŽrieur et infŽrieur et l'axe !  unit les 

pŽdicules droit et gauche. L'axe !  est dŽfini selon la r•gle de la main droite (Stokes, 1994). 

 

 

Figure 1-3 : Rep•re local dÕune vert•bre (reproduit avec autorisation de Stokes, 1994) 

 

La colonne vertŽbrale est une structure anatomique d'importance fondamentale pour le support du 

corps, pour la protection de la moelle Žpini•re ainsi que pour la mobilitŽ. Pour remplir ces 

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



5 

 

fonctions, le rachis doit concilier les requis mŽcaniques de rigiditŽ et de souplesse (Kapandji et 

al., 2005). 

Le rachis est constituŽ en gŽnŽral de 33 ˆ 34 vert•bres pouvant •tre classŽes selon quatre zones : 

sept vert•bres cervicales (C1 ˆ C7), douze vert•bres thoraciques (T1 ˆ T12) sur lesquelles est 

articulŽe la cage thoracique, cinq vert•bres lombaires (L1 ˆ L5), cinq vert•bres du sacrum (S1 ˆ 

S5) et entre trois et cinq vert•bres du coccyx. Ces quatre zones prŽsentent en position debout 

deux types de courbures dans le plan sagittal: les segments lombaire et cervical sont 

gŽnŽralement ˆ concavitŽ postŽrieure (lordose), alors que les segments thoracique et 

sacrococcygien prŽsentent une concavitŽ antŽrieure (cyphose). Cette alternance de courbures 

permet d'augmenter la rŽsistance aux efforts de compression axiale (Kapandji et al., 2005) 

(Figure 1-4). 

 

Figure 1-4 : Anatomie du rachis (adaptŽ de Gray, 1918) 

 

La vert•bre est l'ŽlŽment constitutif le plus important du rachis. AntŽrieurement elle est composŽe 

du corps vertŽbral, de forme cylindrique, qui est connectŽ postŽrieurement ˆ l'arc vertŽbral pour 

former le canal rachidien qui contient la moelle Žpini•re (Figure 1-5). 
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Figure 1-5 : Anatomie dÕune vert•bre : (a) vue de dessus, (b) coupe frontale (adaptŽ de Gray, 1918) 

 

Le corps vertŽbral est composŽ d'une coque d'os cortical dense contenant du tissu spongieux, et 

est dŽlimitŽ par les plateaux infŽrieur et supŽrieur eux-m•mes en contact avec les disques 

intervertŽbraux. La succession des corps vertŽbraux  forme un pilier qui contribue principalement 

ˆ la fonction statique de support. Afin de mieux accomplir cette t‰che, la taille et la masse des 

vert•bres augmentent en descendant des vert•bres cervicales jusqu'aux lombaires de mani•re ˆ 

permettre de mieux supporter l'augmentation progressive de sollicitations mŽcaniques (White et 

al., 1990). 

L'arc vertŽbral est constituŽ de plusieurs parties : deux pŽdicules qui reprŽsentent les points de 

jonction avec le corps vertŽbral, deux paires de facettes articulaires (une infŽrieure et une 

supŽrieure) permettant la liaison entre deux vert•bres adjacentes, deux lames dŽlimitant 

postŽrieurement le foramen vertŽbral et qui se rejoignent pour former lÕapophyse Žpineuse, deux 

apophyses transverses qui sont le site d'insertion des ŽlŽments musculaires et ligamentaires. La 

superposition des arches et des articulations joue le r™le fondamental de guide du mouvement du 

rachis (Kapandji et al., 2005). 

Les vert•bres sont sŽparŽes par un disque intervertŽbral constituŽ d'un annulus fibrosus, constituŽ 

principalement de cartilage, entourant un nuclŽus pulposus, constituŽ au 80% dÕeau (Figure 1-6). 

Les disques intervertŽbraux ont comme fonction de rendre la colonne flexible ainsi que dÕamortir 
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des pressions ŽlevŽes et de transmettre la pression agissant sur les diffŽrents segments vertŽbraux. 

C'est pourquoi la dimension des disques augmente du rachis cervical au rachis lombaire (Redaelli 

et al., 2007). 

 

Figure 1-6 : Coupe latŽrale dÕune vert•bre permettant dÕobserver les nucleus pulposus et lÕannulus fibrosus (adaptŽ 

de Gray, 1918) 

 

1.2 Scoliose idiopathique de lÕadolescence (SIA) 

1.2.1  DŽfinition de la scoliose 

La scoliose est une pathologie qui implique une dŽformation tridimensionnelle (3D) du rachis, du 

bassin et de la cage thoracique. Elle entraine une dŽviation latŽrale du rachis dans le plan frontal 

et peut Žgalement entra”ner une modification des courbures physiologiques dans le plan sagittal. 

De plus, on observe dans le plan transverse une rotation des vert•bres et des c™tes, ce qui cause 

l'apparition d'une bosse dans le dos (gibbositŽ). En raison de ces dŽformations, la rŽpartition du 

poids du squelette sur les vert•bres devient asymŽtrique. Ceci entra”ne alors un changement de 

forme du corps vertŽbral, qui devient cunŽiforme, ainsi que d'autres dŽformations locales au 

niveau des pŽdicules et des disques (Figure 1-7). 
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Figure 1-7 : Illustration des dŽformations entra”nŽes par la scoliose : (a) radiographie dÕun patient scoliotique (tirŽ 

dÕune banque dÕimages de lÕauteur), (b) cunŽiformisation de la vert•bre (reproduit avec autorisation de Stokes, 

1994), (c) gibbositŽ (issu de Wikipedia) 

 

La scoliose idiopathique de l'adolescent est la forme de scoliose idiopathique la plus commune 

(Asher et al., 2006). Elle se manifeste entre 10 et 18 ans, affecte 2 ˆ 4% de la population 

adolescente et la forme Žvolutive est quatre fois plus prŽsente chez les individus de sexe fŽminin 

(Reamy et al., 2001; Silva et al., 2009). L'Žtiologie de cette pathologie n'a pas encore ŽtŽ 

clairement identifiŽe, d'o• l'appellation idiopathique, mais plusieurs facteurs jouant un r™le 

important dans la progression de la dŽformation ont ŽtŽ identifiŽs: l'instabilitŽ biomŽcanique du 

rachis, des facteurs de croissance, des facteurs hormonaux, gŽnŽtiques, neurologiques ou 

musculaires (Lowe et al., 2000; Villemure et al., 2004).  

1.2.2 Mesures cliniques des dŽformations 

Plusieurs indices cliniques peuvent •tre utilisŽs pour caractŽriser la SIA en termes de 

dŽformations globales du rachis et de dŽformation locale de chaque vert•bre. Dans la pratique 
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clinique, les radiographies sont communŽment utilisŽes pour obtenir des informations 

caractŽristiques sur les courbures scoliotiques d'un patient. 

1.2.2.1 Param•tres globaux 

Les param•tres globaux plus communŽment utilisŽs sont prŽsentŽs dans les prochains 

paragraphes. Les dŽfinitions sont principalement issues de O'Brien et al. (2004). 

Angle de Cobb 

L'angle de Cobb est mesurŽ sur la radiographie postŽro-antŽrieure ou antŽro-postŽrieure du 

patient. Il reprŽsente l'angle dŽfini par les tangentes aux plateaux supŽrieur et infŽrieur 

respectivement de la vert•bre limite supŽrieure et infŽrieure de la courbure scoliotique (Figure 

1-8). Un patient est considŽrŽ scoliotique si l'angle de Cobb est supŽrieur ˆ 10¡. Il s'agit de 

l'indice clinique le plus utilisŽ pour obtenir des indications cliniques sur le traitement 

orthopŽdique ˆ adopter. Les patients pour lesquels les courbures scoliotiques sont comprises entre 

20¡ et 40¡ peuvent •tre traitŽs par corsets orthopŽdiques, alors que dans le cas de scoliose sŽv•re 

(angle de Cobb > 40¡), un traitement chirurgical est recommandŽ. Plusieurs Žtudes ont montrŽ 

que la prŽcision intra- et inter observateur pour le calcul de l'angle selon la mŽthode de Cobb est 

de ! 5¡ (Cassar-Pullicino et al., 2002). 

 

Figure 1-8 : Mesure des angles de Cobb sur une radiographie PA (issue dÕune banque dÕimages de lÕauteur) 
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Cyphose et lordose 

La cyphose et la lordose sont calculŽes ˆ partir des radiographies latŽrales du patient. La cyphose 

thoracique est mesurŽe entre le plateau supŽrieur de T2 et le plateau infŽrieur de T12 (Figure 

1-9.a). On peut aussi distinguer les angles suivants : 

¥ Cyphose thoracique proximale ŽvaluŽe entre les vert•bres T2 et T5 

¥ Cyphose thoracique moyenne ŽvaluŽe entre les vert•bres T5 et T12 

¥ Cyphose thoraco-lombaire ŽvaluŽe entre les vert•bres T10 et L2 

La lordose thoraco-lombaire est mesurŽe entre le plateau supŽrieur de T10 et le plateau infŽrieur 

de S1, et la lordose lombaire est mesurŽe entre le plateau supŽrieur de T12 et le plateau supŽrieur 

de S1 (Figure 1-9.b).  

Dans la population asymptomatique, la cyphose varie normalement entre 10¡ et 40¡ alors que la 

lordose varie entre 40¡ et 60¡  (O'Brien et al., 2004).  

 

Figure 1-9 : Mesure des dŽformations dans le plan sagittal : (a) cyphose, (b) lordose 

Vert•bre apicale 

La vert•bre apicale est la vert•bre prŽsentant la plus grande dŽviation latŽrale. Cette dŽviation, 

appelŽe en anglais apical vertebral translation (AVT),  reprŽsente la distance entre le centro•de de 

la vert•bre apicale et la droite verticale passant par le centro•de de la vert•bre C7 pour les 

courbures thoraciques, ou la distance entre le centro•de de la vert•bre apicale et la ligne verticale 
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centrale sacrŽe, appelŽe en anglais central sacral vertical line (CSVL), pour les courbures 

thoraco-lombaires/lombaires (O'Brien et al., 2004) (Figure 1-10.a). L'identification de la vert•bre 

apicale permet de classer la scoliose selon diffŽrentes rŽgions anatomiques (Stokes et al., 2006): 

¥ Scoliose cervicale : la vert•bre apicale est situŽe entre C1 et le disque C6-C7 

¥ Scoliose cervico-thoracique : la vert•bre apicale est situŽe entre C7 et T1 

¥ Scoliose thoracique : la vert•bre apicale est situŽe entre T2 et le disque T11-T12 

¥ Scoliose thoraco-lombaire : la vert•bre apicale est situŽe entre T12 et L1 

¥ Scoliose lombaire : la vert•bre apicale est situŽe entre le disque L1-L2 et le disque L4-L5 

¥ Scoliose lombo-sacrale : la vert•bre apicale est situŽe au-dessous de L5 

DŽjettement frontal et sagittal 

Le dŽjettement est un indice permettant de quantifier le dŽplacement du rachis par rapport ˆ son 

axe vertical ˆ la suite de l'apparition des courbures scoliotiques. Le dŽjettement frontal est mesurŽ 

ˆ partir de la radiographie postŽro-antŽrieure ou antŽro-postŽrieure du patient et correspond ˆ la 

distance entre la CSVL et la droite verticale passant par le centro•de de la vert•bre C7 (Figure 

1-10.b). De mani•re similaire, le dŽjettement sagittal est dŽfini comme la distance entre la CSVL 

et la droite verticale passant par le centro•de de la vert•bre C7 sur la radiographie latŽrale (Figure 

1-10.c). Un dŽjettement du rachis vers la droite est par convention positif. 
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Figure 1-10 : (a) translation de la vert•bre apicale (AVT) pour une courbure thoracique, (b) dŽjettement dans le plan 

coronal, (c) dŽjettement dans le plan sagittal 

1.2.2.2 Param•tres locaux 

LÕorientation des vert•bres est un param•tre permettant lÕŽvaluation des dŽformations 

scoliotiques. Plusieurs mŽthodes de mesures ont ŽtŽ proposŽes dans la littŽrature. Dans ce 

mŽmoire, les rotations locales sont calculŽes ˆ partir du rep•re local de la vert•bre selon la 

mŽthode dŽfinie par (Skalli et al., 1995), qui utilise les rotations successives autour des axes 

mobiles ! , ! ! , ! !!  selon la sŽquence des angles latŽral-sagittal-axial (L-S-A). (Figure 1-11). 

 

Figure 1-11 : Rotations successives de la vert•bre autour des axes locaux : (a) rotation latŽrale, (b) rotation sagittale, 

(c) rotation axiale 

 

(a) (b) (c) 
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Pour le calcul de la rotation axiale, la mŽthode de Stokes a aussi ŽtŽ utilisŽe dans le cadre de ce 

mŽmoire. Cette mŽthode est basŽe sur lÕidentification de la position des pŽdicules par rapport aux 

plateaux vertŽbraux (Stokes, 1989).  

1.2.2.3 ƒvaluation des mesures des param•tres rachidiens 

Plusieurs Žtudes se sont penchŽes sur lÕanalyse de la prŽcision et de la fiabilitŽ de la mesure 

manuelle et digitale des indices cliniques prŽcŽdemment prŽsentŽs et elles ont reportŽ une bonne 

ou excellente fiabilitŽ inter- et intra-observateur pour toutes les mesures, sauf pour la cyphose T2-

T5 et pour lÕAVT (dans lÕanalyse inter-observateur pour les mesures digitales)  (Kuklo et al., 

2005a; Kuklo et al., 2005b). Le logiciel de mesures de la colonne vertŽbrale NewSpine3D permet 

entre autres de calculer l'angle de Cobb avec une prŽcision supŽrieure ˆ 2¡, les autres angles avec 

une prŽcision supŽrieure ˆ 4¡ et les mesures linaires avec une prŽcision supŽrieure ˆ 3.5 mm 

(Aubin et al., 2011).  

1.2.3 Classification de la SIA 

Une premi•re classification de la SIA a ŽtŽ proposŽe par King et al. (1983) afin de fournir des 

recommandations sur la sŽlection des niveaux vertŽbraux ˆ fusionner lors d'un traitement 

chirurgical. Les courbures thoraciques ont ŽtŽ divisŽes en cinq types (I ˆ V), en fonction de 

l'amplitude, la forme et la flexibilitŽ des courbures scoliotiques du patient.  
Ë l'heure actuelle, la classification la plus utilisŽe est celle proposŽe par Lenke et al. (2001) qui 

distingue six catŽgories de classification des courbures scoliotiques sur la base de l'angle de Cobb 

ainsi que trois modificateurs lombaires et trois modificateurs sagittaux permettant de complŽter la 

classification. Les modificateurs lombaires sont assignŽs sur la base de la CSVL, alors que la 

valeur des modificateurs sagittaux dŽpend de la courbure dans le plan sagittal (Figure 1-12). 
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Figure 1-12 : Classification de Lenke (reproduit avec autorisation de Lenke, 2001) 

 

1.2.4 CaractŽrisation tridimensionnelle des dŽformations scoliotiques 

Au cours des derni•res annŽes, le caract•re 3D de la scoliose est devenu de plus en plus important 

(Labelle et al., 2011), c'est pourquoi plusieurs techniques de reconstruction 3D du rachis ont ŽtŽ 

dŽveloppŽes. Ceci permet d'avoir acc•s ˆ des informations sur le plan transverse qui n'est 

normalement pas accessible sur les radiographies, ainsi qu'ˆ des param•tres tridimensionnels 

permettant d'amŽliorer la qualitŽ du diagnostic et la prise de dŽcision pour les traitements 
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orthopŽdiques. La fiabilitŽ des mesures cliniques ˆ partir de mod•les gŽomŽtriques 3D pour 

l'Žvaluation de la SIA a dŽjˆ ŽtŽ dŽmontrŽe par Labelle et al. (1995) et Sangole et al. (2009).  

Le CT-scan et lÕIRM peuvent •tre utilisŽs pour obtenir des images 3D, mais ces techniques 

comportent des inconvŽnients liŽs ˆ la position allongŽe du patient qui  implique un changement 

des courbures scoliotiques, aux radiations auxquelles le patient est soumis (pour le CT-scan) ainsi 

qu'ˆ l'incompatibilitŽ avec les instruments mŽtalliques installŽs pendant la chirurgie ce qui en 

rend compliquŽe lÕutilisation pour le suivi du patient apr•s la chirurgie (Stokes et al., 2006). 

Toutefois, l'utilisation du CT-scan permet d'obtenir une meilleure prŽcision pour l'Žvaluation 

d'indices dans le plan transverse, tels que la rotation axiale, par rapport aux mesures ˆ partir des 

radiographies (Lam et al., 2008). 

Ë ce jour, il existe plusieurs approches basŽes sur l'utilisation dÕimages radiographiques pour 

reconstruire en 3D les structures osseuses du tronc. Plusieurs techniques basŽes sur l'appariement 

de rep•res anatomiques stŽrŽo-correspondants sur une paire de radiographies ont ŽtŽ mises en 

place, en utilisant l'algorithme Ç Direct Linear Transformation È (DLT) pour reconstruire en 3D 

la position d'un point anatomique identifiŽ par un opŽrateur sur des radiographies frontales et 

latŽrales (Aubin et al., 1997; Dansereau et al., 1988). Des travaux plus rŽcents ont proposŽ des 

techniques pour obtenir un autocalibrage des radiographies et faciliter lÕutilisation en clinique des 

outils de reconstruction 3D (Cheriet et al., 2007; Kadoury et al., 2010). D'autres techniques ont 

ŽtŽ dŽveloppŽes pour prendre en compte aussi des points non stŽrŽo-correspondants (visibles 

seulement sur l'une des radiographies), ce qui permet d'augmenter le nombre de rep•res 

anatomiques utilisŽs  (Mit ton et al., 2000).  

Un mod•le gŽomŽtrique 3D peut ensuite •tre obtenu ̂  partir des rep•res anatomiques ˆ l'aide 

dÕune technique de krigeage dual qui consiste  ̂dŽformer une vert•bre type issue d'une base de 

donnŽes pour la faire correspondre aux points anatomiques identifiŽs (Aubin et al., 1997).  

