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RESUME

La scoliose est une maladie qui génére des déformations complexes de la colonne
vertébrale et de la cage thoracique. En Amérique du Nord, le traitement non chirurgical le
plus utilisé est I’ortheése thoraco-lombo-sacrée. Bien qu’elles corrigent significativement
les courbures dans le plan frontal, les orthéses ont des effets adverses dans les plans
sagittal et transverse. En particulier, les corsets ont tendance a diminuer les courbes
sagittales normales du rachis, ont un effet limité sur la rotation axiale vertébrale, ainsi que
sur la gibbosité et ont tendance a faire tourner les plans de déformation maximale vers le
plan coronal, Des études utilisant un modéle biomécanigue par £léments finis on
effectuées afin de chercher de nouvelles mises en charge du tronc, améliorant les
courbures frontales du rachis tout en ayant un effet positif sur les autres aspects de la

déformation.

L’objectif de ce projet est de développer une approche d’optimisation de la correction de
la déformation scoliotique en utilisant un modéle biomécanique par éléments finis de la
colonne vertébrale et de la cage thoracique, personnalisé a la géométrie de patients

scoliotiques.

La géométrie du modele biomécanique est obtenue en utilisant une technique de
reconstruction tridimensionnelle de la colonne vertébrale et de la cage thoracique

développée 2 I’hopital Sainte-Justine et a I’Ecole Polytechnique de Montréal. Des repéres
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anatomiques sont numeérisé€s sur des radiographies multi vues et reconstruits en 3D. Le
modele biomécanique par éléments finis est ensuite généré en utilisant |’information
géométrique personnalisée a chaque patient. Vingt patients ont été sélectionnés pour cette
étude. [Is présentaient des courbures thoracique droite-lombaire gauche avec des angles
de Cobb moyens de 3216 et 34+7 degrés, respectivement pour les courbes thoracique et
lombaire. Ce modéle a été introduit dans un processus itératif d’optimisation développé
afin de trouver la mise en charge optimale du tronc pour corriger en 3D les déformations
scoliotiques. A chaque itération, des forces ont été appliquées sur le tronc et une fonction
objective a été calculée en utilisant la géométrie résultante. La fonction objective qui a été
minimisée inclut des iermes descripieurs de la déformaiion 3D de ia scoliose, notamment
la gibbosité et la position des vertébres par rapport a une colonne normale dans les plans
frontal et sagittal. Divers indices ont €té calculés sur la géométrie finale simulée du
modeéle biomécanique et comparés aux indices du patient au début de son traitement (sans
son corset), ainsi qu’avec son corset de Boston. De plus, des études de sensibilité
réalisées sur les parametres de I’optimisation ont permis de connaitre ceux ayant le plus
d’influence sur la correction du rachis et d’analyser le comportement de la méthode

d’optimisation.

La méthode d’optimisation développée dans cette étude a corrigé le tronc scoliotique en
réduisant la fonction objective de plus de 50% en moyenne, avec une réduction des
descripteurs opérant principalement au niveau de la courbure thoracique, des courbes

sagittales et de la gibbosité. La réduction des descripteurs s’est traduite par la correction
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des déformations scoliotiques démontrée par la réduction de certains indices cliniques.
Généralement, les angles de Cobb dans les plans frontal et sagittal ainsi que la gibbosité
ont été améliorés. Les résultats obtenus démontrent ainsi la faisabilité d’utiliser un
modeéle biomécanique par éléments finis pour .analyser de nouvelles mises en charge du
tronc pour la correction de la scoliose. Cette méthode d’optimisation permet de
personnaliser le traitement a la géométrie unique de chaque patient. Certains paramétres,
tels que la pondération des termes de la fonction objective, les critéres d’arrét et les
limites des descripteurs peuvent étre modifi€s afin de spécifier ’emphase sur certains

aspects de la correction. Le modele utilisé comporte des limitations qui doivent étre
limites et des propriétés mécaniques spécifiques & chaque sujet.

Enfin, cette approche pourra étre utilisée afin d’aider les médecins et orthésistes a
déterminer les meilleurs endroits pour I’application des forces sur le tronc. A long terme,
ces études permettront d’aider a la conception de nouvelles orthéses plus efficaces

biomécaniquement et d’améliorer les traitements orthotiques de ia scoliose.



ABSTRACT

Scoliosis causes complex deformations of the spine and the rib cage. Bracing is the most
prescribed non-surgical treatment for scoliosis in North America. Although bracing is
beneficial in the frontal plane, it also has adverse effects in the sagittal and transverse
planes. Braces tend to reduce normal spinal sagittal curvatures, have limited effect on
axial vertebral rotation and rib hump, and tend to rotate the planes of maximum
deformities towards the coronal plane. Previous studies have been performed using a
biomechanical finite element model in order to study new trunk loading patterns to
improve frontal curves, as well as having a positive effect on the other aspects o

deformity.

The objective of this project is to develop an optimization approach to correct the
scoliotic deformity using a finite element model of the spine and the rib cage,

personalized to the geometry of scoliotic patients.

The model’s initial geometry is obtained using a 3D reconstruction technique of the spine
and rib cage developed at Sainte-Justine’s Hospital and Ecole Polytechnique of Montréal.
Anatomical landmarks are digitized on multi-view radiographs and reconstructed in 3D.
The biomechanical finite element model is then generated using the personalized
geometry of each patient. Twenty patients were selected for this study. They had right

thoracic and left lumbar curvatures with respective Cobb angles of 32+6 and 3447
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degrees. This model was introduced into an iterative optimization process to determine
the optimal loading pattern of the trunk to correct in 3D the scoliotic deformities. Forces
were applied on the trunk at each iteration and an objective function is computed using
the resulting geometry. The objective function, which was minimized includes terms
describing the 3D aspects of the scoliotic deformity: the rib hump and the frontal and
sagittal distances of the vertebrae with respect to a normal spine. Various indices were
calculated on the final geometry of the biomechanical model, and compared with the
patient’s geometry with and without his Boston brace. Moreover, sensitivity studies were
also performed on optimization parameters to know which one has the most influence on

the correction of the trunk and to analyse the behavigur of the optimization mcthod.