Aujourd'hui, le syst•me d'imagerie EOSTM (Biospace Instruments, France) est Žgalement 

disponible. Il s'agit d'un appareil auto-calibrŽ permettant l'acquisition simultanŽe des 

radiographies de face et profil, en rŽduisant la dose de rayons X de 8 ˆ 10 fois par rapport aux 

radiographies conventionnelles et de 100 fois par rapport ˆ un syst•me CT-scan, dans le cas d'une 

acquisition du patient complet debout (Dubousset et al., 2005). Humbert et al. (2009) ont proposŽ 

une technique de reconstruction 3D ˆ partir de deux radiographies EOSTM qui est ici dŽtaillŽe, car 
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elle a ŽtŽ utilisŽe dans le cadre de ce travail. Cette mŽthode prŽvoit deux Žtapes de reconstruction 

3D : 

¥ D'abord la position des centres des plateaux des deux vert•bres limites (T1 et L5), 

identifiŽs par un opŽrateur, est utilisŽe pour tracer une courbe passant par les barycentres 

des corps vertŽbraux. Cette courbe permet d'estimer des descripteurs permettant de dŽfinir 

28 rep•res anatomiques : 10 points associŽs au corps vertŽbral sont estimŽs directement ˆ 

partir de 8 dimensions associŽes au corps vertŽbral, alors que les 18 points restants (3 

pour le corps vertŽbral, 8 pour les pŽdicules, 4 pour les facettes et 3 pour les apophyses) 

sont calculŽs par infŽrence statistique. Le krigeage, une technique d'interpolation non 

linŽaire, permet de dŽformer un mod•le gŽnŽrique de vert•bre en utilisant les 28 points 

comme points de contr™le et d'obtenir un mod•le gŽomŽtrique personnalisŽ. Ce mod•le 

est rŽtroprojetŽ sur les radiographies afin de permettre ˆ l'opŽrateur de mieux Žvaluer la 

prŽcision du mod•le et d'apporter les modifications nŽcessaires afin d'amŽliorer le calcul 

des descripteurs et la position des rep•res qui sont directement utilisŽs pour le calcul des 

indices cliniques, tels que les points du plateau. 

¥ Par la suite, le mod•le prŽ-personnalisŽ est raffinŽ par l'opŽrateur qui peut modifier la 

position des points associŽs au corps vertŽbral, aux pŽdicules ainsi qu'aux arcs postŽrieurs  

(Figure 1-13). 

 

Figure 1-13 : Reconstruction 3D  ̂partir du syst•me EOS : (a) interface du logiciel de reconstruction sterEOS (EOS 

imaging), (b) mod•le 3D dÕune vert•bre (avec les rep•res anatomiques) 
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Gr‰ce aux mod•les gŽomŽtriques 3D du rachis, il est possible de calculer des indices cliniques 

additionnels qui peuvent •tre utiles pour la caractŽrisation d'un patient prŽsentant une SIA, tels 

que le plan de courbure maximale passant par les centres des deux vert•bres limites et de la 

vert•bre apicale (end-apex-end (EAE) plane). La projection de ce plan en vue transversale permet 

dÕen calculer l'angle par rapport au plan sagittal (Figure 1-14). Pour les patients 

asymptomatiques, cet angle est compris entre 0¡ et 10¡, alors que pour les patients scoliotiques, 

cet angle sÕŽcarte de plus en plus (Labelle et al., 2011; Parent et al., 2011) 

 

Figure 1-14 : Orientation des plans de courbure maximale par rapport au plan sagittal (vue de dessus) 

 

1.3 Traitement de la SIA par chirurgie 

La chirurgie dÕinstrumentation pour la correction de la scoliose est un traitement complexe et 

invasif nŽcessaire dans le cas de scolioses sŽv•res ou de forte progression et d'un Žchec du 

traitement avec corset. Lors de l'intervention, les chirurgiens exŽcutent des manÏuvres de 

dŽrotation, translation et compression/distraction de la colonne ˆ l'aide de plusieurs types 

d'implants (tels que vis, crochets) installŽs sur des tiges mŽtalliques (Aubin et al., 2008) (Figure 

1-15). L'instrumentation chirurgicale vise ˆ corriger les dŽformations scoliotiques en 

rŽŽquilibrant l'axe du rachis et en amŽliorant l'apparence extŽrieure du tronc. La fusion osseuse 

des niveaux instrumentŽs permet de limiter la progression des dŽformations rachidiennes. 
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Figure 1-15 : Radiographies post-opŽratoires dÕun patient scoliotique suite ˆ lÕinstrumentation du rachis (issue dÕune 

banque dÕimages de lÕauteur) 

 

La chirurgie d'instrumentation est souvent pratiquŽe par voie postŽrieure en rŽalisant une incision 

au niveau du dos. Les techniques d'instrumentation ont largement ŽvoluŽ au cours des trente 

derni•res annŽes. Dans un premier temps, elles Žtaient basŽes sur la technique dŽveloppŽe par 

Harrington (1973). Celle-ci a ensuite ŽtŽ remplacŽe par la technique dŽveloppŽe par Cotrel et al. 

(1988) qui permettait d'amŽliorer la correction 3D en appliquant des manÏuvres de rotation aux 

tiges. Au cours des dix derni•res annŽes, ces techniques ont ŽtŽ amŽliorŽes. Tout dÕabord, de 

nouveaux types d'implants (vis multiaxiales de diffŽrents diam•tres) ont ŽtŽ dŽveloppŽs afin 

dÕamŽliorer la correction 3D (Medtronic, 2004). De plus, la correction dans le plan transverse a 

ŽtŽ perfectionnŽe en introduisant une technique prŽvoyant la dŽrotation vertŽbrale directe (en 

anglais direct vertebral derotation (DVR)), qui consiste appliquer une rotation dans le plan axial ˆ 

chaque vert•bre afin d'en corriger l'orientation (Chang et al., 2009) 

Le champ visuel auquel le chirurgien a acc•s pendant ce type d'opŽrations est tr•s restreint 

(Figure 1-16). En effet, l'incision pratiquŽe au niveau du dos permet d'exposer uniquement la 

partie postŽrieure des vert•bres, ce qui rend difficile le suivi du mouvement 3D des vert•bres 

pendant l'application des efforts mŽcaniques et l'installation des implants, ainsi que la 

quantification des dŽformations scoliotiques rŽsiduelles (Mac-Thiong et al., 1999; Tjardes et al., 
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2010). Or, la connaissance de ces informations permettrait d'Žvaluer le niveau de correction 

atteint ˆ la suite des manÏuvres chirurgicales pendant l'opŽration. 

 

 

Figure 1-16 : Champ visuel pendant la chirurgie par approche postŽrieure 

 

1.3.1 Simulation biomŽcanique prŽopŽratoire de lÕinstrumentation 

Les mod•les 3D prŽcŽdemment prŽsentŽs peuvent •tre exploitŽs pour la planification chirurgicale 

et la comprŽhension biomŽcaniques des param•tres dÕinstrumentation. Plusieurs avancŽes ont ŽtŽ 

rŽalisŽes dans ces deux domaines au cours des vingt derni•res annŽes gr‰ce ˆ des approches 

numŽriques de modŽlisation par ŽlŽments finis et par multi-corps flexibles. 

Les mod•les par ŽlŽments finis permettent d'accŽder aux informations sur les dŽformations et les 

contraintes mŽcaniques locales dans chaque ŽlŽment du maillage. Ce type de mod•le a ŽtŽ utilisŽ 

par Stokes et al. (1993) pour simuler une instrumentation de type Harrington ainsi que par 

Gardner-Morse et al. (1994), Le Borgne et al. (1999), Lafage et al. (2004) pour simuler une 

instrumentation Cotrel-Dubousset. Rohlmann et al. (2007) ont comparŽ l'effet de diffŽrents 

dispositifs sur la mobilitŽ et les charges appliquŽes sur un segment du rachis. Lalonde et al. 

(2008) ont utilisŽ un mod•le FEM pour modŽliser la chirurgie correctrice par voie endoscopique 
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en utilisant des agrafes entre deux vert•bres successives. Driscoll et al. (2013) ont utilisŽ un 

mod•le FEM simplifiŽ pour la simulation de la manÏuvre de Ç segmental translation È. 

Dans l'approche multi-corps flexible, les vert•bres sont modŽlisŽes comme des corps rigides et 

reliŽes entre eux par des liaisons dŽformables. Aubin et al. (2003) et Desroches et al. (2007) ont 

utilisŽ ce type de mod•le pour simuler respectivement une instrumentation de type Cotrel-

Dubousset et une chirurgie avec approche antŽrieure. Ce m•me type de mod•le a ŽtŽ utilisŽ pour 

Žtudier l'impact biomŽcanique de la densitŽ des vis pŽdiculaires (Wang et al., 2012), pour 

optimiser la stratŽgie d'instrumentation selon un objectif de correction recherchŽ (Majdouline et 

al., 2012), ainsi que pour analyser la correction atteinte ˆ l'aide de la technique de Ç direct 

incremental segmental translation È (Wang et al., 2011). 

Un simulateur de chirurgie avec une interface conviviale a ŽtŽ dŽveloppŽ par Aubin et al. (2008) 

pour permettre aux chirurgiens de comparer avant l'opŽration plusieurs stratŽgies d'intervention 

afin d'identifier la stratŽgie optimale (Figure 1-17). Une Žtude sur 10 patients scoliotiques a 

montrŽ que le simulateur est capable de reproduire l'angle de Cobb, la cyphose et la lordose avec 

une erreur moyenne infŽrieure ˆ 5¡. Par ailleurs, une simulation est achevŽe en moins de 5 

secondes. Ce travail a dŽmontrŽ la faisabilitŽ d'un simulateur des manÏuvres chirurgicales 

comme instrument de prŽvision et de planification pour les chirurgiens. 

 

Figure 1-17 : Interface graphique du simulateur de chirurgie S3 
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1.3.2 Gestes mŽdico-chirurgicaux assistŽs par ordinateur  (GMCA O) 

Les GMCAO rassemblent l'ensemble des techniques utilisŽes pour amŽliorer la visibilitŽ du 

champ chirurgical ainsi que les syst•mes robotiques employŽs dans la rŽalisation de certaines 

manÏuvres chirurgicales (Nolte et al., 2004). Un syst•me de GMCAO constitue un syst•me de 

guidage et de  navigation que le chirurgien peut utiliser pour s'orienter pendant la chirurgie, basŽ 

sur des techniques d'imagerie avancŽes, permettant de rŽduire le caract•re invasif des chirurgies 

et d'amŽliorer la prŽcision des manÏuvres d'intervention en augmentant la visibilitŽ du champ 

chirurgical (Kowal et al., 2007). C'est pourquoi les syst•mes de GMCAO sont de plus en plus 

utilisŽs dans plusieurs domaines, tels que l'arthroplastie, la chirurgie de la scoliose et 

traumatologique (Manzotti et al., 2011; Tjardes et al., 2010; Weng et al., 2009). Il est possible 

d'identifier trois composantes principales dŽfinissant un syst•me de GMCAO comme illustrŽ en 

Figure 1-18: 

¥ l'objet chirurgical, qui est la partie anatomique soumise ˆ la chirurgie, identifiŽ par un 

rŽfŽrentiel dynamique (en anglais, dynamic reference array (DRA)) permettant de dŽfinir 

sa position dans l'espace; 

¥ l'objet virtuel, qui est la reprŽsentation virtuelle de l'objet chirurgical. La reprŽsentation 

communŽment utilisŽe est basŽe sur des coupes de type CT-scan, dont le chirurgien peut 

changer le plan de vue selon la nŽcessitŽ. Par ailleurs, des mod•les surfaciques et 

volumiques peuvent •tre utilisŽs, mais ceux-ci sont actuellement moins diffusŽs; 

¥ le navigateur, qui dŽfinit le syst•me de coordonnŽes dans lequel on exprime la position ˆ 

la fois de l'objet virtuel et des autres instruments chirurgicaux. 
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Figure 1-18 : Composants principaux dÕun syst•me de GMCAO avec la reprŽsentation des syst•mes de coordonnŽes 

locaux (reproduit avec autorisation de Nolte, 2004) 

 

1.3.2.1 ReprŽsentation de lÕanatomie du patient 

Plusieurs techniques d'imagerie peuvent •tre utilisŽes pour l'acquisition de la structure 

anatomique d'intŽr•t (l'objet chirurgical) afin d'en obtenir une reprŽsentation virtuelle. Dans les 

syst•mes de GMCAO de premi•re gŽnŽration, la source d'information privilŽgiŽe pour obtenir 

l'objet virtuel est constituŽe d'images mŽdicales prŽopŽratoires (CT-scan, IRM, radiographies). 

Dans ce cas, un processus de recalage est nŽcessaire afin de dŽfinir le positionnement de l'image 

prŽopŽratoire pendant la chirurgie. Une alternative est l'utilisation d'appareils fluoroscopiques 2D 

ou 3D intraopŽratoires, ce qui permet de dŽterminer automatiquement la position intraopŽratoire 

des structures anatomiques, sans passer par le recalage (Kowal et al., 2007). 

GMCAO basŽe sur le CT-scan 

Le CT-scan est un appareil d'imagerie permettant d'obtenir des images 3D avec une rŽsolution 

pour l'os de 200 ˆ 500 µm (Burghardt et al., 2011). Il prŽsente donc un avantage par rapport aux 

radiographies (bidimensionnelles) pour la navigation des chirurgies orthopŽdiques. Son 

utilisation en salle de chirurgie est cependant compliquŽe ˆ cause de ses dimensions. L'os Žtant un 

corps rigide, on peut pallier ˆ ce probl•me et utilisant les images acquises avec le CT-scan avant 

la chirurgie pour mettre ˆ jour en intraopŽratoire la gŽomŽtrie du patient ainsi que le planning 

chirurgical, simulŽs sur les images CT. Ceci permet d'amŽliorer la visualisation du champ 
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opŽratoire et des manÏuvres d'intervention (Jaramaz et al., 2004). Une Žtape fondamentale 

comporte donc l'identification de la position de l'objet anatomique par rapport aux images 

prŽopŽratoires. Pour ce faire, diffŽrents syst•mes de suivi peuvent •tre utilisŽs (Section 1.3.2.2). 

Par ailleurs les instruments chirurgicaux sont repŽrŽs gr‰ce ˆ des marqueurs, normalement 

optiques ou ŽlectromagnŽtiques, installŽs sur les instruments eux-m•mes. Ceci permet d'en 

exprimer la position dans le m•me syst•me de rŽfŽrence que celui des images et de les visualiser 

avec l'anatomie du patient (Figure 1-19). 

 

Figure 1-19 : Configuration dÕun syst•me de navigation CT : composants de base et leur syst•me de coordonnŽes 

local associŽ. La reprŽsentation virtuelle de lÕobjet Ç surgical objet È est gŽnŽrŽe ˆ partir dÕune sŽrie dÕimages CT 

acquises en prŽopŽratoire (reproduit avec autorisation de Nolte, 2004) 

 

Cette technologie a subi un grand dŽveloppement dans le cadre de l'installation de proth•ses de la 

hanche et du genou, en permettant la visualisation des implants mais aussi une navigation 

avancŽe basŽe sur la modification des images pour montrer les coupes de l'os (Nolte et al., 2004). 

Plusieurs Žtudes ont montrŽ un grand intŽr•t pour l'application de ce type de syst•me pour 

l'insertion des vis pŽdiculaires pour la chirurgie du rachis lombaire et pour tout le rachis par la 

suite : Merloz et al. (1997) sont parmi les premiers ˆ avoir montrŽ la fiabilitŽ des syst•mes de 

navigation basŽs sur la mise ˆ jour du planning d'insertion des vis simulŽ sur les images CT-scan 
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prŽopŽratoires. Une Žtude prospective conduite par Gelalis et al. (2012) a montrŽ que la 

navigation avec les images CT-scan peut augmenter significativement le pourcentage de vis 

correctement placŽes dans le pŽdicule en rŽduisant le risque de lŽsion neurovasculaire. En effet, 

la projection dans les plans frontal, latŽral et axial permet de visualiser les dŽformations 

vertŽbrales ainsi que la trajectoire d'insertion des vis sur les images. Cependant, Holly et al. 

(2007) ont mis en Žvidence certains dŽsavantages liŽs ˆ l'utilisation de cette technologie pour la 

chirurgie de la scoliose. Tout d'abord, l'acquisition des images CT augmente les cožts liŽs ˆ ce 

type de chirurgie ainsi que l'exposition du patient aux rayons X. Il s'agit en fait d'une acquisition 

d'images, en plus des radiographies nŽcessaires afin d'Žvaluer la sŽvŽritŽ de la scoliose. De plus, 

l'identification de points anatomiques ou l'installation de marqueurs (par exemple optiques) 

pendant la chirurgie en augmentent la durŽe. Par ailleurs, cette identification de points rend 

difficile l'utilisation des syst•mes basŽs sur le CT-scan pour les chirurgies mini-invasives. 

GMCAO basŽs sur les syst•mes fluoroscopiques 

Les syst•mes fluoroscopiques intraopŽratoires constituent une alternative au CT-scan dans le 

cadre des GMCAO. Ces syst•mes permettent de simplifier les techniques de navigation gr‰ce ˆ 

l'Žlimination de l'Žtape de mise ˆ jour des images, nŽcessaire dans le cas du CT-scan. La prŽsence 

d'un DRA attachŽ sur l'anatomie du patient, ainsi que de marqueurs actifs ou passifs pour 

reconnaitre la position de l'appareil d'imagerie et des instruments chirurgicaux, permet au 

navigateur de dŽfinir automatiquement les transformations spatiales nŽcessaires afin d'exprimer 

tous les ŽlŽments dans le m•me syst•me de rŽfŽrence (Hebecker, 2004). Apr•s l'acquisition des 

images, l'appareil d'imagerie peut •tre dŽplacŽ en laissant plus de place pour les manÏuvres 

chirurgicales, tout en permettant de continuer la navigation intraopŽratoire des images acquises 

prŽcŽdemment (Figure 1-20). Les syst•mes fluoroscopiques peuvent utiliser ˆ la fois des 

appareils d'imagerie 2D et 3D. 
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Figure 1-20 : Configuration dÕun syst•me de navigation basŽ sur des images fluoroscopiques composants de base et 

leur syst•me de coordonnŽes local associŽ. La reprŽsentation virtuelle de lÕobjet Ç surgical objet È est gŽnŽrŽe ˆ partir 

dÕimages acquises en intraopŽratoire ˆ lÕaide du C-arm (reproduit avec autorisation de Nolte, 2004) 

 

Les syst•mes fluoroscopiques 2D (C-arm) permettent dÕobtenir des images intraopŽratoires selon 

2 plans, ce qui constitue un avantage par rapport ˆ la fluoroscopie standard qui ne permet l'acc•s 

qu'ˆ un plan ˆ la fois. Cependant, ces syst•mes ne permettent pas d'accŽder au plan transverse, ce 

qui est limitant dans le cas d'interventions o• le plan axial joue un r™le fonctionnel important, tels 

que la chirurgie de la scoliose. Cependant, le C-arm a dŽjˆ ŽtŽ utilisŽ dans la chirurgie mini-

invasive pour l'insertion des vis lombaires percutanŽes (Holly et al., 2007). Bien que les C-arm 

aient constituŽ un premier pas vers l'utilisation de la technologie fluoroscopique pour des 

syst•mes intraopŽratoires, ils prŽsentent des probl•mes liŽs ˆ la distorsion des images due ˆ la 

projection dans deux plans lors du changement de la position spatiale de l'ouverture en forme de 

C. 

Le premier syst•me 3D dŽveloppŽ est un isocentric C-arm capable d'enregistrer plusieurs images 

successives pendant une rotation de 190¡, ce qui est suffisant pour obtenir une reconstruction 3D, 

avec une durŽe d'acquisition d'environ 2 minutes pour 100 images (Nolte et al., 2004). 

RŽcemment, un nouvel appareil d'imagerie, l'O-Arm¨ , a ŽtŽ mis au point pour obtenir des images 

fluoroscopiques 2D standard ainsi que des images 3D, gr‰ce ˆ une rotation de 360¡ de l'arceau 

tŽlescopique (Figure 1-21.a).  Les images de l'O-Arm¨  sont caractŽrisŽes par une meilleure 
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rŽsolution, en particulier apr•s des procŽdures d'instrumentation avec des composants 

mŽtalliques, tels que les vis pŽdiculaires, et il est donc possible de l'utiliser pour contr™ler 

l'emplacement des implants. Bien que toujours importante, l'exposition fluoroscopique est rŽduite 

par rapport aux autres syst•mes (Tjardes et al., 2010). La dimension du dŽtecteur (d'une longueur 

de 15 cm), assure de scanner plusieurs vert•bres en m•me temps en permettant de visualiser la 

forme et les dŽformations d'un segment du rachis (Medtronic, 2013). Ces deux syst•mes 3D 

permettent, comme le CT-scan, d'avoir acc•s aux informations relatives au plan transverse, ce qui 

a une importance pour les chirurgies de la scolioses pour la dŽfinition de la trajectoire d'insertion 

des vis (Figure 1-21.b) et pour une visualisation compl•te de l'anatomie dans les interventions 

mini-invasives (Gonschorek et al., 2011; Holly et al., 2007). Deux Žtudes prospectives conduites 

par Larson et al. (2012) et Silbermann et al. (2011) ont montrŽ que l'insertion de vis pŽdiculaires 

guidŽes avec l'O-Arm¨  permet d'atteindre une prŽcision dans le placement supŽrieure ˆ 96%. 

 

 

Figure 1-21 : (a) syst•me dÕimagerie fluoroscopique 2D/3D O-Arm, (b) interface du navigateur intŽgrŽ ˆ lÕO-arm 

 

1.3.2.2 Syst•mes de suivi intraopŽratoires 

Les syst•mes de suivi constituent un composant fondamental dans un syst•me de GMCAO pour  

identifier la position et lÕorientation des instruments chirurgicaux, des points 3D sŽlectionnŽs sur 

l'anatomie du patient, de structures anatomiques  ainsi que des appareils d'imagerie par rapport au 

syst•me de rŽfŽrence du navigateur. Ces types de syst•me font partie des syst•mes de navigation 
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passive, qui se limitent ˆ relever les informations spatiales sur les objets dans le champ 

chirurgical, mais qui n'effectuent aucune action. Les syst•mes de navigation active (robotique) ne 

sont pas traitŽs dans ce mŽmoire, car ils ne prŽsentent pas d'intŽr•t pour la problŽmatique traitŽe 

ici. 

Syst•mes de navigation passive 

Les syst•mes passifs utilisent des localisateurs pour dŽfinir la position et l'orientation des objets 

en temps rŽel et font rŽfŽrence ˆ diffŽrents principes physiques : 

¥ les bras mŽcaniques ˆ 6 degrŽs de libertŽ constituent la premi•re classe de localisateurs 

3D. Ils permettent d'identifier la position d'un point dans l'espace ˆ l'aide d'un palpeur, ˆ 

partir de la position des codeurs des axes de mouvement du bras. Ils peuvent atteindre une 

prŽcision de 0.1 mm ˆ 1 mm mais celle-ci peut descendre jusqu'ˆ 3 mm en cas de lŽg•re 

dŽtŽrioration du bras (LavallŽe et al., 1997). Le principal dŽsavantage de ces syst•mes est 

la possibilitŽ d'identifier un seul objet ˆ la fois et l'obstruction du champ chirurgical. 

Cependant, ils peuvent •tre tr•s utiles pour fixer la position d'un outil dans l'espace. 

Glossop et al. (1997) ont proposŽ l'utilisation d'un syst•me mŽcanique afin de suivre les 

mouvements des vert•bres au cours de la chirurgie et ils ont montrŽ leur capacitŽ ˆ relever 

ˆ la fois le mouvement dž ˆ la respiration (1.3 mm) et les mouvements induits par les 

manÏuvres d'instrumentation (jusqu'ˆ 12.3 mm). 

¥ les localisateurs optiques sont actuellement les plus rŽpandus. Ils utilisent le 

rayonnement infrarouge provenant des marqueurs positionnŽs sur les objets suivis, soit 

par Žmission active, soit par rŽflexion passive. Pour repŽrer un instrument chirurgical, il 

est muni d'un minimum de trois marqueurs non colinŽaires permettant de dŽfinir un 

syst•me de rŽfŽrence local (T-cos). Un nombre plus ŽlevŽ de marqueurs peut amŽliorer la 

prŽcision de la navigation et permettre de dŽfinir des configurations diffŽrentes utiles pour 

distinguer les diffŽrents instruments utilisŽs. Ë l'aide de camŽras optoŽlectroniques, le 

rayonnement rŽflŽchi ou Žmis par les marqueurs est dŽtectŽ et cette information est 

utilisŽe pour calculer la transformation spatiale nŽcessaire afin d'exprimer chaque rep•re 

local dans le syst•me global de la camŽra (C-cos). De la m•me mani•re, un rep•re local 

des structures anatomiques du patient (A-cos) est identifiŽ ˆ l'aide d'un DRA connectŽ 

rigidement ˆ l'os, muni de marqueurs optiques relevŽs par la camŽra (Kowal et al., 2007). 
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Afin d'assurer le bon fonctionnement de ces syst•mes, il est nŽcessaire que la camŽra 

puisse voir les marqueurs optiques tout au long de la navigation. Elfring et al. (2010) ont 

montrŽ que la prŽcision dans l'identification des points est d'environ 0.6 mm avec des 

marqueurs passifs, et infŽrieure ˆ 0.2 mm pour les marqueurs actifs. Les senseurs optiques 

sont les plus rŽpandus dans la chirurgie de la scoliose : Ghanem et al. (1997) les ont 

utilisŽs pour Žtudier la translation et la rotation des vert•bres ˆ la suite des manÏuvres de 

dŽrotation selon la technique de Cotrel-Dubousset. LavallŽe et al. (1995a) ont combinŽ 

l'information des images CT prŽopŽratoires et d'un marqueur optique pour dŽfinir une 

trajectoire prŽcise pour l'insertion des vis pŽdiculaires. Nolte et al. (1995) ont utilisŽ un 

capteur optique pour identifier sur les vert•bres 4 ˆ 6 points anatomiques nŽcessaires pour 

la mise ˆ jour d'images CT ou IRM prŽopŽratoires. Cependant, ils ont Žgalement soulignŽ 

que de grosses imprŽcisions dans l'identification des points rendent parfois nŽcessaire 

l'acquisition d'un nombre de points plus ŽlevŽ, jusqu'ˆ 20-40. Duong et al. (2009) ont 

utilisŽ 10 marqueurs optiques fixŽs sur la surface externe du tronc pour Žvaluer la 

correction des dŽformations externes pendant la chirurgie. Merloz et al. (2007) ont montrŽ 

que l'utilisation d'instruments chirurgicaux munis de marqueurs optiques associŽs ˆ un 

syst•me fluoroscopique permet d'amŽliorer la prŽcision de l'insertion des vis en rŽduisant 

le pourcentage de pŽnŽtration du cortex. 

¥ les localisateurs ˆ ultrasons utilisent comme source d'information la durŽe de parcours 

d'un signal ultrasonique. En considŽrant que la vitesse de dŽplacement des ultrasons dans 

l'air est connue, il est possible de calculer la distance entre un Žmetteur et un rŽcepteur. 

Un minimum de trois Žmetteurs disposŽs sur un objet selon une configuration connue 

permet de calculer le syst•me de rŽfŽrence local de l'objet ainsi que la transformation vers 

le syst•me global. Ces syst•mes nŽcessitent Žgalement  d'assurer que les rŽcepteurs voient 

les Žmetteurs pendant la navigation. Une faible prŽcision liŽe aux changements de 

tempŽrature, aux dŽplacements et aux inhomogŽnŽitŽs de l'air, ainsi quÕˆ la complexitŽ de 

la procŽdure de calibration limite l'utilisation de ces syst•mes pour les GMCAO (Kowal et 

al., 2007). Dans le cadre des chirurgies de la scolioses, ce type de syst•mes de suivi a ŽtŽ 

proposŽ par Yan et al. (2011) pour la mise ˆ jour des images CT-scan prŽopŽratoires ˆ 

partir de la surface vertŽbrale postŽrieure ainsi que par Ungi et al. (2012) pour l'infiltration 

des facettes. 
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¥ les localisateurs ŽlectromagnŽtiques utilisent un gŽnŽrateur de champ magnŽtique et des 

bobines associŽes aux objets chirurgicaux, capables de dŽtecter la prŽsence du champ. La 

mesure des interfŽrences entre les bobines et les champs permet de dŽterminer la position 

spatiale des instruments chirurgicaux ou du patient. Ces syst•mes ont une prŽcision 

comparable ˆ celle des syst•mes optiques. De plus, ils ne nŽcessitent pas d'assurer un lien 

visuel entre l'Žmetteur et le dŽtecteur Žtant donnŽ que le champ magnŽtique n'interf•re pas 

avec l'os ni avec les tissus biologiques  (Kowal et al., 2007; LavallŽe et al., 1997). 

Cependant, le signal est influencŽ par la prŽsence d'ŽlŽments mŽtalliques, et ceci en limite 

donc l'utilisation pour les GMCAO. Des localisateurs ŽlectromagnŽtiques ont ŽtŽ utilisŽs 

dans le traitement de la scoliose pour l'infiltration des facettes et des disques 

intervertŽbraux (Bruners et al., 2009). Amiot et al. (1995) ont utilisŽ une sonde 

magnŽtique pour calculer en intraopŽratoire la position des pŽdicules ainsi que du trou 

pour l'insertion des vis pŽdiculaires. Cependant, une Žtude de comparaison entre diffŽrents 

syst•mes de suivi pour la chirurgie de la scoliose a montrŽ que ce type de numŽriseurs 

comporte une prŽcision infŽrieure ˆ celle du bras mŽcanique (Mac-Thiong et al., 1999). 

 

Les syst•mes de suivi prŽsentŽs ici nÕont pas permis d'avancŽes majeures dans le cadre de la 

chirurgie de la scoliose lors des dix derni•res annŽes, c'est pourquoi les rŽfŽrences fournies ici 

sont principalement datŽes de la fin des annŽes 1990 et du dŽbut des annŽes 2000. 

1.4 Les techniques de recalage 

Le recalage se dŽfinit comme l'ensemble des algorithmes utilisŽs pour calculer la transformation 

permettant de retrouver la position d'un objet dans une autre vue ainsi que dans un autre instant 

temporel. La rŽsolution de ce type de probl•me a une importance fondamentale dans plusieurs 

applications biomŽdicales dont les gestes medico-chirurgicaux assistŽs par ordinateur. LÕobjet ̂  

recaler peut •tre constituŽ d'images mŽdicales 2D ou 3D (CT-scan, IRM, radiographies, etc.), par 

des marqueurs identifiŽs ˆ l'aide de senseurs ou par des mod•les gŽomŽtriques 2D ou 3D associŽs 

ˆ la structure anatomique d'intŽr•t (Oliveira et al., 2012). Le recalage est dit monomodal lorsque 

les deux objets ˆ recaler proviennent de la m•me source d'information, sinon il est dit 

multimodal. 

De mani•re gŽnŽrale, le recalage entre deux objets comporte plusieurs Žtapes : 
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¥ dŽfinition de la transformation gŽomŽtrique permettant de passer d'un objet ˆ l'autre; 

¥ dŽfinition de la fonction de cožt estimant les diffŽrences o• les similaritŽs des objets; 

¥ calcul des param•tres de transformation optimaux pour minimiser (ou maximiser) la 

fonction de cožt; 

¥ validation des param•tres calculŽs. 

Dans le cas de lÕassistance ˆ la chirurgie dÕinstrumentation pour la correction de la scoliose, le 

probl•me de recalage consiste ˆ identifier les param•tres de transformation spatiale permettant 

dÕexprimer le mod•le dÕune vert•bre construit en prŽopŽratoire dans un syst•me de coordonnŽes 

intraopŽratoire ˆ partir des donnŽes acquises pendant la chirurgie.  

Selon la notation introduite par Markelj et al. (2012) on dŽfinit par ! !
! ! , ! !

! !  et ! ! !
! !  les points 

appartenant respectivement aux donnŽes prŽopŽratoires 3D A (obtenues par CT-scan, IRM), aux 

donnŽes intraopŽratoires 3D B, et aux donnŽes intraopŽratoires 2D Bj (obtenues ˆ partir des 

radiographies). Le recalage vise ˆ identifier la transformation T permettant dÕaligner au mieux 

! ! ! !
! ! !  avec ! ! ! !

! ! !  : 

 ! !!! ! ! ! !
! ! ! ! ! ! ! !

! ! !  (1-1) 

La transformation T dŽpend de la mŽthode de recalage choisie. Dans le cadre des techniques de 

mise ˆ jour des vert•bres, les vert•bres Žtant des structures osseuses, la plupart des travaux dans 

la littŽrature consid•rent une transformation rigide prŽservant la m•me taille et la m•me forme 

(LavallŽe et al., 1997). Les transformations Žlastiques sont plut™t utilisŽes dans les cas de 

dŽformations variant avec le temps (comme le battement du cÏur ou la progression d'une tumeur) 

ainsi que la mise en correspondance d'un atlas de rŽfŽrence avec la gŽomŽtrie spŽcifique du 

patient (Maintz et al., 1998). 

Il est ensuite possible de distinguer les transformations locales, utilisant lÕinformation provenant 

dÕune seule partie de lÕimage, et les transformations globales. Dans le cadre des techniques de 

mise ˆ jour des vert•bres, plusieurs travaux proposent lÕutilisation dÕune transformation locale 

(Mac-Thiong et al., 1999; Yan et al., 2011). Ce choix dŽcoule de la difficultŽ dÕavoir acc•s aux 

donnŽes intraopŽratoires sur la vert•bre en entier, en considŽrant que seule la partie postŽrieure 

est exposŽe. Cependant, ce type de transformation est plus sensible aux bruits des donnŽes 
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utilisŽes donc ceci peut reprŽsenter une limite dans le cas o• le mod•le prŽopŽratoire est construit 

ˆ partir des radiographies, puisque les erreurs sur les parties postŽrieures de la vert•bre sont plus 

grandes que celles associŽes au corps vertŽbral et aux pŽdicules (Humbert, 2008). DÕautres 

travaux dans la littŽrature ont proposŽ dÕutiliser une transformation globale, par exemple pour 

recaler deux vert•bres reconstruites ˆ partir de CT-scan/IRM prŽopŽratoires et des radiographies 

intraopŽratoires (LavallŽe et al., 1995b; Weese et al., 1997). 

Markelj et al. (2012) ont proposŽ une classification des techniques de recalage des structures 

anatomiques selon les attributs choisis pour obtenir lÕalignement des donnŽes prŽ- et intra-

opŽratoires : attributs gŽomŽtriques, attributs basŽs sur lÕintensitŽ et attributs basŽs sur le 

gradient.  

Dans le cas le plus simple, les attributs gŽomŽtriques considŽrŽs sont des points dont la 

correspondance est connue. Ceci permet dÕobtenir une formulation simple de la fonction de cožt 

(1-2) qui peut •tre minimisŽe en utilisant une mŽthode directe, telle que la dŽcomposition en 

valeurs singuli•res (SVD) o• la mŽthode Procuste (Challis, 1995; Hill et al., 2001) : 

 

 
! ! ! ! ! ! ! ! !

! ! ! ! ! ! ! ! ! !
! ! ! ! !

!

! ! !

 (1-2) 

o• !  est le nombre des points correspondants et ! !  un poids qui peut •tre assignŽ ˆ chaque point 

sur la base de l'erreur estimŽe pour lÕidentifier. 

Une alternative consiste ˆ utiliser des attributs gŽomŽtriques basŽs sur lÕinformation de surface. 