The optimization procedure corrected the scoliotic trunk by reducing the objective
function by more than 50% in average, with an associated reduction of the descriptors
occurring mainly on the frontal thoracic curve, the sagittal curves and the rib hump. This
reduction of the descriptors also produced a correction of scoliotic deformities shown by
an improvement of the clinical indices. Results show the feasibility of using a
biomechanical finite element model to study new scoliosis treatment approaches. This
optimization method can personalize the treatmnent to each patient’s unique geometry.
Optimization parameters, such as the weights of the objective function or the convergence
conditions can be modified in order to emphasize certain aspects of the correction.

However, limitations of the model have to be considered in the interpretation of the



results, such as the limits caused by the boundary conditions and the mechanical

properties specific to each individual.

Finally, this optimization approach can help physicians and orthotists determine the best
emplacement to apply forces on the trunk. In the long term, these studies will help to

design new, more effective braces and improve orthotic treatment of scoliosis.
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INTRODUCTION

La scoliose est une maladie qui cause des déformations tridimensionnelles de la colonne
vertébrale et de la cage thoracique. Le traitement par orthé€se est normalement prescrit
afin de contrdler ou de réduire les courbures scoliotiques. Bien que beaucoup d’études ont
été effectuées sur les corsets, la biomécanique des corrections par orthéses, en particulier
le transfert des charges appliquées sur la cage thoracique et I'abdomen vers la colonne
vertébrale, reste encore a étre analysé plus précisément. Le design de corsets est encore

trés empirique et est directement reli€ a I’expertise des médecins et des orthésistes.

Plusieurs études ont démontré certaines limites des traitements actuels sur [’aspect
tridimensionnel (3D). Des hypothéses de nouveaux traitements ont été proposées et
étudi€es par le groupe de recherche de I’hdpital Sainte-Justine de Montréal. En
particulier, un modeéle par éléments finis personnalisé a la géométrie unique de quelques
patients scoliotiques a été utilis€ pour tester ces approches sans toutefois parvenir & un
résultat optimal. Une méthode d’optimisation systématique pourrait €tre utilis€e afin

d’obtenir de meilleures corrections 3D de la colonne vertébrale et de la cage thoracique.

L’objectif global de ce projet est de développer une méthode de personnalisation de
traitement utilisant un algorithme d’optimisation combiné a un modele par éléments finis

de la colonne vertébrale et de la cage thoracique. Cette méthode sera utilisée afin de



déterminer les configurations de forces optimales qui doivent étre appliquées sur le tronc

pour obtenir une meilleure correction 3D de la scoliose.

Ce mémoire est composé tout d’abord d’une revue de la littérature touchant I’ anatomie et
la biomécanique de la scoliose, les mesures des déformations scoliotiques et de son
traitement, ainsi que d’une revue des modeles pertinents de la colonne vertébrale et de la
cage thoracique. Deux études sont ensuite présentées sous la forme d’articles. Le premier
article porte sur des essais préliminaires effectués pour déterminer une approche de
traitement qui sera utilisée comme point de départ du processus d’optimisation. Le
second article présente le processus d’optimisation, qui est suivi des résultats d'St

sensibilité complémentaires. Finalement, une discussion des études effectuées, ainsi que

la conclusion et les recommandations pour la suite du projet seront présentées.



CHAPITRE 1

REVUE DE LA LITTERATURE

1.1  Anatomie descriptive et fonctionnelle du tronc

Le tronc est la partie centrale du corps humain qui abrite les organes vitaux, tels que le
ceeur et les poumons. Le tronc comporte une structure osseuse et cartilagineuse complexe
afin de protéger les organes internes et de soutenir les membres supérieurs. Cette

structure comprend la cage thoracique, la colonne vertébrale et le bassin.

La colonne vertébrale est une structure multi-articulée permettant des mouvements de
grande amplitude. Elle est composée de 5 parties telles qu’illustrées 2 la figure 1.1. Elle
comporte 7 vertebres cervicales, 12 vertébres thoraciques (ou dorsales), 5 vertébres
lombaires, 5 vertebres sacrées et de 4 a 5 vertébres coccygiennes soudées ensemble. Vue
de face, la colonne vertébrale normale est rectiligne. Par contre, vue de profil, elle
comporte 4 courbures distinctes : une lordose cervicale (courbure concave vers 1’arriére),
une cyphose thoracique (courbure concave vers ’avant), une lordose lombaire et une

cyphose sacrée.