Dans ce cas, la correspondance entre les points ˆ recaler nÕest pas dŽfinie, et il est donc nŽcessaire 

dÕintroduire un crit•re permettant de dŽfinir cette correspondance. Une mŽthode communŽment 

utilisŽe est lÕiterative closest point (ICP) (Besl et al., 1992), permettant de dŽfinir la 

correspondance entre les points ˆ recaler sur la base du crit•re du plus proche voisin. Dans ce cas, 

la minimisation de la fonction de cožt peut •tre effectuŽe ˆ l'aide d'un des algorithmes directs 

prŽsentŽs, mais des mŽthodes non-linŽaires, telles que lÕalgorithme de Levenberg-Marquardt 

(MorŽ, 1978) (Annexe 1), peuvent rŽduire significativement le temps de calcul. Cependant, la 

convergence de lÕalgorithme dÕoptimisation peut •tre compromise par une mauvaise estimation 

de la position de dŽpart entre les deux surfaces ˆ recaler, cÕest pourquoi certains auteurs ont 
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suggŽrŽ une initialisation manuelle par un opŽrateur ou une initialisation automatique (basŽe par 

exemple sur le calcul des axes principaux) (Muratore et al., 2002; Oliveira et al., 2012) 

Les mŽthodes de recalage utilisant les attributs basŽs sur lÕintensitŽ ou basŽs sur le gradient 

prennent en compte respectivement la similaritŽ des valeurs associŽes aux pixels/voxels des 

images prŽ- et intra-opŽratoires ou la similaritŽ de la direction des gradients calculŽs pour les 

surfaces associŽes aux structures anatomiques.  

Dans le cadre des techniques de mise ˆ jour des vert•bres, lÕutilisation de crit•res de diffŽrence, 

basŽs sur la distance entre points, lignes, courbes ou surfaces, est plus rŽpandue. Plusieurs 

travaux se basent sur lÕidentification de rep•res vertŽbraux correspondants sur la vert•bre prŽ- et 

intra-opŽratoire par un opŽrateur ou gr‰ce ˆ l'utilisation de marqueurs fixŽs sur l'anatomie du 

patient (Cartiaux et al., 2012; Ghanem et al., 1997; Glossop et al., 1997). DÕautres travaux dans la 

littŽrature proposent un recalage ˆ partir de la surface (ou portions de surface) des vert•bres prŽ- 

et intra-opŽratoires (Mac-Thiong et al., 1999; Yan et al., 2011). Certains autres auteurs ont ainsi 

proposŽ de se baser sur la similaritŽ du gradient pour recaler des images de vert•bres scannŽes 

avec CT-scan/IRM avec les vert•bres radiographiŽes (Tomazevic et al., 2003). 

La validation du rŽsultat de recalage comporte plusieurs difficultŽs liŽes ˆ la fois ˆ la mŽthode de 

validation et aux crit•res ˆ utiliser pour Žvaluer la prŽcision ˆ cause de la difficultŽ de dŽfinir une 

base de rŽfŽrence (Ç ground truth È). Dans le cadre de la chirurgie pour la correction de la 

scoliose, les travaux dans la littŽrature proposent une validation basŽe sur lÕutilisation de 

marqueurs externes (Muratore et al., 2002), l'utilisation d'un fant™me synthŽtique ou os 

cadavŽrique (Bruners et al., 2009; Mac-Thiong et al., 1999; Yan et al., 2011) ou de simulateurs 

d'images pour gŽnŽrer un mod•le de contr™le (Kadoury et al., 2009; LavallŽe et al., 1997). Un 

autre param•tre utilisŽ est la mesure de DICE qui quantifie la superposition entre les vert•bres ˆ 

recaler (Kadoury et al., 2009). La variŽtŽ des crit•res utilisŽs pour la validation rend compliquŽe 

la comparaison des algorithmes actuellement existants en termes de temps de calcul ou de 

robustesse. 
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CHAPITRE 2  RATIONNELLE ET OBJEC TIFS DU PROJET 

En rŽsumŽ, la revue de la li ttŽrature a permis d'identifier les ŽlŽments clŽs suivants justifiant la 

rŽalisation du projet de ma”trise: 

¥ Les cas de scoliose sŽv•re (angle de Cobb > 40¡) nŽcessitent un traitement chirurgical 

complexe et invasif. Il est difficile dÕŽvaluer la position des vert•bres ainsi que le 

changement de forme de la colonne vertŽbrale durant une chirurgie dÕinstrumentation 

Žtant donnŽ que seule la partie postŽrieure des vert•bres est exposŽe. Il est important de 

pouvoir quantifier la forme intraopŽratoire du rachis, car ceci permettrait de mieux valider 

la correction atteinte par rapport aux objectifs initiaux.  

¥ Les images radiographiques habituellement acquises en prŽopŽratoire en position debout 

ne permettent pas dÕapprŽcier la tridimensionnalitŽ du rachis lors de lÕopŽration Žtant 

donnŽ quÕelles constituent une projection 2D de la colonne vertŽbrale sur deux plans. 

¥ Les mod•les 3D prŽopŽratoires construits ˆ partir des radiographies ne permettent pas de 

quantifier la forme intraopŽratoire du rachis Žtant donnŽ que la position allongŽe 

intraopŽratoire, lÕexposition chirurgicale et lÕanesthŽsie induisent un changement de 

position des vert•bres par rapport ˆ la position debout prŽopŽratoire. 

¥ Aucun syst•me ne permet de mesurer automatiquement les indices cliniques pertinents 

pour lÕŽvaluation de la scoliose pendant la chirurgie. Les syst•mes d'imagerie disponibles 

en salle de chirurgie fournissent seulement une information visuelle et ne permettent pas 

d'obtenir des informations quantitatives sur la correction atteinte ˆ la suite des manÏuvres 

chirurgicales. Les syst•mes de suivi intraopŽratoires ont ŽtŽ utilisŽs pour dŽtecter les 

changements de forme du rachis mais ils nŽcessitent l'installation de marqueurs ou 

l'identification manuelle de rep•res anatomiques sur les vert•bres. 

 

L'analyse des points prŽcŽdents permet de dŽgager la question de recherche suivante : 

Ç Comment peut-on exploiter les techniques utilisŽ dans le cadre des gestes medico-

chirurgicaux assistŽs par ordinateur pour quantifier les changements de forme de la 

colonne vertŽbrale et les mouvements des vert•bres de fa•on automatique pendant la 

chirurgie dÕinstrumentation pour la correction de la scoliose? È 
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Afin de rŽpondre ˆ cette question de recherche, les objectifs suivants ont ŽtŽ formulŽs: 

Objectif gŽnŽral 

DŽvelopper une nouvelle mŽthode de mesure permettant de quantifier de fa•on automatique les 

dŽformations scoliotiques du rachis pendant la chirurgie dÕinstrumentation afin de fournir au 

chirurgien des donnŽes exploitables pour Žvaluer le niveau de correction. 

Objectifs spŽcifiques 

O1.  ƒvaluer la faisabilitŽ de modŽliser la colonne vertŽbrale par recalage entre un mod•le 

gŽomŽtrique prŽopŽratoire rŽalisŽ ˆ partir de deux radiographies et les images 

fluoroscopiques 3D intraopŽratoires. 

O2.  Valider le calcul des dŽformations scoliotiques avec la mŽthode dŽveloppŽe dans le 1er 

objectif.  

 

Ce projet visera donc ˆ vŽrifier lÕhypoth•se scientifique suivante : 

La mŽthode de mesure dŽveloppŽe permet d'Žvaluer la correction de la colonne vertŽbrale 

pendant la chirurgie ˆ ! 5¡ d'angle de Cobb. Les autres dŽformations scoliotiques sont mesurŽes 

avec une exactitude comparable avec celle des mesures prŽopŽratoires (i.e. 5¡ pour les mesures 

angulaires et 3.5 mm pour les mesures linaires). 

La rŽalisation des objectifs de ce projet de recherche est prŽsentŽe au chapitre suivant par 

l'intermŽdiaire d'un article scientifique. L'article rŽsume les algorithmes dŽveloppŽs pour le calcul 

des dŽformations scoliotiques intraopŽratoires et la validation des rŽsultats. Le chapitre 4 prŽsente 

des rŽsultats qui compl•tent la validation de la mŽthode dŽveloppŽe, ainsi que des outils 

complŽmentaires dŽveloppŽs dans le cadre de ce projet. Une discussion gŽnŽrale, une conclusion 

et des recommandations compl•tent ce mŽmoire de ma”trise. 
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CHAPITRE 3  MƒTHODE DE MESURE AU TOMATIQUE 

INTRAOPƒRATOIRE DES DƒFORMATIONS SCOLIOT IQUES 

3.1 PrŽsentation de lÕarticle 

LÕarticle porte sur la description et la validation de la mŽthode dŽveloppŽe pour la mesure 

intraopŽratoire des dŽformations scoliotiques. Une mŽthode de mesure basŽe sur la mise ˆ jour 

dÕun mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire muni des rep•res vertŽbraux anatomiques ˆ partir 

dÕimages fluoroscopiques 3D intraopŽratoires a ŽtŽ dŽveloppŽe. Un algorithme de recalage a ŽtŽ 

mis en place en prenant en compte les donnŽes suivantes : 

¥ Mod•le prŽopŽratoire : constituŽ de lÕensemble des points 3D de la surface obtenue par 

krigeage ˆ partir de 28 rep•res identifiŽs pour chaque vert•bre sur les deux radiographies 

biplanaires du patient en position debout; 

¥ DonnŽes intraopŽratoires : constituŽes de lÕensemble des points 3D issus de la 

segmentation du contour de la vert•bre sur chaque coupe des images fluoroscopiques 3D 

intraopŽratoires. 

La mŽthode de mesure des dŽformations scoliotiques a ŽtŽ validŽe sur un mod•le synthŽtique de 

rachis. Par la suite, une Žtude de sensibilitŽ sur des mod•les de vert•bres numŽriques a permis 

dÕanalyser la robustesse de lÕalgorithme de recalage ˆ des bruits sur les donnŽes prŽopŽratoires et 

intraopŽratoires. 

LÕAnnexe 1, prŽsentant la mŽthode dÕoptimisation Levenberg-Marquardt utilisŽe dans le cadre de 

ce travail, compl•te les aspects mŽthodologiques prŽsentŽs dans lÕarticle. 

Cet article est intitulŽ: Ç Automatic Intraoperative measurements of scoliotic deformities È, et a 

ŽtŽ soumis pour publication ˆ la revue Ç Medical & Biological Engineering & Computing È au 

mois de Novembre 2013. Le premier auteur a contribuŽ ˆ environ 80% de la rŽdaction de 

lÕarticle. 
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3.2.1 Abstract 

During a scoliosis instrumentation surgery, the surgeon has access to a narrow field of view to 

execute the correction maneuvers and residual spinal deformities are difficult to fully assess 

without imaging technologies and manual measurements. The objective was to develop an 

automatic measurement method of spinal deformities during an instrumentation surgery. 

Preoperatively, a 3D geometric model of the spine, including vertebral landmarks, is 

reconstructed using standing calibrated biplanar radiographs. Intraoperatively, using 2D/3D 

fluoroscopic images, a registration algorithm updates the position of vertebral landmarks, which 

can be used to automatically recompute the clinical indices relevant for the assessment of 

scoliotic deformities. This method was tested using a synthetic model of a scoliotic spine. 

Updated vertebral landmarks enabled the automatic computation of Cobb angles with an error 

below 1.8¡. Errors on other angular indices in the coronal and sagittal planes were below 4.6¡, 

and below 5.2¡ in the transverse plane. Errors on linear measurements were below 2.7 mm. A 

sensitivity analysis on computerized vertebral models with simulated noises on input data 

revealed a maximum average error below 3¡. This study revealed the feasibility and clinical 

relevance of a tool that could be used intraoperatively for the quantitative 3D assistance of 

scoliosis surgeries. 

 

Keywords: Scoliosis surgery, 3D registration, spinal deformities, automatic measurement 
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3.2.2 Introduction  

Scoliosis is a complex three-dimensional (3D) deformity of the spine. Severe cases (Cobb 

angle>40¡) are usually treated by surgical instrumentation to realign the spine in the coronal 

plane, reduce the rotation in the transverse plane and achieve an adequate balance in the sagittal 

plane. The most common surgical procedure involves a combination of rotation, translation, 

compression and distraction of the vertebrae using different implants (screws, hooks) attached to 

bilateral rods. During surgery using a posterior approach, only the posterior elements of the 

vertebrae are exposed and the surgeon has access to a limited field of view, partially obstructed 

by the instrumentation and surgical tools. Therefore, it is difficult to track the 3D motion of each 

vertebra and quantify the correction induced by the instrumentation maneuvers in the three 

anatomical planes [21]. 

Radiographs are routinely acquired preoperatively in the standing position to assess the deformity 

and plan the surgical procedure. However, these images are 2D projection of the 3D deformities. 

Moreover, these data are not entirely usable intraoperatively to assess the actual 3D position and 

orientation of the vertebrae because of the modification of the spinal shape due to the patient 

prone positioning and anesthesia. For instance, the coronal deformity is documented to be 

reduced by 37%, on average, between the preoperative standing position and the intraoperative 

prone position [8]. Intraoperative imaging systems (fluoroscope, CT-scan, radiographs) facilitate 

the sight of the anatomical structures [16], but can be limited to a small field of view. 

Intraoperative navigation systems enable to localize the vertebrae and track the 3D motion of the 

surgical tools in relation to the spine [19,27]. However, the systems presented above do not 

enable the automatically computation of relevant clinical indices in 2D and 3D and the 

quantitative assessment of the correction. Several intraoperative tracking systems (optoelectronic, 

magnetic, ultrasound, radiographic, mechanical arm) [5,7,10,11,30] have been used to update 

preoperative spinal models and follow the 3D motion of vertebrae and their spatial orientation 

during surgery. These systems are invasive and time-consuming since they involve the manual 

installation of markers, identification of anatomical landmarks and digitization of several points 

on the vertebral surface during surgery. 
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The aim of this study was to develop an automatic measurement method of 3D scoliotic 

deformities during surgery and provide the surgeon with quantitative feedback for the assessment 

of the intraoperative geometry of the spine. 

3.2.3 Materials and methods 

The main steps of the intraoperative automatic measurement method of 3D scoliotic deformities 

developed in this study are illustrated in Figure 3-1. The automatic computation of clinical 

indices of the scoliotic spine requires the use of vertebral landmarks that are not available 

intraoperatively. In consequence, the proposed methodology involves a combination of both 

preoperative and intraoperative information concerning the geometry of the spine. Preoperative 

biplanar radiographs are used for the 3D reconstruction of vertebral landmarks enabling the 

automatic computation of relevant 2D/3D clinical indices. Intraoperatively, 3D fluoroscopic 

images are used to register the position and orientation of the vertebrae, to update the vertebral 

landmarks and to automatically recompute the 2D/3D clinical indices. First, each step of the 

automatic measurement method will be described. Then, the validation of the method will be 

presented. 

3.2.3.1 Preoperative geometric model 

Prior to surgery, postero-anterior (PA) and lateral (LAT) radiographs of the spine were acquired 

in the standing position using a low-dose calibrated biplanar radiographic system (EOSª 

imaging, France). The 3D geometry of the spine was reconstructed according to the technique 

presented in Humbert et al. [13]. This approach involved a two-level 3D reconstruction. First, 

several points along the spine were manually digitized to obtain a fast estimation of the spine 

curve. Then, the position of vertebral landmarks was finely adjusted to achieve a more accurate 

reconstruction. Twenty-eight vertebral landmarks were reconstructed for each vertebra (Figure 

3-2): 13 corresponding to the vertebral body (VB), 8 corresponding to pedicles (PED), 4 

corresponding to articular facets (FAC) and 3 corresponding to posterior processes (PP). A 

refined 3D geometric model was constructed by combining the reconstructed vertebral landmarks 

with dual kriging interpolation techniques [1] to define the surface of each vertebra. A previous 

study reported 3D errors on vertebral position of 1.8 mm and vertebral orientations of 2.3¡, 2.4¡ 

and 3.9¡ for the sequence Òlateral-sagittal-axial anglesÓ [13]. 
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For each vertebra, the x, y, z coordinates of N points m{ } i=1

N
that constitute the preoperative 

vertebral surface resulting from the 3D reconstruction algorithm are denoted preop data. 

3.2.3.2 Intraoperative model 

Intraoperative images of the spine were acquired using a 2D/3D fluoroscopic imaging system (O-

Arm¨, Medtronic). The intraoperative 3D geometry of the spine was reconstructed using 

sequential scans from this system. Each scan represented a volume composed of 192 2D slices 

with a 0.83-mm thickness along the axial direction of the imaging system. Each 2D slice was 

composed of 512x512 pixels with a 0.415-mm spacing. For each slice, the vertebral contours 

were manually segmented and a binary voxel model was identified for each vertebra using Slice-

O-Maticª software (Tomovision, Magog, QC).  

For each vertebra, the x, y, z coordinates of M points s{ } j=1

M that constitute the intraoperative data 

(spine voxel model) resulting from the segmentation are denoted intraop data. 

The intraoperative model was obtained through registering the preoperative model with the 

intraoperative data. The objective of this registration step was to estimate the geometric 

transformation T which best aligns the preop data with the corresponding intraop data for each 

vertebra and compute the intraoperative model. Rigid transformations were used since each 

vertebra was considered undeformed during surgery, which is generally the case except when 

osteotomies are performed. For each vertebra, T is then a combination of rotations and 

translations.  

 ! ! ! ! ! ! !  (3-1) 

The translation vector is defined as !! ! ! ! ! ! ! ! ! !
!
. The rotation matrix R is defined from Euler 

angles ! , " , # around x, y and z axes, which represent respectively the anterior, left and cranial 

directions of the body [29]: 

 
! !

!"# ! !"# ! ! ! !"# ! !"# ! !"# !
!"# ! !"# ! !"# ! ! !"# ! !"# ! ! !"# ! !"# ! !"# ! ! !"# ! !"# ! ! !"# ! !"# !

! !"# ! !"# ! !"# ! ! !"# ! !"# ! !"# ! !"# ! !"# ! ! !"# ! !"# ! !"# ! !"# !
  (3-2) 
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The aim of the registration algorithm was to estimate the transformation T, by minimizing an 

error function between intraop and preop data. The error function to be minimized was adapted 

from the notation introduced by Fitzgibbon [9]: 

 

 
! ! ! ! ! ! !"#

!
!! ! ! ! !

!
!

! ! !

  (3-3) 

 

The term wi is the weight applied to each point mi of the preop data. The Shepard's method [26] 

was used to define the value of the weight wi as a function of the geodesic distance between the 

point mi and their three closest vertebral landmarks: 

 

 

! ! !

! ! !

! ! ! ! ! ! !

!

! ! ! ! ! ! !

!
! ! !

!

! ! !

 (3-4) 

 

In Eq. (3-4), the terms mL and wL are respectively the positions and weights of the vertebral 

landmarks. The geodesic distance ! ! ! ! ! ! !
!! was computed using the method proposed by PeyrŽ 

and Cohen [24]. The value of the weights wL  of the vertebral landmarks is based on the estimated 

errors in their identification [12]. The highest weight (100) was assigned to vertebral body and 

pedicle landmarks since they have the lowest localization error (1-mm standard deviation), while 

the lowest weights (50 and 30) were assigned to articular and posterior processes landmarks, 

respectively, since they have the highest localization errors (2- and 3-mm standard deviation 

respectively) [12].  

In Eq. (3-3), $D is the standard deviation of the computed distances between preop and intraop 

data at each iteration of the registration algorithm. This term was introduced in order to 

uniformly distribute the distance between the preop and intraop data. 

The Iterative Closest Point (ICP) registration algorithm [3] was used to find transformation T 

which minimizes error function E. The ICP algorithm was initialized using the initial 

transformation T0, which defines the initial relative position between preop and intraop data. The 
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estimation of T0 was undertaken using principal component analysis (PCA) [14]. Both preop and 

intraop data were normalized to have a zero mean. The PCA was performed on these normalized 

data and the three principal axes of both preop and intraop data were computed. The directions 

of the three axes were used to estimate the initial transformation parameters of rotation and 

translation. 

The ICP involves three iterative steps, starting from the initial transformation T0: 

1. Compute, for each point mi of the preop data, the distance from its corresponding 

closest point in the intraop data sj; 

2. Estimate the transformation parameters (translation and rotation) by minimizing 

the error function E (the parameters that best align each preop data mi on their 

corresponding closest points found in step 1); 

3. Transform the preop data mi using the estimated transformation parameters. 

The steps above were repeated until changes in error function E were lower than a chosen 

threshold (the stop criterion). 

At each iteration, step 1 was performed using a precompiled distance map associated with the 

intraoperative data. For each vertebra, the distance map was a function providing the distance 

between each voxel of the intraoperative images and the voxels associated with the contour of the 

vertebra [20]. The result was a set of new images where all the voxels associated with the contour 

of the vertebra had a zero value, while the other voxels had a value proportional to the distance to 

their closest zero-value voxel. For each point of the preop data mi, the distance map enabled the 

computation of distance from its corresponding closest point based on a 3D interpolation between 

the 8 voxels of the distance map that enclosed point mi. 

Step 2 was performed using the non-linear Levenberg-Marquardt algorithm [22], which estimated 

transformation T that minimized error function E. In step 3, the transformation T was used to 

update the relative position between preop data mi and intraop data sj. The final transformation 

that satisfied the stop criterion (10-4) was denoted Tf. This transformation Tf enabled the update 

of the preoperative geometric model of the spine according to the intraoperative data, in order to 

compute the intraoperative model. The intraoperative position of vertebral landmarks sL was 

obtained by applying the transformation Tf to the preoperative vertebral landmarks mL: 
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 ! ! ! ! ! ! !  (3-5) 

 

3.2.3.3 Intraoperative measurement of the clinical indices 

The updated vertebral landmarks sL enabled the computation of the intraoperative clinical indices 

of the spine. The computation of these clinical indices was adapted from the radiographic 

measurement manual of the Spinal Deformity Study Group [23]. The selected clinical indices in 

the coronal and sagittal planes were: the main thoracic (MT) and thoracolumbarÐlumbar (TL/L) 

Cobb angles, kyphosis between T5ÐT12 and T2ÐT12, and lordosis between T10ÐL2 and T12-L5. 

Coronal and sagittal balances were also computed to evaluate the straightness of the spine. Local 

vertebral measurements, such as apical vertical translation (AVT), T1 tilt and apical vertebral 

rotation (AVR) were also calculated. AVR was calculated according to Stokes method [18]. 

Finally, the orientation of the planes of maximum curvature (PMC), defined as the End-Apex-

End vertebrae planes, with respect to the sagittal plane for the MT and TL/L segments was also 

computed for the 3D measurement of scoliotic deformities [17]. In a normal spine, these planes 

lie in the sagittal plane (around 0¡), but shift in the lateral direction as lateral deformity increases 

[17]. Selected clinical indices are shown in Figure 3-3. 

3.2.3.4 Evaluation of the automatic measurement method 

A global evaluation of the automatic measurement method described above was performed using 

a synthetic model of a scoliotic spine (T1-L5). The synthetic model was first positioned in a 

realistic scoliotic configuration (with a 60¡ MT Cobb angle) representing the spine of a patient 

preoperatively in the standing position. The synthetic model was fixed in a rigid radiotransparent 

frame (Figure 3-4a). Biplanar radiographs were acquired and the 3D geometric model was 

reconstructed according to the previously described method. The synthetic model of the spine 

was then modified to reproduce the intraoperative prone position of the patient on the operating 

table (Figure 3-4b). This configuration was scanned using the fluoroscopic imaging system (O-

Arm¨, Medtronic). The registration algorithm developed for this study was used to compute the 

intraoperative model and, thereafter, the clinical indices. 

The clinical indices computed automatically were compared to reference measurements 
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performed twice manually by the same operator, using a radiographic measurement software with 

known accuracy [2]. The average value for each pair of measurements of a given clinical index 

was considered as the reference value for comparison with the corresponding automatic 

measurement. 

3.2.3.5 Sensitivity analysis of the registration algorithm 

A sensitivity analysis was performed on the ICP registration algorithm of the automatic 

measurement method to investigate the effect of possible sources of inaccuracy during the 

acquisition of pre- and intra-operative data of the spine.  

Simulations were performed on five different vertebrae (T1, T5, T10, T12, L3) from three 

scoliotic patients. For each vertebra, the preoperative geometric model was represented with its 

digitized surface and 28 vertebral landmarks. The same geometric model was voxelized using the 

Bresenham's line algorithm [4] to simulate segmented intraoperative fluoroscopic images 

composed of 3D voxels (intraoperative data).  

Random rotations between -20¡ and +20¡ around x, y, and z axes were simulated on the 

preoperative geometric model to represent possible variations in the vertebra orientation between 

the preoperative standing and the intraoperative prone configurations of the spine.  

The first part of the sensitivity analysis investigated inaccuracies in the manual identification of 

vertebral landmarks in the preoperative geometric model. These inaccuracies affect the shape of 

the vertebral surface and may influence the registration result. The vertebral surface was 

modified applying small displacements to the vertebral landmarks. Five series of 100 simulations 

were performed for each vertebra, for a total of 7500 simulations. For each series of simulations, 

small displacements were simulated by a random noise applied to a different group of vertebral 

landmarks: vertebral body (VB) landmarks, pedicles (PED) landmarks, facets (FAC) landmarks, 

posterior processes (PP) landmarks, all vertebral landmarks (ALL). For each group of vertebral 

landmarks, the standard deviation $ of the simulated displacements was defined according to the 

errors reported by Humbert [12]: $ = 1 mm for vertebral body landmarks, $ = 1 mm for pedicles 

landmarks, $ = 2 mm for facets landmarks, $ = 3 mm for posterior processes landmarks. 

The second part of the sensitivity analysis investigated inaccuracies in the segmentation and 

identification of each vertebra in the intraoperative fluoroscopic images. A random noise was 
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computationally applied to the intraoperative data. Ten series of 500 simulations were performed 

for each vertebra, for a total of 75,000 simulations. For each series a random noise was applied to 

the points constituting the intraoperative data, with an increasing mean from 0.25 mm to 2.5 mm 

and a 0.25-mm step. The simulated maximum noise was two times higher than the average error 

of 1.12 mm reported in a recent experimental study for automatic vertebral identification and 

segmentation algorithms applied on computed tomography images [15]. 

The angular differences, between the intraoperative reference data and intraoperative model 

resulting from the registration algorithm, were computed using the sequence of Òlateral-sagittal-

axial anglesÓ [28]. The angular differences are presented as the mean (and standard deviation) for 

the five vertebrae and three patients. 

3.2.4 Results 

The registration algorithm enabled the identification of the intraoperative position of vertebral 

landmarks necessary to compute the clinical indices. Figure 3-5 shows the intraoperative model, 

resulting from the ICP registration between the preoperative geometric data of the synthetic 

scoliotic spine and the intraoperative data. For each vertebra, the 28 vertebral landmarks were 

updated using the rotation and translation transformation parameters determined by the 

registration algorithm.  

The clinical indices computed with the automatic measurement method were slightly different 

from the reference values measured by the operator (Table 3-1); the maximum difference for the 

angular measurements in the coronal and sagittal planes was below 4.6¡, while it was below 5.2¡ 

for other angular measurements (AVR and orientation of PMC). In particular, the difference in 

Cobb angles was below 1.8¡. The maximum difference for linear measurements was below 2.7 

mm. 

Simulated inaccuracies in the identification of vertebral landmarks in the preoperative geometric 

model induced a maximum angular difference of 2.1¡ between the intraoperative model and the 

intraoperative reference data when all vertebral landmarks were noised (Figure 3-6). No 

significant angular difference between the three local axes was observed for the five different 

groups of simulated randomly-noised vertebral landmarks. 
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Simulated inaccuracies in the segmentation and identification of the vertebrae in the 

intraoperative images induced angular differences below 2.6¡ with reference measurements 

(Figure 3-7). A maximum difference of 0.5¡ was observed between the three local axes at the 

same noise level. For each local axis of the vertebrae, the mean and standard deviation of the 

angular differences increased with the level of noise applied to the intraoperative images. 

3.2.5 Discussion 

This study introduces a method to automatically compute intraoperative 3D measurements of 

scoliotic deformities. Furthermore, it demonstrates clinically relevant accuracy, similar or better 

as compared with the reported average accuracy of 2¡ for Cobb angles, 5.3¡ for T2-T12 kyphosis, 

4¡ for other angles and 3.5 mm for linear measurements [2]. The greater angular differences in 

the transverse plane could be explained by the sensitivity of Stokes method and of the planes of 

maximum curvature method to the position of the landmarks used to compute the angles [18,25]. 

These differences could also be explained by slight motions in the synthetic spine model between 

the acquisitions of radiographs with the fluoroscopic and radiographic systems. 

The sensitivity analysis revealed that the registration algorithm computes the intraoperative 

model with a clinically relevant robustness. The angular difference induced by the simulated 

inaccuracies in the identification of vertebral landmarks and in the segmentation and 

identification of vertebrae was smaller than ±2.5¡ (range of 5¡) in the coronal and sagittal planes, 

which is appropriate when considering the commonly accepted accuracy of 5¡ in Cobb angle 

measurement [2]. The angular difference is also smaller than average error of 5.3¡ on vertebral 

orientation reported by a previous experimental study [21] using a similar geometric model 

constructed from preoperative biplanar radiographs. 

The automatic measurement method uses standard radiographs taken preoperatively, which is 

advantageous to previous studies involving the use of CT-scans [5,30] that are costly, time-

consuming and add significant ionizing exposure. Moreover, currently available 3D 

reconstruction techniques from standard radiographs provide access to the 3D analysis of 

scoliosis, which is fundamental to this work.  The 3D intraoperative images provide data of the 

entire vertebrae for the ICP registration algorithm, which differentiates itself from other 

navigation technologies that are based on fiducial markers and intraoperative identification of 
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landmarks on the posterior part of the spine [10,11]. This reduces marker installation and 

identification time and extrapolation errors.  

To date, the automatic measurement method has only been tested using a synthetic asymptomatic 

spine model in a single configuration; further testing on different cases of scoliotic patterns is 

required before confirming its generalizability. The identification of vertebral surfaces and 

landmarks was easier compared to scoliotic spines with deformed vertebrae, soft tissues and 

neighboring anatomical structures. By considering the shape of the spine at the beginning of the 

surgery, the automatic measurement method only took into account the contribution of 

differences between the standing and prone position of the patient and effects of anesthesia and 

surgical exposure. The same process may be applied at any time of surgery if a new set of images 

is acquired, especially following correction maneuvers, to evaluate the final shape of the spine, 

but at the expense of supplementary radiation exposure. The measurement process has other 

limitations. For instance, it does not take into account possible vertebral osteotomies during 

surgery that may modify the shape and topology of the vertebrae. However, the selection of 

vertebral landmarks could be adapted to be always present throughout surgery. In this feasibility 

study, the segmentation and identification of vertebrae using the intraoperative fluoroscopic 

images were performed manually. To obtain a fully automatic measurement tool, automatic 

segmentation and identification should be developed. Other factors not tested in this study, such 

as the presence of instrumentation devices and tools, may affect the visibility of the anatomical 

landmarks and should be further tested to fully assess the proposed approach. 

In conclusion, the current study demonstrates the feasibility of using pre- and intra-operative 

images to automatically provide the surgeon with relevant quantitative 2D and 3D measurements 

of scoliotic deformities during intervention.  

In the long term, the transformation parameters resulting from the registration algorithm may also 

be used to update preoperative surgical planning and the obtained intraoperative model may 

support the testing of other instrumentation strategies [6].  
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3.2.7 Figures  

 

Figure 3-1 : Workflow diagram of automatic measurement method 
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Figure 3-2 : Preoperative geometric model of a vertebra. The vertebral surface is illustrated with the vertebral 

landmarks on the vertebral body (circles), pedicles (triangles), articular facets (squares), and posterior processes 

(stars) 
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Figure 3-3 : Schematic representation of the measurement of clinical indices: (a) Cobb angles in the coronal plane, 

(b) thoracic kyphosis and lumbar lordosis in the sagittal plane, (c) apical vertebral translation (AVT), (d) frontal and 

sagittal balance, (e) T1 tilt, (f) apical vertebral rotation (AVR) (g) 3D orientation of the planes of maximum 

curvature (PMC) 
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Figure 3-4 : Experimental set-up using a synthetic model of the spine. a) the synthetic model was configured to 

represent a scoliotic spine in a preoperative standing position. 2D biplanar radiographs were acquired. b) the scoliotic 

shape of the synthetic model has been modified to simulate an intraoperative prone position, and 3D fluoroscopic 

images were acquired 
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Figure 3-5 : Intraoperative model (dark gray) resulting from the ICP registration between the preoperative geometric 

data of the synthetic scoliotic spine and the intraoperative data (light gray) For each vertebra of the intraoperative 

model, the 28 vertebral landmarks are illustrated in black  
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Figure 3-6 : Angular differences between the reference intraoperative data and the intraoperative model, considering 

a simulated random noise on different subgroups of vertebral landmarks (VB: vertebral body; PED: pedicles; FAC: 

articular facets; PP: posterior processes; ALL: all vertebral landmarks). Mean values are shown with standard 

deviation for lateral, sagittal and axial angles 
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Figure 3-7 : Angular differences between the reference intraoperative data and intraoperative model resulting from 

the registration algorithm, considering different levels of simulated errors in the intraoperative data. Mean values are 

shown with standard deviation for lateral (a), sagittal (b) and axial (c) angles 
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3.2.8 Table 

 

Table 3-1 : Comparison of the intraoperative automatic measurements and reference values measured twice by an 

operator 

Clinical indices 
Reference 

measurements 
Automatic 

measurements 
Difference 

Cobb MT 43.0¡ 41.2¡ 1.8¡ 

Cobb TL/L -21.0¡ -21.9¡ 0.9¡ 

T2-T12 kyphosis -12.0¡ -8.9¡ 3.1¡ 

T5-T12 kyphosis -19.0¡ -17.3¡ 1.7¡ 

T10-L2 Lordosis -8.5¡ -10.9¡ 2.4¡ 

T12-S1 Lordosis -31.0¡ -35.6¡ 4.6¡ 

AVT MT  43.5 mm 44.8 mm 1.3 mm 

AVT TLL  0.0 mm 2.7 mm 2.7 mm 

Coronal balance -1.0 mm 0.2 mm 1.2 mm 

Sagittal balance 13.0 mm 14.4 mm 1.4 mm 

T1 TILT -1.0¡ -2.6¡ 1.6¡ 

AVR 1.1¡ -4.1¡ 5.2¡ 

PMC of MT curve 102¡ 105¡ 3¡ 

PMC of TL/L curve 36¡ 41¡ 5¡ 
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CHAPITRE 4  ASPECTS MƒTHODOLOGIQUES ET R ƒSULTATS 

COMPL ƒMENTAIRES  

Ce chapitre prŽsente dÕabord des dŽtails complŽmentaires sur la mŽthode de recalage prŽsentŽe 

dans lÕarticle du Chapitre 3. Ensuite, une comparaison avec une autre mŽthode de recalage 

classique dans la littŽrature est prŽsentŽe. Pour conclure, une mŽthode dÕidentification 

automatique des vert•bres (Žtiquetage) dans les images fluoroscopiques intraopŽratoires est 

proposŽe.  

4.1 DŽtails sur la mŽthode de recalage 

Cette section prŽsente plus de dŽtails sur lÕanalyse en composantes principales (ACP) utilisŽe 

pour initialiser lÕICP ainsi que sur le calcul du champ scalaire des distances. De plus, un tableau 

prŽcisant les rep•res vertŽbraux utilisŽs pour le calcul des indices cliniques est prŽsentŽ ˆ la fin de 

cette section. 

4.1.1 Analyse en composantes principales 

Pour chaque vert•bre, lÕACP a ŽtŽ utilisŽe pour calculer la transformation initiale permettant 

dÕidentifier la position de dŽpart du mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire par rapport aux donnŽes 

intraopŽratoires. Cet algorithme est basŽ sur le calcul des axes principaux de chaque vert•bre en 

prŽopŽratoire et intraopŽratoire. Un algorithme de recalage rigide utilisant la direction des axes 

principaux a ŽtŽ appliquŽ et a permis une premi•re estimation de la position de dŽpart du mod•le 

gŽomŽtrique prŽopŽratoire par rapport aux donnŽes intraopŽratoires. 