Chaque vertébre thoracique est typiquement composée de plusieurs parties (figure 1.2).
Parmi ces parties, le corps vertébral est la partie centrale massive servant de support au

poids des structures supérieures. Les pédicules sont une projection vers I’arriére du corps
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vertébral et forment avec les lamelles le contour protecteur de la moelle épiniére passant
par le canal médullaire. Les apophyses articulaires comportent quatre facettes articulaires

servant a limiter le mouvement entre les vertébres en glissant les unes sur les autres.

i,
) ) , Colonns dorsale

Yo

Colonne lowbaise

Figure 1.1 : Colonne vertébrale, vues postéro-antérieure (P-A), latérale et
antéro-postérieure (A-P) (Rouviére, 1974)

Les mouvements principaux entre les vertébres sont la flexion, I’extension, les inflexions
latérales, ainsi que la torsion. Les facettes articulaires costo-vertébrales (CV) et costo-

transverses (CT) servent de point d’attache aux cotes. Les apophyses transverses sont



situées de chaque c6té de la partie postérieure de la vertébre et servent de point d’attache
a plusieurs muscles et ligaments. L’apophyse épineuse est la partie postérieure qui
commence a la jonction des deux lamelles et sert aussi de point d’attache & plusieurs
muscles et ligaments. Les vertébres lombaires sont composées des mémes parties que les
vertébres thoraciques sauf qu’elles n’ont pas d’articulations costo-vertébrales et costo-

transverses. De plus, leurs apophyses transverses sont plus longues et effilées.

Corps

Facette artic.
oo doals e

sus.
Pddicule

Ap. artic. sup.
Facette

Figure 1.2 : Vues typiques d’une vertébre thoracique (Rouviére, 1974)

Les disques intervertébraux sont situés entre deux vertébres consécutives. Ils sont formés
de deux parties : le nucleus pulposus et I'annulus fibrosus. Le nucleus pulposus est la
partie centrale qui est principalement composée d’eau (70-90%). L’annulus fibrosus est

situ€ autour du noyau et est constitué de couches de fibres concentriques.



Le thorax est composé de 12 paires de cotes, divisées en trois catégories telles
qu’illustrées a la figure 1.3. Les sept premiéres paires de cotes sont des vraies cOtes, unies
au sternum par les cartilages costaux. Les huitiéme, neuviéme et dixiéme paires de cotes
sont les fausses cdtes proprement dites dont les cartilages costaux ne se prolongent pas
jusqu’au sternum mais s unissent entre eux. Finalement, les onzieéme et douziéme paires

de cdtes sont les cbtes flottantes, dont I’extrémité reste libre.

Orifice supéricur

{’rates cbles

Fausses cdtes
proprement dites

D\ / Angle xiphoidicn

Cdtes fluttuntes

Figure 1.3 : Vue antérieure du thorax (Rouviére, 1974)

Les cdtes, sont composé€es de plusieurs parties (figure 1.4). La téte costale est située a

I’extrémité postérieure de la c6te, joignant celle-ci aux articulations costo-vertébrales des



vertébres sus et sous-jacentes. Le col costal est la partic entre la téte costale et la
tubérosité. Cette derniére inclue la facette articulaire costo-transverse qui relie la cote a
I’apophyse transverse de la vertébre sous-jacente. Les deux derniéres cdtes n’ont pas de

tubérosités et de facettes articulaires costo-transverses.

Téte

Tubérositd 4
(saillic inféro-int. articul.)

Figure 1.4 : Représentation typique de la vae postérieure d’une cote
(Rouvieére, 1974)

Les jonctions entre les vertebres et les cdtes sont appelées les articulations costo-
vertébrales et costo-transverses (CVCT). La figure 1.5 montre une articulation costo-
vertébrale (I), qui joint la té€te costale aux extrémités inférieures et supérieures des
vertebres sus et sous-jacentes. L’articulation costo-transverse (I) joint la tubérosité
costale a la facette articulaire situé€e sur I’apophyse transverse de la vertébre sous-jacente.
La fonction principale des articulations CVCT est de permettre la rotation des cbtes le
long du col costal durant la respiration. Les mouvements des cbtes par rapport a la

colonne vertébrale dans les autres directions ont de trés faibles amplitudes. L’union de la



cage thoracique 2 la colonne vertébrale par les articulations CVCT augmente la rigidité

du segment thoracique (White et Panjabi, 1978).

Trés peu d’études ont été€ réalis€es sur la caractérisation du transfert de forces de la cage
thoracique a la colonne vertébrale. Agostoni et coll. (1966) ont documenté le
comportement de la cage thoracique soumis a des forces de compression latérales chez
des sujets vivants normaux et paralysés. Quant a Patrick et coll. (1965) ainsi que Nahum
et coll. (1970), ils ont étudié les déformations de thorax cadavériques suite a une
compression du sternum. D’autres encore ont étudi€ les courbes forces-déformation des
articulations CVCT provenant de cadavres (Lemosse et coll., 1998; Maltais, 1994; Saint-

Cyr, 1994; Schultz et coll., 1974).

Figure 1.5 : Représentation de la jonction CVCT (Kapandji, 1979)



I existe plusieurs ligaments qui servent de lien entre les vertebres (les références qui
suivent se rapportent a la figure 1.6). Les plus importants sont les grands ligaments
communs antérieur et postérieur [1,5], qui s’étendent sur la face antérieure et postérieure
du corps vertébral tout le long de la colonne. Le ligament jaune [11] relie les lamelles de
deux vertébres consécutives. Finalement, le ligament inter-€pineux [15], prolongé€ par le
ligament sur-épineux [16], servent de jonction entre les apophyses €pineuses de deux
vertébres consécutives. Tous les ligaments contribuent a rigidifier la colonne vert€brale
afin de mieux répartir les charges transmises, ainsi qu’a limiter le mouvement entre deux

vertébres.
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Figure 1.6 : Coupe du rachis montrant les principaux ligaments (Kapandji, 1979)

Le tronc comporte aussi de nombreux muscles qui jouent un rdle important dans la

. stabilité et la mécanique du mouvement. Les références qui suivent se rapportent 2 la
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figure 1.7 illustrant les principaux groupes musculaires. Le groupe postérieur comprend
les muscles para-vertébraux [1,2,3,4], qui occupent I’espace de chaque c6té des épineuses
et le grand dorsal [6] recouvrant la partie postérieure et latérale du dos. Le groupe de
muscles postérieurs est principalement responsable du mouvement d’extension du tronc.
Le groupe de muscles latéro-vertébraux comprend le carré des lombes [8] et le psoas [9]
qui permettent les inflexions latérales. Finalement, les muscles de la paroi de I’abdomen
incluent les muscles droits [13], le muscle transverse [10], ainsi que le petit et le grand
oblique [11,12]. Ces muscles permettent I’inflexion et servent aussi a comprimer

I’abdomen afin de rigidifier le tronc, lors de levées de charge ou d’extensions.