Lors du calcul de la transformation initiale, un param•tre de contr™le de la position de dŽpart 

entre le mod•le gŽomŽtrique de chaque vert•bre prŽopŽratoire et des donnŽes intraopŽratoires a 

ŽtŽ introduit. On dŽfinit ! !"# ! ! !"# !! !"#  les angles autour des axes ! ! ! ! !  identifiŽs par lÕACP. 

Pour chaque vert•bre ˆ recaler, on dŽfinit un angle moyen ! !!  entre les apophyses transverses et 

lÕapophyse Žpineuse en utilisant les rep•res vertŽbraux correspondant ˆ ces parties anatomiques 

sur le mod•le prŽopŽratoire (Figure 4-1). Cette information spŽcifique de chaque vert•bre a ŽtŽ 

ajoutŽe pour corriger, si nŽcessaire, la valeur de lÕangle ! !"# . 
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Figure 4-1 : Ill ustration des angles ! PP1 et ! PP2 utilisŽs pour dŽfinir lÕangle moyen ! PP entre les apophyses transverses 

et lÕapophyse Žpineuse.  

 

Pour chaque vert•bre ˆ recaler, la distance entre le mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire et les 

donnŽes intraopŽratoires a ŽtŽ calculŽe en tournant le mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire en cinq 

positions diffŽrentes autour de lÕaxe ! !selon les angles: ! !"# , ! !"# ! ! !! ! , ! !"# ! ! !! , 

! !"# ! ! !! ! ! ! !"# ! ! !! . Les angles suivant les deux autres directions (! ! !" ! ! !"# ) sont restŽs 

inchangŽs. La position minimisant la distance entre le mod•le prŽopŽratoire et les donnŽes 

intraopŽratoires a ŽtŽ choisie comme position de dŽpart pour lÕICP.  

LÕangle ! !! , calculŽ ˆ partir du mod•le prŽopŽratoire de la vert•bre, a donc ŽtŽ utilisŽ pour 

corriger la direction des axes principaux, qui peut •tre influencŽe par des bruits caractŽrisant les 

donnŽes (Jolliffe, 2005). En effet, dans cette Žtude nous avions remarquŽ une dŽpendance de la 

direction des axes principaux dans le plan axial ˆ lÕorientation des apophyses de la vert•bre. En 

particulier, dans le cas o• lÕapophyse Žpineuse a une longueur comparable ˆ celle des apophyses 

transverses, les axes principaux peuvent mal identifier les directions PA et LAT de la vert•bre. 

Ceci pourrait donc compromettre lÕidentification de la transformation pour initialiser lÕICP et en 

emp•cher la convergence vers la bonne solution. 

La position alors identifiŽe a permis ˆ lÕICP dÕatteindre une convergence dans 99.9% des cas. 

Pour les rares cas o• la convergence nÕŽtait pas atteinte, les axes principaux de la vert•bre 

prŽopŽratoire Žtaient inversŽs par rapport ˆ ceux de la vert•bre intraopŽratoire, ce qui a causŽ une 

identification erronŽe de la transformation initiale. Ces cas correspondent ˆ des situations o• les 
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bruits simulŽs Žtaient tr•s importants, ce qui avait entrainŽ un changement radical de forme de la 

vert•bre. 

4.1.2 Calcul du champ scalaire 

Pour chaque vert•bre ˆ recaler, le champ scalaire des distances a ŽtŽ introduit pour simplifier le 

calcul de la distance entre le mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire et les donnŽes intraopŽratoires ˆ 

chaque itŽration de lÕICP.  

Les donnŽes intraopŽratoires sont constituŽes dÕune succession de !  images segmentŽes. Dans 

chaque image, les voxels associŽs au contour de la vert•bre valent 1 alors que les autres voxels 

valent 0. Chaque vert•bre peut donc •tre reprŽsentŽe par une matrice 3D !  de dimension 

512x512x!  composŽe de 0 et de 1. Le champ scalaire des distances a ŽtŽ obtenu en appliquant 

une transformŽe de distance euclidienne permettant de dŽfinir pour chaque voxel ! !  la distance 

euclidienne au voxel non nul le plus proche, notŽe !" ! . Ë chaque voxel ! !  on associe donc une 

valeur ! ! !  dŽfinie selon la formule suivante : 

 !" ! ! !"#
! ! ! !
! ! !

!!! ! ! ! !! (4-1) 

Un exemple de coupe du champ scalaire des distances rŽsultant est illustrŽ en Figure 4-2. 

 

Figure 4-2 : Illustration dÕune coupe (512x512 pixels) du champ scalaire des distances. LÕŽchelle des couleurs 

reprŽsente la distance de chaque pixel par rapport au contour de la vert•bre ˆ recaler (bleu foncŽ : pixels appartenant 

au contour; rouge foncŽ : pixels tr•s ŽloignŽs du contour) 
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Ë chaque itŽration de lÕICP, ce champ scalaire des distances prŽ-calculŽ peut •tre utilisŽ pour 

dŽfinir la distance de chaque point ! !  du mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire de la vert•bre  par 

rapport aux donnŽes intraopŽratoires. Chaque point ! !  du mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire de 

la vert•bre  sera positionnŽ ˆ lÕintŽrieur du rŽseau dŽfini par les voxels constituant les donnŽes 

intraopŽratoires (Figure 4-3). La valeur de la distance pour chaque point ! !  a ŽtŽ dŽfinie en 

utilisant une interpolation trilinŽaire des distances des voxels ! ! , !! ! , ! ! , ! ! , ! ! , ! ! , ! !  et ! ! . 

 

 

Figure 4-3 : 8 voxels du champ scalaire des distances intraopŽratoire entourant le point dÕinterpolation ! !  du mod•le 

gŽomŽtrique prŽopŽratoire de la vert•bre 

4.1.3 Calcul des indices cliniques 

Le tableau ci-dessous prŽsente, pour chaque indice clinique, les rep•res vertŽbraux utilisŽs pour le 

calculer. Dans le Tableau 4-1, le centro•de dÕune vert•bre dŽsigne le point moyen calculŽ ˆ partir 

de lÕensemble des rep•res vertŽbraux. 

  

v1 v2 

v6 

v8 

v3 v4 

v7 

v5 

mi 



63 

 

Tableau 4-1 : Rep•res vertŽbraux utilisŽs pour calculer les indices cliniques 

Indices cliniques Rep•res vertŽbraux 

Angles de  
Cobb 

¥ Rep•res droit et gauche du plateau supŽrieur 
de la vert•bre limite supŽrieure 

¥ Rep•res droit et gauche du plateau infŽrieur 
de la vert•bre limite inferieure 

Cyphose et 
Lordose 

¥ Rep•res antŽrieur et postŽrieur du plateau 
supŽrieur de la vert•bre limite supŽrieure 

¥ Rep•res antŽrieur et postŽrieur du plateau 
infŽrieur de la vert•bre limite inferieure 

Translation de la 
vert•bre apicale 

¥ Centro•de de la vert•bre apicale 

¥ Centro•de de T1 pour courbures MT 

¥ Centro•de de L5 pour courbures TL/L 

DŽjettement  
frontal 

¥ Centro•de de T1 

¥ Centro•de de L5 

DŽjettement  
sagittal 

¥ Rep•re postŽrieur du plateau inferieur de T1 

¥ Centro•de de T1 

Inclinaison  
frontal de T1 

Rep•res droit et gauche du plateau supŽrieur de 
T1 

Rotation axiale de la 
vert•bre apicale 

¥ Rep•res supŽrieurs et infŽrieurs des pŽdicules 

¥ Rep•res centraux des plateaux supŽrieur et 
infŽrieur 

Orientation des plans 
de courbure maximale 

Centro•des des vert•bres limites et de la vert•bre 
apicale 

 

4.2 Comparaison avec une autre mŽthode de recalage 

La validation de la mŽthode de recalage prŽsentŽe dans le chapitre 3 a ŽtŽ complŽtŽe en 

comparant les rŽsultats obtenus avec ceux dÕun algorithme de la littŽrature basŽ sur un Iterative 

Closest Point optimisŽ avec la mŽthode Levenberg-Marquardt (Fitzgibbon, 2003), quÕon 

nommera mŽthode de recalage LM-ICP. Les simulations numŽriques dŽcrites dans le chapitre 3 
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(simulation d'un bruit sur les donnŽes intraopŽratoires et simulation d'un bruit reprŽsentant une 

erreur d'identification de rep•res vertŽbraux prŽopŽratoires) ont ŽtŽ effectuŽes Žgalement en 

utilisant la mŽthode proposŽe par Fitzgibbon (2003), et les rŽsultats de la sŽquence d'angles L-S-

A ont ŽtŽ comparŽs. 

4.2.1 Simulation dÕun bruit sur les donnŽes intraopŽratoires 

Les rŽsultats obtenus rŽv•lent que la mŽthode dŽveloppŽe ainsi que la mŽthode de recalage LM-

ICP permettent d'obtenir des rŽsultats comparables (Figure 4-4). On observe que l'erreur 

enregistrŽe est comparable pour des bruits de faible amplitude, alors que la mŽthode dŽveloppŽe 

permet d'obtenir une erreur lŽg•rement plus faible (Žcart maximal de 0.5¡)  dans les cas de bruits 

tr•s ŽlevŽs. 
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Figure 4-4 : DiffŽrences angulaires entre les donnŽes intraopŽratoires de rŽfŽrence et le mod•le intraopŽratoire 

obtenu par le recalage en utilisant la mŽthode dŽveloppŽe et la mŽthode LM-ICP, en considŽrant diffŽrents niveaux 

d'erreurs simulŽes sur les donnŽes intraopŽratoires. Les valeurs moyennes sont prŽsentŽes avec leur dŽviation 

standard pour les angles latŽral (a), sagittal (b) et axial (c) 
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4.2.2 Simulation dÕun bruit reprŽsentant une erreur dÕidentification de 

rep•res vertŽbraux prŽopŽratoires 

Le Tableau 4-2 prŽsente les diffŽrences angulaires entre les donnŽes intraopŽratoires de rŽfŽrence 

et le mod•le intraopŽratoire obtenu par le recalage en utilisant la mŽthode dŽveloppŽe et la 

mŽthode LM-ICP. Les rŽsultats obtenus rŽv•lent que les deux mŽthodes sont comparables avec 

des diffŽrences infŽrieures ˆ 0.4¡.  

 

Tableau 4-2 : DiffŽrences angulaires entre les donnŽes intraopŽratoires de rŽfŽrence et le mod•le intraopŽratoire 

obtenu par le recalage en utilisant la mŽthode dŽveloppŽe et la mŽthode LM-ICP lorsquÕun bruit est appliquŽ sur 

diffŽrents sous-groupes de rep•res vertŽbraux : du corps vertŽbral (CV), des pŽdicules (PED), des facettes (FAC), des 

parties postŽrieures (PP) et sur tous les rep•res (TOUS). Les valeurs moyennes sont prŽsentŽes pour les angles 

latŽral, sagittal et axial 

 Angle LatŽral Angle Sagittal Angle Axial 

 
MŽth. 

DŽveloppŽe 
MŽth.   

LM -ICP 
MŽth. 

DŽveloppŽe 
MŽth.   

LM -ICP 
MŽth. 

DŽveloppŽe 
MŽth.   

LM -ICP 

CV 0.7¡ 0.5¡ 0.7¡ 0.6¡ 0.5¡ 0.5¡ 

PED 0.4¡ 0.4¡ 0.3¡ 0.2¡ 0.4¡ 0.3¡ 

FAC 0.8¡ 0.8¡ 1.0¡ 1.0¡ 0.8¡ 0.7¡ 

PP 1.3¡ 1.7¡ 1.4¡ 1.7¡ 1.5¡ 1.8¡ 

TOUS 1.9¡ 2.0¡ 1.9¡ 2.0¡ 2.0¡ 2.0¡ 

 

4.3 Identification automatique des vert•bres 

L'article prŽsentŽ dans le chapitre 4 ne prend pas en compte les probl•mes de segmentation et 

d'identification automatique de chaque vert•bre. Dans cette section, on propose donc une 

mŽthode qui, ˆ partir du mod•le segmentŽ des images fluoroscopiques, permet d'identifier 

automatiquement le volume associŽ ˆ chaque vert•bre.  

On consid•re un volume segmentŽ dans lequel les voxels appartenant aux vert•bres sont associŽs 

ˆ la valeur 1 et les autres voxels ˆ la valeur 0 (i.e. rŽsultat d'une segmentation par croissance de 



67 

 

rŽgion, seuillage, etc.). Le but de cet algorithme est de dŽfinir de fa•on automatique une Žtiquette 

diffŽrente pour chaque vert•bre (Žtiquetage). 

Tout d'abord, les centres des corps vertŽbraux ont ŽtŽ identifiŽs. Pour ce faire, une fonction 

gaussienne 2D a ŽtŽ dŽfinie ˆ partir de l'information sur la dimension des corps vertŽbraux, elle-

m•me calculŽe sur le mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire. La largeur moyenne des corps 

vertŽbraux a ŽtŽ calculŽe dans le plan transverse en utilisant les rep•res anatomiques associŽs aux 

plateaux vertŽbraux : les rep•res postŽrieurs et antŽrieurs ainsi que les rep•res gauches et droits 

ont permis de calculer la dimension des plateaux supŽrieurs et infŽrieurs de chaque vert•bre. La 

largeur moyenne des corps vertŽbraux a ŽtŽ dŽfinie comme moyenne de toutes ces mesures. 

Cette dimension a ŽtŽ utilisŽe pour dŽfinir la largeur de la fonction Gaussienne. En pratique, on a 

imposŽ que 98.75% de la gaussienne soit contenu ˆ l'intŽrieur de cette distance. Le produit de 

convolution de la fonction Gaussienne 2D et des images 2D segmentŽes a permis de dŽfinir une 

fonction dŽcrivant la superposition entre la fonction Gaussienne et les images. L'application d'une 

fen•tre Gaussienne a ensuite permis d'identifier les pics de cette fonction, qui correspondent aux 

images les plus superposŽes ˆ la fonction Gaussienne. Gr‰ce ˆ la dimension particuli•re choisie 

pour dŽfinir la fonction Gaussienne, ces pics ont pu •tre associŽs aux centres des corps 

vertŽbraux. 

Une fois les centres identifiŽs, ils ont ŽtŽ utilisŽs afin de sŽparer le volume intraopŽratoire en 

sous-volumes. Pour l'identification de chaque vert•bre!! ! , les centres ! ! ! !  et ! ! ! !  des vert•bres 

adjacentes ! ! ! !  et ! ! ! !  ont ŽtŽ utilisŽs pour dŽfinir un sous-volume d'intŽr•t, permettant de 

simplifier l'identification et l'Žtiquetage des vert•bres. Chaque sous-volume inclut des voxels 

associŽs ˆ ! ! , ! ! ! !  et ˆ ! ! ! ! . 

Plusieurs opŽrations morphologiques ont ŽtŽ appliquŽes afin d'Žtiqueter ! ! . D'abord, 5 opŽrations 

successives dÕerosion ont ŽtŽ appliquŽes pour sŽparer les vert•bres l'une de l'autre. Par la suite, 

les objets prŽsentant une connexion 3D de 6 voxels ont ŽtŽ identifiŽs. Seuls les 3 objets les plus 

grands (caractŽrisŽs par un plus grand nombre de voxels) ont ŽtŽ pris en compte pour les Žtapes 

suivantes. En effet, il est raisonnable de supposer que ces objets correspondent aux vert•bres ! ! , 

! ! ! !  et ! ! ! ! . L'objet positionnŽ au milieu a ŽtŽ ŽtiquetŽ comme Žtant la vert•bre d'intŽr•t ! ! . 

Plusieurs opŽrations morphologiques de dilatation ont ŽtŽ appliquŽes successivement afin de 

complŽter l'identification de tous les voxels appartenant ˆ ! ! . Deux crit•res ont ŽtŽ choisis pour 
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sŽlectionner les voxels ˆ Žtiqueter comme appartenant ˆ ! ! , et pour choisir quand arr•ter les 

opŽrations de dilatation : 

¥ un voxel est ŽtiquetŽ comme appartenant ˆ ! !  si et seulement si il est un voxel de valeur 1 

dans le volume de dŽpart. Cela signifie que, si un voxel ne fait pas partie du volume 

dŽfinissant la colonne vertŽbrale, il ne peut pas •tre sŽlectionnŽ comme appartenant ˆ ! ! ; 

¥ un voxel ne peut avoir qu'une seule Žtiquette. Cela signifie qu'un voxel ne peut pas •tre 

associŽ ˆ deux vert•bres en m•me temps. Ce crit•re permet de dŽfinir les limites entre 

deux vert•bres. 

En accord avec ces deux crit•res, les opŽrations de dilatation s'arr•tent lorsque le volume 

appartenant ˆ ! !  n'est plus modifiŽ entre deux itŽrations successives. Ces opŽrations ont ŽtŽ 

rŽpŽtŽes pour toutes les vert•bres, ce qui a permis d'obtenir un volume de la colonne vertŽbrale au 

sein duquel chaque vert•bre est caractŽrisŽe par une Žtiquette diffŽrente. 

La mŽthode proposŽe a ŽtŽ testŽe sur trois mod•les numŽriques, reprŽsentant trois configurations 

scoliotiques diffŽrentes. L'algorithme de tracŽ de segment de Bresenham a ŽtŽ utilisŽ afin 

d'obtenir un mod•le voxelisŽ ˆ partir de la surface de la colonne vertŽbrale. Ce mod•le voxelisŽ 

reproduit un mod•le segmentŽ, au sein duquel les voxels appartenant aux vert•bres sont associŽs 

ˆ la valeur 1 et les autres voxels sont associŽs ˆ la valeur 0. Pour les trois configurations, la 

position des centres des corps vertŽbraux a ŽtŽ ŽvaluŽe visuellement. Par la suite, la proportion de 

voxels appartenant au rachis correctement ŽtiquetŽs a ŽtŽ calculŽe selon la formule suivante : 

 

 
! ! !