Figure 1.7 : Coupe du tronc montrant les principaux muscles (Kapandji, 1979)
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1.2 Biomécanique des déformations scoliotiques

La scoliose est généralement définie comme une déformation tridimensionnelle de la
colonne vertébrale et de la cage thoracique. C’est une maladie qui modifie I’équilibre
rachidien en déviant la colonne vertébrale vers le c6té, tout en causant une rotation des

vertebres. Cette rotation vertébrale cause a son tour une déformation de la cage

thoracique.

Cette déformation globale de la colonne vertébrale et de la cage thoracigue implique aussi
des déformations intrins€éques aux vertébres et aux cOtes. La déviation de la colonne
vertébrale, ainsi que la rotation axiale imposent un moment qui déforme les cites et les
poussent vers I’arriere du c6té convexe de la courbure (figure 1.8-A). Lorsque la
progression de la courbure continue, les vertébres subissent des déformations. L’apophyse
épineuse est déviée vers le c6té concave de la courbure, le canal médullaire se comprime
sur le c6té concave et Ie corps vertébral est dévié vers le c6té convexe (Keim, 1976). De
plus, les cotes se rapprochent les unes des autres du c6té de la concavité et sont poussées

vers 'avant du c6té de la convexité tel que démontré par Ia coupe du patient a I’apex

thoracique lorsque celui-ci se penche vers I’avant (figure 1.8-B).

Le corps vertébral prend progressivement la forme d’un coin, processus que 1’on appelle

la cunéiformisation. Celle-ci génére un mouvement progressif aggravant la courbure,
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créant ainsi un chargement asymétrique de la vertebre qui entretient le processus de

cunéiformisation, et ainsi de suite (Keim, 1976).

SPNQUS PROCESS
DEVIATED TO
CONCAVE SIDE

Figure 1.8 : Mécanismes de déformation (Keim, 1976)

I existe plusieurs types de scoliose, dont les principaux sont: idiopathique,
neuromnusculaire et congénitale (Keim, 1976). La catégorie idiopathique est utilisée
lorsque la cause exacte de la scoliose est inconnue. Elle touche entre une et cing
personnes sur 1000 et représente entre 70% et 80% des cas de scoliose rencontrés (Keim,

1976; Pope et coll., 1984). La scoliose idiopathique nécessitant un traitement est plus
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fréquente chez les filles que chez les garcons et apparait surtout durant la pointe de

croissance de I’adolescence (Pope et coll., 1984).

Les courbures de la colonne normalement rencontrées chez les scoliotiques sont divisées
selon leur apparence et leur niveau anatomique : scoliose thoracique droite, thoraco-

lombaire droite, thoracique droite-lombaire gauche et lombaire gauche (figure 1.9).

Figure 1.9 : Types de courbures scoliotiques normalement rencontrées :

A- thoracique droite; B- thoraco-lombaire droite; C- thoracique droite-lombaire

gauche; D- lombaire gauche (Keim, 1976)

En plus de la déformation des structures anatomiques, White et Panjabi (1978) ont
documenté des différences importantes dans la biomécanique des rotations vertébrales
entre les sujets sain et scoliotique. Le sujet sain, qui crée volontairement une courbure de

sa colonne vertébrale en faisant une inflexion latérale vers la gauche, fait tourner la partie
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antérieure de ses vertébres vers la gauche (vers la concavité), tel que présenté i la
figure 1.10-A. Par contre, pour une courbure scoliotique vers la droite, la partie antérieure
des vertébres est tournée vers la droite (vers la convexité), tel qu’illustré a la

figure 1.10-B.

DIRECTION OF LATERAL «2RECTION OF LATERAL
e N O A
% BENDING ~ PNYSIOLOGICAL DEFORMITY — PATHOLOGICAL

>
i~
s
B N

Figure 1.10 : Biomécanique des rotations axiales chez : A- un sujet sain et B- un

sujet scoliotique (White et Panjabi, 1978)

D’autres auteurs tels que Perdriolle (1979) décrivent la scoliose comme une torsion
mécanique de la colonne vertébrale additionnée d’une rotation spécifique des vertébres
qui modifient I’équilibre rachidien. Ce dernier cite que la scoliose est une déformation
tridimensionnelle causée par un mouvement de torsion généralisée de tout le rachis. Graf
(1990) remarque que le processus de torsion cré€ par la scoliose est différent aux niveaux
thoracique et lombaire. Au niveau thoracique les déformations scoliotiques font d’abord

avancer la vertébre apicale, puis la déplace latéralement en lui faisant subir une rotation
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axiale. Au niveau lombaire, la vertébre apicale se déplace vers la gauche, puis vers

I’arriére en subissant une rotation axiale opposée a celle du niveau thoracique.

La scoliose génére normalement une réduction des courbures sagittales. Graf (1990), suite
a des études de patients scoliotiques, conclut que la scoliose, dans la majorité des cas,
s’accompagne d’une réduction de la cyphose et de la lordose, par contre aucune
statistique n’est mentionnée. Perdriolle et coll. (1987), dans une autre étude mentionnent
que le phénoméne de dos plat est un des stades de la progression de la scoliose, mais

I’incidence de celui-ci n’est pas décrit.

1.3 Meéthodes d’évaluation de la scoliose

I1 existe plusieurs méthodes d’évaluation du degré de sévérité de la scoliose. Elles
peuvent se diviser en approches utilisées en clinique et en approches d’évaluation
utilisant une reconstruction 3D de la colonne et de la cage thoracique a partir de

radiographies ou de tomographies axiales.

1.3.1 Approches utilisées en clinique

La mesure du degré de sévérité de la courbure scoliotique la plus couramment utilisée est

I’angle de Cobb (Cobb, 1948). Cet angle est calculé sur une radiographie postéro-

antéricure (P-A) ou antéro-postérieure (A-P) du patient en prenant la projection des
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plateaux vertébraux aux points d’inflexion de la courbure et en mesurant I’angle formé

entre ceux-ci (figure 1.11).

Figure 1.11 : Mesure de I’angle de Cobb (Keim, 1976)

La rotation axiale peut aussi étre évaluée a partir des radiographies P-A du patient. La
mesure du degré de rotation des vertébres est basée sur la position de diverses structures
anatomiques sur les radiographies P-A des patients. Perdriolie et Vidal (1985) utilisent un
torsiométre pour mesurer la rotation en se basant sur la position du pédicule du coté
convexe par rapport a la bordure latérale du corps vertébral. Nash et Moe (1969) utilisent
un gabarit pour obtenir une mesure qualitative de la rotation axiale en prenant la déviation
des pédicules par rapport & la ligne médiane de la courbe prise a I’apex (figure 1.12).
D’autres méthodes analytiques utilisent des équations mathématiques afin de calculer la
rotation axiale. Bunnel (1985) utilise Ia position de la base de I"apophyse transverse par
rapport & la largeur du corps vertébral et cite une précision de £3 degrés. Drerup (1985)
mesure la rotation axiale en utilisant la position des cotés intérieurs des pédicules par

rapport au centre du corps vertébral avec une précision de £5 degrés. Stokes et coll.
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(1986) ont publié une méthode similaire a celle de Drerup mais qui utilise le centre des

pédicules, avec une précision de +4 degrés.

! NO ROTATION

¢t PEDICLES 1K NORMAL POSITION
PEDICLE + ROTATION
OVERLAPS PEDICLE SLIGHTLY TOWARD MIDUNE
P § § ++ROTATION

PEDICLE 2/3 OF waYy TO MIDUNE

SEDICLE —_—
BARELY VISBLE +4++ ROTATION
PEDICLE N MIDUNE
PEDICLE
NOT VISIBLE
PEDICLE ++++ ROTATIOR
: P
NOT WISIBLE EDICLE BEYOND MIDUINE

CONCAVE CONVEX
SIDE SIDE

Figure 1.12 : Gabarit pour ’évaluation qualitative de la rotation axiale selon Ia
méthode de Nash et Moe (Keim, 1976)

Une autre mesure couramment effectuée est celle de la gibbosit€é qui donne une
appréciation du degré de déformation de la cage thoracique. Elle est mesurée avec un
instrument appelé scoliometre (figure 1.13). La mesure est prise lorsque le patient se
penche en flexion vers 1’avant avec les bras pointant vers le sol. Cette procédure est

décrite par Bunnell (1984).

Figure 1.13 : Scoliométre mesurant la gibbosité (Wenger et Rang, 1993)
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Le déjettement est une mesure de la déviation latérale de la premiére vertébre thoracique
par rapport au sacrum. Un fil & plomb, partant de la premiére vertébre thoracique, est

utilis€ afin d’effectuer cette mesure (figure 1.14).

Figure 1.14 : Mesure du déjettement (Keim, 1976)

1.3.2 Approches d’évaluation 3D

Une méthode de reconstruction 3D et de modélisation géométrique de la colonne
vertébrale, de la cage thoracique et du bassin a été développée a Montréal par le groupe
de recherche de I’hopital Sainte-Justine pour étudier la scoliose (figure 1.15). Six repéres
anatomiques par vertébre sont numérisés sur des radiographies P-A et latérales de patients
scoliotiques et reconstruits en 3D. Ces repéres sont les centres sup€rieurs et inférieurs des
corps vertébraux, ainsi que I’extrémité supérieure et inférieure des pédicules gauche et

droit. Ces six points sont ensuite utilisés comme points de contrdle afin de déformer un
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modele de référence de vertébres cadavériques en utilisant une technique de krigeage
(Trochu, 1993). Les cotes sont reconstruites en numérisant leur ligne médiane sur deux
radiographies P-A, prises avec incidence de 0 et de 20 degrés et en utilisant I’algorithme

DLT (Direct Linear Transformation : Marzan, 1976), modifi€ par Dansereau et Stokes

(1988).

Radiographies Repéres anatomiques Modéle géométrique
Lat, PA-0°, PA-20° reconstruits ces era

Figure 1.15 : Reconstruction tridimensionnelle du patient a partir de radiographies

multi vues

A partir de cette reconstruction, plusieurs mesures analytiques peuvent &tre calculées.
L’angle de Cobb analytique est mesuré en prenant les points d’inflexion de la ligne
médiane de la courbure de la colonne passant par le centre des corps vertébraux. Cette

mesure est systématiquement plus élevée que I'angle de Cobb clinique d’une valeur
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moyenne de 12% (Stokes et coll., 1987). Par contre, ces deux mesures sont trés bien
corrélées (r = 0.97; Stokes et coll., 1987). De la méme facon, I’angle de Cobb peut étre
calculé dans n’importe quel autre plan vertical dans lequel est inscrit la colonne. L’angle
du plan de déformation maximal est mesur€ en faisant tourner un plan autour d’un axe
vertical jusqu’a ce que l’angle de Cobb de la colonne projetée sur ce plan atteigne sa

valeur maximale. De méme, I’angle du plan de déformation minimale peut aussi étre

calculé.