! ! !"#$%

!" ! !"#$%
 (4-2) 

! ! !"#$% est le nombre de voxels correctement ŽtiquetŽs comme appartenant ˆ la colonne 

vertŽbrale et !" ! !"#$% est le nombre de voxels appartenant au mod•le voxelisŽ original. 

De plus l'identification de chaque vert•bre a ŽtŽ analysŽe. On a dŽfini : 

¥ !"  les voxels correctement ŽtiquetŽs comme appartenant ˆ la vert•bre; 

¥ !"  les voxels correctement ŽtiquetŽs comme n'appartenant pas ˆ la vert•bre; 

¥ !"  les voxels erronŽment ŽtiquetŽs comme appartenant ˆ la vert•bre; 
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¥ !"  les voxels erronŽment ŽtiquetŽs comme n'appartenant pas ˆ la vert•bre. 

Deux param•tres ont ŽtŽ ŽvaluŽs : la sensibilitŽ (! ! ) qui mesure la proportion de voxels 

correctement ŽtiquetŽs comme appartenant ˆ la vert•bre et la spŽcificitŽ (! ! ) qui mesure la 

proportion de voxels correctement ŽtiquetŽs comme n'appartenant pas ˆ la vert•bre. 

 
! ! !

!"
!" ! !"

 (4-3) 

 
! ! !

!"
!" ! !"

 (4-4) 

4.3.1 RŽsultats 

4.3.1.1 Identification des centres des corps vertŽbraux 

Le rŽsultat du produit de convolution entre la fonction gaussienne et les images 2D pour les 3 

mod•les est montrŽ ˆ la Figure 4-5. On peut constater visuellement que la fonction Gaussienne 

dŽfinie permet d'identifier 17 pics (associŽs aux centres des corps vertŽbraux). 
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Figure 4-5 : RŽsultat du produit de convolution entre la fonction Gaussienne et les images 2D pour les 3 mod•les, 

avant filtrage (a.1, b.1, c.1) et apr•s filtrage (a.2, b.2, c.2) 

 

Pour chacun des trois mod•les numŽriques, reprŽsentant trois configurations scoliotiques 

diffŽrentes, la Figure 4-6 montre la position des centres des vert•bres. 

(a.1) 

(c.1) 

(b.1) 

(a.2) 

(b.2) 

(c.2) 
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Figure 4-6 : Positionnement des centres des vert•bres pour les 3 mod•les (a, b, c) identifiŽs gr‰ce au produit de 

convolution avec la fonction Gaussienne. 

 

4.3.1.2 ƒtiquetage des vert•bres 

La mŽthode proposŽe permet d'identifier le volume associŽ au rachis avec une exactitude 

moyenne de 97.1% (respectivement 97.5%, 96.5% et 97.3% pour les trois mod•les scoliotiques 

considŽrŽs). Pour l'identification de chaque vert•bre, la mŽthode proposŽe a une sensibilitŽ 

moyenne de 97.6% et une spŽcificitŽ moyenne de 99.6%. Les valeurs de sensibilitŽ et de 

spŽcificitŽ pour chaque vert•bre pour les trois mod•les scoliotiques sont prŽsentŽes dans le 

Tableau 4-3. 
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Tableau 4-3 : SensibilitŽ et spŽcificitŽ de l'Žtiquetage pour les 3 mod•les pour chaque vert•bre 

 Mod•le 1 Mod•le 2 Mod•le 3 

Vert•bre  Se Sp Se Sp Se Sp 

T1 96.8% 99.9% 83.2% 99.9% 90.1% 100.0% 

T2 96.9% 100.0% 97.5% 93.9% 96.5% 97.2% 

T3 97.1% 100.0% 97.6% 100.0% 97.1% 100.0% 

T4 96.3% 100.0% 97.5% 100.0% 96.3% 100.0% 

T5 95.8% 100.0% 96.7% 100.0% 95.2% 100.0% 

T6 96.5% 100.0% 96.7% 100.0% 95.5% 100.0% 

T7 95.0% 100.0% 97.0% 100.0% 95.7% 100.0% 

T8 95.8% 100.0% 96.8% 100.0% 95.9% 100.0% 

T9 96.9% 100.0% 97.1% 100.0% 96.7% 100.0% 

T10 97.7% 100.0% 97.5% 100.0% 97.8% 100.0% 

T11 97.9% 100.0% 95.0% 100.0% 98.4% 100.0% 

T12 98.1% 100.0% 98.2% 98.7% 98.2% 100.0% 

L1 98.2% 100.0% 98.0% 100.0% 98.4% 100.0% 

L2 98.1% 99.9% 98.0% 99.8% 97.0% 100.0% 

L3 97.9% 100.0% 98.1% 99.9% 98.8% 99.3% 

L4 98.3% 100.0% 91.0% 100.0% 98.4% 100.0% 

L5 98.4% 100.0% 98.6% 92.7% 98.3% 100.0% 

 

Les rŽsultats obtenus sugg•rent que la mŽthode dŽveloppŽe permet d'obtenir une sensibilitŽ et une 

spŽcificitŽ moyenne ŽlevŽes. Cependant, une analyse plus approfondie des rŽsultats a permis de 

dŽtecter certaines faiblesses de l'algorithme. Nous avons observŽ que les cas de sensibilitŽ 

infŽrieure sont associŽs ˆ un contact entre deux vert•bres adjacentes, comme illustrŽ ˆ  la Figure 

4-7. Cette figure montre une coupe du mod•le 3 qui permet d'observer clairement un contact 

entre deux vert•bres adjacentes. Ce type de contact peut compromettre l'identification. En effet, 
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lors des opŽrations de dilatation, ce contact peut causer une mauvaise expansion des voxels en 

causant un Žtiquetage erronŽ. 

 

 

Figure 4-7 : Coupe du mod•le 3 segmentŽ, permettant d'observer un contact critique entre 2 vert•bres adjacentes. Les 

deux couleurs reprŽsentent les voxels appartenant ˆ 2 vert•bres diffŽrentes  
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CHAPITRE 5  DISCUSSION GƒNƒRALE  

L'Žtude rŽalisŽe au cours de ce projet de ma”trise visait ˆ dŽvelopper et valider une mŽthode de 

mesure des dŽformations scoliotiques pendant la chirurgie, afin de fournir aux chirurgiens un 

outil d'Žvaluation de la correction atteinte. L'objectif de ce projet Žtait d'exploiter les techniques 

d'imagerie mŽdicale et de recalage existantes pour obtenir une quantification automatique des 

indices cliniques significatifs, afin d'Žvaluer la correction du rachis scoliotique en intraopŽratoire. 

La mŽthode dŽveloppŽe a permis d'atteindre cet objectif, en fournissant une information 

quantitative, sans nŽcessiter d'opŽrations manuelles pendant la chirurgie (installation de 

marqueurs extŽrieurs sur les vert•bres ou identification de points anatomiques). 

Dans un premier temps, lÕhypoth•se scientifique constituant la base de ce projet a ŽtŽ vŽrifiŽe 

gr‰ce ˆ une expŽrimentation avec un mod•le de rachis synthŽtique. En effet, les rŽsultats 

expŽrimentaux ont montrŽ que la mŽthode dŽveloppŽe permet d'estimer les angles de Cobb ainsi 

que les autres mesures angulaires avec une erreur infŽrieure ˆ 5¡, et les mesures linaires avec une 

erreur infŽrieure ˆ 3.5 mm. LÕAVR et lÕorientation des plans de courbures maximales ont montrŽ 

une erreur lŽg•rement supŽrieure ˆ 5¡, car les mŽthodes de calcul utilisŽes sont tr•s sensibles aux 

erreurs sur la position des rep•res anatomiques dans le plan transverse (Lam et al., 2008; Sangole 

et al., 2009). 

Par la suite, une Žtude de sensibilitŽ a permis de confirmer la faisabilitŽ de modŽliser la colonne 

vertŽbrale par recalage entre un mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire, rŽalisŽ ˆ partir de deux 

radiographies, et les images fluoroscopiques 3D intraopŽratoires, en Žvaluant la robustesse des 

algorithmes mis en place ˆ lÕaide de mod•les numŽriques. Les mod•les numŽriques ont permis 

d'examiner sŽparŽment deux sources d'erreur influen•ant le processus de recalage : une erreur 

dŽrivant de l'identification des rep•res anatomiques de la vert•bre sur lesquels est fondŽe la 

dŽfinition du mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire, et une erreur dŽrivant de la segmentation de la 

vert•bre intraopŽratoire. Les rŽsultats obtenus pour cette partie de l'Žtude ont montrŽ que les 

techniques dŽveloppŽes permettent d'obtenir une exactitude cliniquement acceptable pour 

l'orientation vertŽbrale, qui a ŽtŽ ŽvaluŽe ˆ partir de la sŽquence d'angles latŽral-sagittal-axial. 

L'objectif de ce travail Žtant le calcul des dŽformations scoliotiques, une validation fondŽe sur 

l'orientation spatiale des vert•bres a ŽtŽ considŽrŽe comme plus appropriŽe qu'une validation 

fondŽe sur la distance point-surface. De plus, la simulation d'un bruit ˆ la fois sur le mod•le 
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prŽopŽratoire et intraopŽratoire aurait introduit des biais dans l'Žvaluation de la distance point-

surface. C'est pourquoi cette variable n'a pas ŽtŽ incluse en phase de validation. 

L'objectif du travail Žtant d'obtenir une mŽthode automatique, la procŽdure dŽveloppŽe ne 

nŽcessite pas d'intervention manuelle d'un opŽrateur. Toutes les Žtapes du recalage sont 

effectuŽes de fa•on automatique et ne requi•rent pas l'installation de marqueurs sur les vert•bres 

ni l'identification des rep•res anatomiques au cours de la chirurgie. Le temps de calcul nŽcessaire 

pour le recalage (PCA + calcul du champ scalaire de distances + optimisation non linŽaire) est 

infŽrieur ˆ 10 !  pour chaque vert•bre (sur un Intel i5 680 3.6 GHz), ce qui permet d'obtenir la 

mise ˆ jour du mod•le gŽomŽtrique entier en moins d'une minute et demie ˆ partir du mod•le 

intraopŽratoire prŽcŽdemment segmentŽ. L'implŽmentation en parall•le de l'algorithme de 

recalage n'a pas ŽtŽ rŽalisŽe dans cette Žtude, mais ceci permettrait de rŽduire considŽrablement le 

temps de calcul nŽcessaire pour le recalage de toutes les vert•bres. 

Dans le cadre de cette Žtude, l'attention a ŽtŽ focalisŽe sur le recalage entre un mod•le 

gŽomŽtrique prŽopŽratoire et les donnŽes intraopŽratoires du rachis, qui est une des Žtapes 

fondamentales pour la quantification des dŽformations scoliotiques pendant la chirurgie. 

Cependant, l'utilisation de cette procŽdure dans un contexte clinique demanderait un 

prŽtraitement des donnŽes intraopŽratoires afin de segmenter les images fluoroscopiques et 

d'identifier le mod•le intraopŽratoire de chaque vert•bre de fa•on automatique. Ces Žtapes feront 

l'objet d'Žtudes plus approfondies au sein de notre laboratoire. Toutefois, une technique 

d'Žtiquetage des vert•bres ˆ partir d'un mod•le segmentŽ a ŽtŽ proposŽe dans ce travail. Cette 

technique a permis d'identifier les centres des corps vertŽbraux de fa•on robuste et elle a prŽsentŽ 

une sensibilitŽ et une spŽcificitŽ moyenne ŽlevŽe pour l'identification de chaque vert•bre. 

Cependant, une forte dŽpendance ˆ la qualitŽ de la segmentation a ŽtŽ remarquŽe. Un contact en 

2D et 3D entre les voxels appartenant ˆ 2 vert•bres diffŽrentes peut affecter fortement le rŽsultat 

obtenu. Dans ce cas, en effet, l'algorithme montre une forte sensibilitŽ au nombre d'opŽrations 

morphologiques dÕerosion appliquŽes. Un nombre diffŽrent d'opŽrations dÕerosion entra”ne une 

dimension diffŽrente du noyau qui est utilisŽ comme Žtat initial pour les opŽrations de dilatation. 

Ceci peut alors causer une erreur dans  l'expansion de deux vert•bres adjacentes. Ce facteur rend 

l'application de l'algorithme tr•s critique surtout au niveau thoracique o• la dimension du disque 

intervertŽbral est plus petite et lorsquÕil existe un contact entre les facettes articulaires plus 

important. Dans ce cas, il est plus difficile d'assurer un Žtiquetage correct des vert•bres, ce qui se 
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traduit par une sensibilitŽ infŽrieure au niveau thoracique. L'application de cet algorithme 

nŽcessiterait donc une Žtape de segmentation tr•s prŽcise permettant de prŽvenir un contact en 2D 

et en 3D entre deux vert•bres adjacentes. Une solution alternative serait lÕutilisation dÕun 

algorithme automatique permettant d'effectuer simultanŽment la segmentation et l'Žtiquetage des 

vert•bres, ˆ l'aide d'un mod•le statistique des vert•bres, comme cela a dŽjˆ ŽtŽ abordŽ par certains 

auteurs (Aslan et al., 2010; Klinder et al., 2009) 

L'algorithme de recalage a ŽtŽ initialisŽ en utilisant l'analyse en composantes principales. Ceci a 

permis de dŽfinir une position de dŽpart pour le recalage indŽpendante du changement de position 

de la vert•bre entre la configuration debout prŽopŽratoire et la position allongŽe intraopŽratoire. 

Par contre, nous avons observŽ que la position de dŽpart identifiŽe n'Žtait parfois pas optimale 

pour le recalage. Une recherche plus approfondie pour identifier une position de dŽpart optimale 

permettrait de rendre encore plus stable le rŽsultat de l'Žtape d'optimisation non linŽaire. De plus, 

la position de dŽpart a ŽtŽ dŽfinie en utilisant un param•tre angulaire calculŽ ˆ partir de 

lÕapophyse Žpineuse qui peut •tre retirŽe pendant la chirurgie, ce qui pourrait compromettre 

lÕutilisation de cette mŽthode dÕinitialisation pendant la chirurgie.  

L'algorithme de recalage considŽrŽ dans ce travail est fondŽ sur une transformation rigide sans 

facteurs d'Žchelle. Ce type de transformation a ŽtŽ choisi sur la base de la nature rigide des 

vert•bres et nous a permis d'obtenir des rŽsultats cliniquement acceptables. Cependant, ce choix 

admet comme limite de ne pas permettre de corriger les Žventuelles erreurs dans le 

positionnement des rep•res anatomiques sur le mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire. Dans un 

premier temps, 3 facteurs d'Žchelle diffŽrents pour chaque axe avaient ŽtŽ ajoutŽs ˆ  la 

transformation, afin de corriger les Žventuelles erreurs. Toutefois, nous avons observŽ que cela 

pouvait introduire des erreurs significatives dans le recalage. En effet, les erreurs les plus 

communŽment observŽes dans le mod•le prŽopŽratoire se situent au niveau des apophyses 

transverses et de lÕapophyse Žpineuse qui sont plus difficilement visibles sur les radiographies. 

Les facteurs d'Žchelle permettaient de corriger une partie de ces erreurs, mais ils introduisaient 

une dilatation/compression du corps vertŽbral et des pŽdicules. En considŽrant l'importance des 

rep•res anatomiques associŽs au corps vertŽbral et aux pŽdicules dans la dŽfinition des 

dŽformations scoliotiques, les facteurs d'Žchelle ont ŽtŽ ŽliminŽs pour la suite du projet. 
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Il serait possible d'amŽliorer l'algorithme de recalage en considŽrant une transformation Žlastique 

permettant de prendre en compte des variations localisŽes entre le mod•le prŽopŽratoire et celui 

intraopŽratoire. Cette solution prŽsente une complexitŽ dans l'automatisation du processus liŽe ˆ 

l'identification des caractŽristiques correspondantes entre les deux mod•les (i.e. rep•res 

anatomiques). C'est pourquoi dans ce travail prŽliminaire, seul le recalage rigide a ŽtŽ considŽrŽ. 

Pendant la phase de dŽfinition de la mŽthode, plusieurs tests ont ŽtŽ effectuŽs pour dŽterminer si 

les apophyses transverses et lÕapophyse Žpineuse pouvaient •tre ŽliminŽes pour le recalage. En 

considŽrant la complexitŽ d'une identification automatique des apophyses dans les donnŽes 

intraopŽratoires, les apophyses ont ŽtŽ partialement ŽliminŽes sur le mod•le prŽopŽratoire. En 

particulier, les rep•res anatomiques associŽs aux apophyses ont ŽtŽ utilisŽs pour dŽfinir un plan 

de coupe. Plusieurs distances de coupe ont ŽtŽ analysŽes (de 10% ˆ 80% de la taille de 

l'apophyse). Cependant, les rŽsultats obtenus n'ont pas permis d'identifier une distance de coupe 

optimale. De plus, nous avons observŽ visuellement que la coupe des apophyses pouvait affecter 

fortement le rŽsultat du recalage au niveau du corps vertŽbral. La forme particuli•re des 

apophyses constitue en effet un ŽlŽment fondamental pour la dŽfinition de l'orientation de la 

vert•bre, et l'on a donc dŽcidŽ de garder les apophyses enti•res pour la suite de l'Žtude. 

Les Žventuelles erreurs dans le mod•le prŽopŽratoire ont tout de m•me ŽtŽ prises en compte dans 

la dŽfinition de la fonction de cožt ˆ minimiser pour le calcul des param•tres de transformation. 

Tous les points du mod•le prŽopŽratoire ont ŽtŽ pondŽrŽs par un poids corrŽlŽ ˆ l'erreur de 

sŽlection des rep•res anatomiques sur les radiographies prŽopŽratoires. Ce facteur, ainsi que 

l'Žcart type des distances ! ! , Žgalement pris en compte dans la fonction de cožt, ont permis de 

privilŽgier le bon positionnement des rep•res anatomiques les plus importants dans la dŽfinition 

des dŽformations scoliotiques, tels que les rep•res du corps vertŽbral et des pŽdicules. 