La rotation axiale est mesurée d’aprés une méthode adaptée de Stokes et coll. (1986).
Ceiic mesure est calcui€e a partir de ia position des pédicuies par rapport au centre du
corps vertébral. La variabilit¢ moyenne de cette mesure est de 3 degrés (de 2.3° 4 5.9°),

telle que décrite par Labelle et coll. (1995).

La gibbosité, le déjettement, 1’angle des cotes, le centroide de la cage thoracique, ainsi
que la cunéiformisation peuvent aussi étre mesurés sur le modéle géométrique reconstruit

(Aubin et coll., 1998; Labelle et coll., 1995, 1996).

Ces mesures de la déformation scoliotique calculées a partir de la reconstruction
tridimensionnelle de la colonne vertébrale et de la cage thoracique ont une erreur

inférieure a celles documentées pour les indices 2D équivalents (Aubin et coll., 1998;

Labelle et coll., 1995).
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1.4 Traitements de la scoliose

Les traitements de la scoliose généralement reconnus par la communauté scientifique sont
le port d’une orthése (thoraco-lombo-sacrée, cervico-thoraco-lombo-sacrée, plitre) et
pour les cas les plus graves, le traitement par instrumentation chirurgicale et greffe

ossceuse.

1.4.1 Traitement par orthéses

oiit général des orincses esi d'empécher ia progression de ia scoilose et si possible, de
la corriger. Les principes biomécaniques de la correction des courbes scoliotiques sont
généralement similaires pour tous les corsets. Des forces sont appliquées, par le biais
d’une enveloppe rigide et de coussinets sur la peau a divers endroits sur le tronc. Les
forces correctrices effectives sur la colonne vertébrale sont le résultat du transfert indirect
des forces de la surface du tronc a travers les tissus mous et les os (White et Panjabi,
1978). En général, un systeme de trois points de pression par courbure est utilisé (Blount
et Moe, 1973; White et Panjabi, 1978). Par exemple, pour une courbure thoracique : une
pression appliquée latéralement au niveau de I’apex, et deux contre-pressions appliquées
sur le bassin et sous le bras, du c6té opposé. Les corsets peuvent aussi jouer un role actif
dans la correction de la scoliose. Le patient tend a fuir les points de pression produits sur
le tronc avec 1’aide d’une action volontaire de ses muscles (Blount et Moe, 1973). En

éliminant le chargement asymétrique des plateaux vertébraux, une orthése peut réduire la
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croissance asymétrique des verteébres et ainsi empécher 1’aggravation de la courbure

(Lonstein et coll., 1995).

Le corset de Milwaukee est I'un des premiers corsets modernes. 11 a été€ introduit dans les
années 1950 par Blount et Schmidt et est décrit en détail dans Blount et Moe (1973). Le
corset est composé d’une enveloppe recouvrant I’abdomen et servant a reposer la base du
corset solidement sur le bassin. Cette base est fabriquée sur mesure, a partir d’un moule
en platre du bassin du patient. Deux tiges métalliques postérieures et une tige antérieure
relient cette base a un arceau mandibulaire. Divers appuis latéraux peuvent étres ajoutés

afin dc personnatiser i€ corsel a la courbe spéciilque du patent (figure 1.16).

Figure 1.16 : Le corset de Milwaukee et une représentation des forces de correction

et de traction exercées par le corset (White et Panjabi, 1978)



23

Les forces correctrices de ce corset sont la traction, ainsi qu’un systéme de trois points de
pression par courbure. La correction obtenue est possible grice aux forces passives
exercées par le corset ainsi qu’aux forces actives du patient cherchant a s’éloigner des
points de pression du corset (Blount et Moe, 1973). Ce corset n’est pas bien accepté des
patients car 1’appui mandibulaire est visible et engendre des problémes psychologiques

chez les adolescents (Wenger et Rang, 1993).

Le corset de Boston est actuellement 1’orthése la plus utilisée en Amérique du Nord. Ce
corset peut ainsi étre considéré comme la référence envers laquelle tous les autres corsets

- st A T devls dmamn Vo wme L. TN TS A e
se comparent pour en mesurer leur cfficacité. Inwoduit dans tes anndes 1570 a I"hopitai

pour enfants de Boston par Miller et Hall (figure 1.17), le concept de base de ce corset est
I'utilisation de modules symétriques de grandeurs standards prédéterminées. I1 existe
quatre modules de base du systéme de corset de Boston qui sont disponibles dans environ
30 différentes grandeurs. Le module lombaire traite les courbures ayant un apex sous L1I.
Le module thoraco-lombaire traite les courbures thoraco-lombaires avec un apex sous
T12, ainsi que les courbes thoraciques basses avec un apex sous T10. Le module
thoracique traite les courbures doubles, ainsi que les courbes thoraciques avec un apex
situé de T6 a T10. Le quatriéme module est une modification du module thoracique pour
traiter I’hypocyphose, et a une extension postéricure vers la téte afin d’encourager la
cyphose. L’ orthésiste choisit, a partir de ces modules standards, celui le plus approprié a
la taille du patient. A I’aide de radiographies, il détermine les endroits ol il désire

appliquer les pressions correctrices. Il ajoute ensuite des coussinets aux endroits désignés,
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puis découpe des ouvertures opposées aux points de pression afin de créer un vide pour

permettre I’action correctrice active.

Figure 1.17 : Modules du systéme de corset de Boston (Wenger et Rang, 1993)

Ce corset utilise un systéme de trois points de pression tel que décrit précédemment afin
de réduire les courbures latérales. Selon les concepteurs du corset de Boston la correction
est engendrée par des forces passives et actives. Les forces passives sont générées par les
points de pression et les appuis pelviens qui sont ajoutés par [’orthésiste dans I’enveloppe
rigide du corset afin d’appuyer sur le tronc. Les forces actives seraient générées par le
patient qui, par des contractions volontaires de ses muscles, tendrait & fuir ces points de
pression. Le port du corset de Boston est normalement prescrit pour une période allant de

16 4 23 heures par jour.
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Un autre type de corset utilisé est le corset de Charleston décrit par Price et coll. (1990).
Le principe de base de ce corset est que le port a temps partiel d’un corset produisant une
correction excessive est équivalent au port a temps plein du corset de Boston. Ce corset
est fabriqué a partir d’un moule du patient pris en position d’inflexion latérale qui
diminue les courbures du rachis. Ce corset est porté la nuit seulement et semble étre

mieux accept€ des patients.

Le docteur Henry Graf a congu un corset a action tridimensionnelle qui corrige la scoliose
en s’attaquant au phénomene de torsion de la colonne vertébrale scoliotique. Le corset de

Graf est bas

(¢

sur lc proccssus inverse aes déformations scoiiotiques expiiqué a ia

section 1.2.

Il existe aussi plusieurs autres types de corsets tels que le corset Lyonnais, introduit par
Pierre Stagnara et fabriqué de plastique et de cuir sur lequel plusieurs composantes
peuvent étre ajoutées afin d’appliquer des forces a divers endroits, le corset souple

dynamique de Biorthex, etc.

Plusieurs études cliniques ont démontré ’efficacité des corsets dans le plan frontal. Dans
le cadre d’une étude incluant 64 patients, Olaffson et coll. (1995) ont démontré que le
corset de Boston est efficace pour la réduction des courbures frontales, mais qu’il ne
réduit pas significativement la rotation axiale. Il ne produit pas d’améliorations de la

déformation de la cage thoracique, qui est un aspect cosmétique de la déformation
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scoliotique. Une étude sur 286 patients provenant de 10 centres traitant la scoliose
idiopathique (Nachemson et coll., 1995), a trouvé que le taux de succeés du traitement par
corset pour les courbes de 25 a 35 degrés avec un apex entre T8 et L1, est 40% plus
efficace que I’observation (non-traitement) ou la stimulation électrique. Dans leur analyse
de 20 études incluant au total 1910 patients trait€s par des corsets, stimulation électrique
ou observation, Rowe et coll. (1997) ont trouvé que les corsets étaient efficaces dans 92%
des cas, le corset de Milwaukee étant le plus efficace avec un taux de succés de 99%. s
ont aussi conclu que le traitement par corset de 23 heures par jour est significativement

plus efficace (93%) que les traitements plus courts (16 heures : 62%; 8heures : 60%).

Le corset de Boston réduit les courbures frontales initiales de 30 2 50% lors du début du
traitement, puis, la correction subit une perte progressive. A la fin de la période de
sevrage du corset, la courbure aura retrouvé a peu prés sa valeur initiale, avant le début du

traitement (Cochran et coll., 1985; Emans et coll., 1986; Lonstein et Winter, 1994).

Weiss (1997), quant a lui, suggére de personnaliser 1’ajustement du corset afin d’obtenir
la plus grande correction possible au début du traitement qui fera en sorte qu’une plus

grande correction résiduelle sera présente a la fin du traitement.

Selon Peterson et coll. (1995), I'indice Risser, la sorte de courbe et la mesure de la

balance sont de bons indicateurs du risque de progression des scolioses. De plus, ils n’ont
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pas trouvé de différences significatives entre le risque de progression d’une courbe située

entre 25 et 30 degrés et celle comprise entre 30 et 35 degrés d’angle de Cobb.

Finalement, une étude a comparé le corset de Charleston au corset de Boston (Katz et
coll., 1997). Bien que le corset de Charleston produise une correction significative des
courbures, il est moins efficace que le corset de Boston s’il est comparé aux données de
Nachemson et coll. (1995) pour des courbures doubles et thoraciques simples. Par contre,
Ia correction obtenue avec le corset de Charleston n’est pas significativement différente

du corset de Boston pour des courbures thoraco-lombaires et lombaires.

Des études biomécaniques ont aussi été effectuées afin de mieux comprendre les
mécanismes impliqués dans les traitements par corsets. Une étude sur les patrons de
couplage entre la colonne vertébrale et la cage thoracique a été effectuée a partir de la
reconstruction de 36 patients avec et sans leur corset de Boston (Aubin et coll., 1997).
Les résultats de cette étude ont démontré que le corset de Boston déplagait antérieurement
la vertébre apicale thoracique causant ainsi une réduction de la cyphose. De plus, le
déplacement antérieur de la cage thoracique est coupl€ avec I’augmentation des courbures
thoraciques dans le plan frontal, ce qui va & I’encontre de 1’objectif du traitement par
corset. Une autre étude effectuée sur ’activité des muscles de 10 patients scoliotiques
avec et sans leur corset de Boston a démontré que la correction engendrée n’était pas due

au rdle actif du corset (Wynarsky et coll., 1989).
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Plusieurs études ont été effectu€es sur les forces produites par les corsets sur le tronc.
Chase et coll. (1989) ont mesuré des forces moyennes de 58.1£17.9 N pour I’appui