La comparaison avec une mŽthode de la littŽrature, basŽe sur un Iterative Closest Point optimisŽ 

avec la mŽthode Levenberg-Marquardt, a permis de confirmer que les modifications introduites 

dans la fonction de cožt de lÕICP (Žcart type de distances et poids sur les points du mod•le 

prŽopŽratoire) garantissent un rŽsultat comparable ou meilleur par rapport aux mŽthodes de 

recalage existantes. Toutefois, il est important de mettre en Žvidence certaines diffŽrences entre 

les deux mŽthodes. Dans le cas o• l'on simule une erreur sur les rep•res du corps vertŽbral et des 

pŽdicules, la mŽthode de Fitgizibbon (2003) permet d'obtenir des rŽsultats lŽg•rement meilleurs 
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(d'environ 0.2¡). Par contre, la mŽthode dŽveloppŽe permet d'obtenir une erreur plus faible en 

prŽsence d'un bruit sur les parties postŽrieures de la vert•bre (d'environ 0.3¡). Ceci est un effet 

consŽquent ˆ l'introduction des poids dans la fonction de cožt. Le poids plus ŽlevŽ accordŽ aux 

points du corps vertŽbral et des pŽdicules augmente l'impact de ces points lorsque l'on simule une 

erreur sur ces zones anatomiques. Par contre, les points autour des apophyses ont ŽtŽ pondŽrŽs 

avec un poids plus faible, ce qui permet de rŽduire l'erreur lorsque l'on introduit une erreur au 

niveau de l'identification des parties postŽrieures. Dans le cas de bruits sur l'ensemble des rep•res 

anatomiques, la mŽthode dŽveloppŽe est Žgalement lŽg•rement meilleure (d'environ 0.1¡)  que la 

mŽthode choisie pour la comparaison. 

Pour conclure la discussion sur lÕalgorithme de recalage dŽveloppŽ dans le cadre de ce travail, il 

est important de souligner que la mŽthode choisie prend en compte une seule vert•bre ˆ la fois. 

DÕautres travaux dans la littŽrature proposent une approche de recalage basŽe sur lÕutilisation 

dÕun mod•le articulŽ de la colonne vertŽbrale (Boisvert et al., 2008; Harmouche et al., 2013). 

Cette solution nÕa pas ŽtŽ considŽrŽe dans ce travail car elle demanderait lÕidentification des 

rep•res anatomiques dans le mod•le intraopŽratoire afin de calculer les transformations 

intervertŽbrales, ce qui compromettrait le caract•re automatique de lÕalgorithme. Cependant, cela 

pourrait constituer une solution intŽressante ˆ approfondir dans des Žtudes futures. 

Le syst•me d'imagerie utilisŽ pour obtenir l'information sur le positionnement intraopŽratoire est 

l'O-Arm¨ , qui est actuellement disponible au CHU Sainte-Justine. L'avantage de ce syst•me est 

de permettre l'acquisition de la gŽomŽtrie 2D et 3D du patient en salle de chirurgie en quelques 

dizaines de secondes. Plusieurs Žtudes ont dŽjˆ dŽmontrŽ la fiabilitŽ de cet appareil pour guider 

l'insertion des vis pŽdiculaires en temps rŽel (Larson et al., 2012; Silbermann et al., 2011). C'est 

pourquoi on a choisi d'analyser s'il Žtait possible de l'exploiter pour obtenir Žgalement des 

informations quantitatives au cours de la chirurgie. Cependant, ce syst•me prŽsente des 

caractŽristiques qui constituent une limite pour l'application clinique de la procŽdure dŽveloppŽe. 

L'anneau de l'O-Arm a une dimension telle que le segment anatomique scannŽ a une longueur de 

15 cm, ce qui est insuffisant pour scanner la colonne vertŽbrale enti•re. Dans le cadre de ce 

projet, un protocole provisoire pour l'acquisition des images a ŽtŽ mis en place afin de scanner 

l'ensemble du rachis synthŽtique. Une r•gle a ŽtŽ positionnŽe ˆ c™tŽ du mod•le synthŽtique et le 

laser de l'O-Arm a permis de lire sur la r•gle la distance entre deux acquisitions d'images 

consŽcutives. La distance considŽrŽe a toujours ŽtŽ infŽrieure ˆ 15 cm afin d'assurer une 



79 

 

superposition entre deux groupes d'images adjacents, tout en considŽrant les distorsions des 

images aux extrŽmitŽs. Toutefois, ce protocole ne peut pas •tre appliquŽ dans un contexte 

clinique rŽel, car il nŽcessite un temps de lecture des valeurs sur la r•gle important et expose le 

patient ˆ une dose ŽlevŽe de radiations (1-31 mSv pour un nombre de scans infŽrieur ˆ 3 selon 

lÕŽtude de Lange et al. (2013)). 

Nous avons ici choisi la mŽthode de reconstruction dŽveloppŽe par Humbert et al. (2008) pour 

dŽfinir le mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire. Cependant, d'autres techniques de reconstruction 3D 

du rachis peuvent •tre utilisŽes ˆ condition que chaque vert•bre soit reprŽsentŽe ˆ la fois par une 

surface et par des rep•res anatomiques suffisants pour la quantification des dŽformations 

scoliotiques (Cheriet et al., 1999; Dansereau et al., 1988; Delorme et al., 2003; Kadoury et al., 

2007). Dans ce cas il faudrait modifier de mani•re adŽquate la dŽfinition des poids introduits dans 

la fonction de cožt. 

La procŽdure mise en place permet de dŽterminer la position du patient au dŽbut de la chirurgie et 

de calculer les dŽformations scoliotiques dans cette position. Ceci implique la prise en compte 

des changements de forme du rachis entre la position debout prŽopŽratoire et la position allongŽe 

intraopŽratoire (Delorme et al., 2000). Toutefois, cette mŽthode ne prend pas en compte les 

modifications du mod•le vertŽbral intraopŽratoire qui pourraient dŽriver des procŽdures 

d'instrumentation ainsi que d'une ostŽotomie. Il s'agit de manÏuvres qui introduisent des 

diffŽrences de topologie entre le mod•le prŽopŽratoire et celui intraopŽratoire et qui peuvent donc 

affecter le rŽsultat du recalage. C'est pourquoi une idŽe alternative serait de ne pas effectuer un 

nouveau recalage ˆ chaque Žtape de la chirurgie, mais de profiter de la prŽsence du navigateur 

associŽ ˆ l'O-Arm pour effectuer une mise ˆ jour automatique du mod•le dŽfini au dŽbut de la 

chirurgie. En salle de chirurgie, tous les instruments chirurgicaux sont identifiables par des 

marqueurs optiques. Le suivi du mouvement de ces instruments pourrait •tre associŽ  ̂ un 

changement de position des vert•bres et permettre une modification automatique du mod•le 

intraopŽratoire. Des outils de simulation chirurgicale utilisŽs actuellement en prŽopŽratoire sont 

capables d'associer les mouvements d'un instrument chirurgical (i.e. une rotation) ˆ une 

modification dans la position des vert•bres (Aubin et al., 2008). Des travaux de recherche sont 

actuellement en cours dans notre laboratoire pour tenter de transfŽrer cet outil en salle de 

chirurgie et de l'utiliser dans ce sens. 
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Le mod•le gŽomŽtrique intraopŽratoire obtenu gr‰ce au recalage pourrait ainsi •tre utilisŽ pour 

mettre ˆ jour les simulations d'instrumentation prŽopŽratoires pendant la chirurgie. Ce travail a 

dŽjˆ ŽtŽ abordŽ dans notre laboratoire (Cartiaux et al., 2012), en utilisant des sph•res mŽtalliques 

fixŽes sur les vert•bres pour le recalage du mod•le prŽopŽratoire en intraopŽratoire. Cette Žtude a 

montrŽ que la mise ˆ jour de la trajectoire de vis planifiŽe avant la chirurgie pouvait •tre atteinte 

avec une erreur infŽrieure ˆ 0.5 mm. La procŽdure dŽveloppŽe dans le cadre de cette ma”trise 

permettrait d'automatiser l'Žtape de recalage du mod•le et donc de guider l'insertion des vis 

pŽdiculaires selon la trajectoire planifiŽe avant la chirurgie. 

Finalement, les rŽsultats prŽsentŽs dŽmontrent que l'on peut exploiter les techniques d'imagerie 

mŽdicales et de recalage actuellement existantes afin de calculer les dŽformations scoliotiques 

pendant la chirurgie. Cependant, en considŽrant le caract•re prŽliminaire de ce travail, l'Žtude a 

ŽtŽ limitŽe ˆ un mod•le de rachis synthŽtique. Dans les prochaines Žtapes, il sera nŽcessaire de 

valider les outils de recalage sur des mod•les issus d'un vrai patient. 
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CONCLUSIONS 

L'objectif de ce travail Žtait de dŽvelopper une mŽthode de mesure capable de quantifier 

automatiquement des dŽformations scoliotiques pertinentes pour l'Žvaluation de la correction 

pendant la chirurgie. 

La mŽthode de mesure intraopŽratoire des dŽformations rachidiennes consiste ˆ rŽaliser le 

recalage dÕun mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire, ˆ partir dÕimages mŽdicales acquises au dŽbut 

de la chirurgie. Le mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire a ŽtŽ construit ˆ partir de rep•res 

anatomiques vertŽbraux identifiŽs manuellement par un opŽrateur sur les radiographies 

biplanaires en position debout. Le positionnement intraopŽratoire en dŽcubitus ventral a ŽtŽ 

numŽrisŽ ˆ partir d'un appareil d'imagerie fluoroscopique 2D/3D (O-Arm¨ ). Un recalage rigide 

entre un mod•le gŽomŽtrique prŽopŽratoire et les images intraopŽratoires a permis la mise ˆ jour 

des rep•res vertŽbraux utilisŽs pour la quantification automatique des indices cliniques du rachis 

scoliotique. 

La validation conduite sur un mod•le de rachis synthŽtique et sur des mod•les simulŽs 

numŽriquement a permis de confirmer la possibilitŽ de quantifier les dŽformations scoliotiques 

pendant la chirurgie, avec une prŽcision comparable avec les mesures prŽopŽratoires. Toutefois, il 

s'agit d'un rŽsultat prŽliminaire qui nŽcessite une Žtude plus approfondie afin d'•tre confirmŽ. 

La discussion prŽsentŽe au chapitre 5 a permis d'identifier les recommandations et suggestions 

suivantes pour les travaux futurs: 

¥ AmŽliorer l'identification de la position initiale de l'algorithme de recalage pour assurer la 

convergence de l'Iterative Closest Point vers la bonne solution. 

¥ ImplŽmenter le recalage de chaque vert•bre en parall•le afin de rŽduire le temps de calcul 

nŽcessaire ˆ l'obtention du mod•le gŽomŽtrique intraopŽratoire. 

¥ Modifier l'algorithme de recalage pour prendre en compte une transformation Žlastique 

permettant de corriger localement les Žventuelles erreurs de positionnement des rep•res 

anatomiques dans le mod•le prŽopŽratoire. 

¥ Automatiser le prŽtraitement des images mŽdicales intraopŽratoires nŽcessaires pour 

obtenir le mod•le 3D intraopŽratoire qui est ensuite utilisŽ pour le recalage. Une premi•re 
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solution consisterait  ˆ dŽvelopper un algorithme de segmentation permettant d'appliquer 

l'algorithme d'Žtiquetage des vert•bres proposŽ dans cette Žtude. Il faudrait alors amŽliorer 

la sensibilitŽ de cet algorithme ainsi que le temps de calcul, qui est actuellement d'environ 

2-3 minutes par vert•bre. Alternativement, un algorithme automatique permettant 

d'effectuer simultanŽment la segmentation et l'Žtiquetage de vert•bres pourrait reprŽsenter 

une solution souhaitable pour notre problŽmatique. 

¥ DŽfinir une mŽthode d'acquisition des images fluoroscopiques intraopŽratoires permettant 

de fusionner plusieurs groupes d'images tout en limitant l'exposition du patient aux rayons 

X. Une solution envisageable serait l'utilisation de marqueurs optiques placŽs sur l'O-

Arm. Ceci permettrait de repŽrer la position spatiale de l'appareil d'imagerie par 

l'intermŽdiaire du syst•me de navigation et d'en dŽduire la distance entre deux groupes 

d'images consŽcutifs. De plus, la dŽfinition avant la chirurgie du nombre minimum de 

groupes d'images nŽcessaires afin de scanner la colonne enti•re permettrait de rŽduire 

l'exposition du patient aux radiations.  

¥ Exploiter le syst•me de navigation disponible avec l'O-Arm et les outils de simulations 

chirurgicales (Aubin et al., 2008) afin de mettre ˆ jour automatiquement, au fur et ˆ 

mesure de l'opŽration, le mod•le intraopŽratoire calculŽ au dŽbut de la chirurgie sans 

besoin de scanner plusieurs fois le patient. 

¥ Valider les algorithmes de recalage en utilisant les images mŽdicales d'un vrai patient. 

Ceci permettrait d'analyser l'effet des dŽformations locales de la vert•bre ainsi que de la 

prŽsence de tissus mous et dÕautres structures anatomiques sur l'algorithme de recalage et, 

en consŽquence, sur le calcul des indices cliniques intraopŽratoires. 

Les Žtudes rŽalisŽes dans ce travail de ma”trise ont permis de valider l'hypoth•se de recherche 

principale, ainsi que de prouver la faisabilitŽ d'utiliser les appareils d'imagerie et les techniques 

de recalage actuellement existantes pour le calcul automatique des indices cliniques du rachis 

pendant la chirurgie, ce qui constituait la question de recherche de ce travail de ma”trise. 

L'intŽgration de certaines recommandations proposŽes ici permettrait d'obtenir un outil plus 

complet et sŽcurisŽ pour les patients. Dans ce cas, une validation fondŽe sur une Žtude clinique 

pourrait •tre effectuŽe afin d'analyser l'efficacitŽ rŽelle de la mŽthode prŽsentŽe.  L'utilisation de 

cet outil en salle de chirurgie, combinŽ avec les outils de simulations chirurgicales actuellement 
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utilisŽs pour la planification chirurgicale prŽopŽratoire, pourrait Žventuellement permettre 

d'optimiser la correction obtenue. 
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ANNEXE 1 Ð Algorithme de Levenberg-Marquardt  

La thŽorie mathŽmatique prŽsentŽe ici est fondŽe sur lÕexplication de Fitzgibbon (2003). 

LÕalgorithme de Levenberg-Marquardt est une mŽthode dÕoptimisation non-linŽaire basŽe sur 

lÕinterpolation de la mŽthode de Gauss-Newton et du gradient descendant. Cet algorithme est 

souvent appliquŽ pour la rŽsolution de probl•mes de moindres carrŽs, tels que la minimisation de 

fonctions de la forme suivante : 

 
! ! ! ! ! !

! ! ! !

!

! ! !

 (A1- 1) 

Le vecteur !  est le vecteur des param•tres ˆ optimiser afin de minimiser la fonction ! ! ! ! . La 

fonction ! ! ! ! , qui dans le cas du recalage reprŽsente la fonction de cožt,  peut •tre exprimŽe 

comme la somme des carrŽs des rŽsidus ! ! ! ! ! . Tous les rŽsidus sont regroupŽs dans un vecteur 

! ! !: 

 ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! !
!  (A1- 2) 

Le probl•me dÕoptimisation vise ˆ estimer, ˆ chaque itŽration ! , le vecteur ! ! ! ! ! ! ! ! !  

permettant de rŽduire la fonction ! ! ! ! . Le dŽveloppement en sŽrie de Taylor au voisinage de !  

permet dÕŽcrire : 

 ! ! ! ! ! !! ! ! ! ! ! ! ! ! !
!
! !

! ! ! ! ! ! ! ! ! ! !  (A1- 3) 

En utilisant lÕEq. (A1- 2) on peut dŽfinir: 

 ! ! ! ! ! !  (A1- 4) 

 

 ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! !  (A1- 5) 

 

 ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! !! ! ! ! ! ! ! !  (A1- 6) 
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En utilisant les relations (A1- 4), (A1- 5) et (A1- 6), et en introduisant la matrice jacobienne 

! ! ! ! , on peut rŽŽcrire lÕEq. (A1- 3) sous la forme :  

 ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! !! ! ! ! ! !  (A1- 7) 

Ceci suppose ! ! ! ! !  (approximation de Gauss-Newton). La dŽrivŽe par rapport ˆ la variable !  

de lÕEq. (A1- 7) sÕexprime comme suit : 

 ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! !  (A1- 8) 

En annulant lÕEq. (A1- 8), le param•tre !  permettant dÕestimer ! ! ! !  est dŽfini par : 

 ! ! !! ! ! ! ! ! ! ! ! ! !  (A1- 9) 

Dans le cas o• ! ! ! ! !  est non nul, !  permet de diminuer la valeur de ! ! ! ! . 

Dans le cadre de la mŽthode du gradient descendant, !  est calculŽ selon la relation suivante : 

 ! ! !! ! ! ! ! ! !  (A1- 10) 

Le param•tre !  permet de choisir la taille du pas, afin de faciliter la convergence quand la 

position de dŽpart est ŽloignŽe du minimum. Cependant, ceci implique de ralentir la convergence 

ˆ mesure que lÕon sÕapproche du minimum. 

LÕalgorithme de Levenberg-Marquardt prend en compte une interpolation des deux mŽthodes 

(Eq. (A1- 9) et (A1- 10)), donc !  sÕexprime comme suit : 

 ! ! !! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! ! !  (A1- 11) 

Quand !  est grand, l'algorithme se dŽplace approximativement selon la mŽthode du gradient 

descendant pour s'approcher de la solution avec un pas plus grand, alors que si !  est petit,  cela 

implique une forte diminution de la fonction d'erreur et l'algorithme utilise donc la mŽthode de 

Gauss-Newton pour se dŽplacer avec un pas plus petit permettant d'assurer la convergence vers le 

minimum. Le choix du param•tre ! , dŽtaillŽ dans Madsen et al. (2004), dŽtermine la taille du pas. 

La valeur de !  est imposŽe en Žvaluant l'erreur ˆ chaque itŽration: si l'erreur augmente entre deux 

itŽrations successives !  sera augmentŽ d'un certain facteur (10 normalement), alors que !  sera 

diminuŽ de ce m•me facteur si l'erreur est en train de diminuer. 