thoracique du corset de Boston. De plus, ils ont trouvé que ['intensité des forces ne
changent pas significativement durant le traitement malgré la diminution de [a correction
du corset. Mulcahy et coll. (1973) ont quant & eux mesuré les forces engendrées par le
corset de Milwaunkee dans diverses positions. En position debout, la moyenne des forces
de traction est de 1.13 kg, les forces antéro-postérieures 0.5 kg et la force transmise par
I’appui thoracique est de 3.98 a 3.79 kg respectivement avec et sans appui mandibulaire.
Ces mémes mesures ont été€ prises pour le sujet en position assise, lors de la marche, en
position couchée &t en faisani de i'exercice. Une grande variabiiite des forces générées
par le corset a été notée pour ces positions. De méme, Petit et coll. (1998) ont démontré
que la tension dans les courroies du corset de Boston, ainsi que la position du patient
avaient une influence sur les zones de pression générées a I’intérieur des corsets. IIs ont
constaté cinq zones de pression distinctes supérieures a 30 mm de mercure. Ces zones
€taient situées dans les régions thoracique droite, lombaire gauche, sur les c6té€s gauche et
droit du bassin ainsi que sur ’abdomen. La localisation de ces zones de pressions ne
changeait pas en fonction de la tension dans les courroies, mais elle changeait en fonction

de la position du patient.

Jiang et coll. (1992) ont effectué une étude des tensions dans les courroies et des
pressions a l'intérieur des corsets de Boston sur 8 patientes. La tension des courroies

mesurée €tait de moins de SN pour trois sujets et plus de 35N chez les autres. La pression
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maximale exercée par le corset est inférieure a 3 kPa et supérieure a 7 kPa,
respectivement pour ces deux cas. La scoliose des patients ayant des tensions faibles a
progress€ de 9 degrés, comparativement au groupe de tensions €levées qui a obtenu une
diminution de 9 degrés de leur courbure. Aubin et coll. (sous presse) ont analysé la
variabilité¢ de la tension dans les courroies du corset de Boston sur 34 sujets dans
différentes positions prises normalement durant une journée. Ils ont noté€ une trés grande
variabilité de la tension prescrite dans les courroies, ainsi qu'une chute de tension des

courroies de 65 a 76% lorsque le patient est en position couchée.

g
C
v
¢
v
g
-
n

Labelle et coll. (1992), ont fait une étude de I'effet immédiat du corsct de
colonne lombaire de 31 patients ayant une courbure thoracique et lombaire. Le corset de
Boston diminue significativement 1'angie de Cobb lombaire dans le plan frontal. Par
contre, il diminue aussi significativement !’angle de la lordose et n’a pas d’effet
significatif sur la rotation axiale et I’angle du plan de déformation maximale. Une étude
complémentaire sur la colonne thoracique (Labelle et coll., 1996) a démontré que le
corset de Boston produit une correction significative de la courbe thoracique, au dépend
d’une réduction significative de la cyphose dans le plan sagittal. De plus, aucun effet

significatif n’a été observé sur la rotation axiale ainsi que sur la gibbosité.
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1.4.2 Traitement chirurgicaux

Lorsque la scoliose évolue malgré le traitement par corset, ou qu’elle est découverte 2 un
stade trop avancé, le patient doit alors subir un traitement chirurgical pour stabiliser les
courbures. Le traitement chirurgical de la scoliose consiste a stabiliser la colonne
vertébrale a I’aide de tiges, de crochets et de vis, et de réaliser une ostéosynthése. Deux
des instrumentations chirurgicales souvent utilis€es sont les techniques de Cotrel-
Dubousset (Cotrel et coll., 1988) et Universal Spine System (USS) décrite par Laxer
(1994). Elles consistent a fixer des tiges circulaires sur la colonne vertébrale 3 I’aide de
crochets et de vis et de ramener la colonne vertébrale dans une configuration accepiable.
De I’os cortical spongieux provenant de la créte iliaque ou des apophyses épineuses est

ensuite dépos€ sur la surface postérieure des vertebres afin de permettre la fusion osseuse

de ’ensemble.

1.5 Modélisation du rachis

Afin d’analyser et de mieux comprendre les mécanismes complexes de la colonne
vertébrale et de la cage thoracique, plusieurs modeles analytiques du tronc ont été
développés. Ces modeles servent d’outil afin d’étudier les efforts engendrés lors de
mouvements divers, de comprendre les mécanismes du tronc créés par exemple, lors d’un

mouvement, ou pour €tudier les déformations scoliotiques et leur traitement.
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Les modéles analytiques du tronc peuvent se diviser en deux grandes catégories : les
modeles détaillés et les modéles globaux. Les modeles détaillés représentent trés finement
toutes les structures anatomiques et les modélisent en utilisant un grand nombre
d’éléments. IIs servent principalement a I’étude des contraintes internes des os, ligaments,
disques ou autres lors de mouvements, de levée de charge, etc. Ces modeéles prennent
beaucoup de temps a résoudre et requicrent des ordinateurs puissants. Par contre, les
modeles globaux cherchent a représenter le comportement global de la colonne vertébrale
et de la cage thoracique en utilisant beaucoup moins d’éléments. s sont utiles afin
d’étudier les phénomenes du tronc dans son ensemble. Les modéles globaux servent a
&mes concernant 1a colonne dans s0n Ensembie, iclles que ia prédicuon

des corrections du tronc suite au port d’un corset.

Plusieurs mode¢les détaillés de la colonne thoracique et de la cage thoracique ont été
développés. Entres autres, le modéle développé par Shirazi-Adl et coll. (1993, 1994), qui
inclut des €léments représentant les vertebres lombaires, les disques intervertébraux, les
surfaces articulaires et les ligaments. Ce modgle non-linéraire comprend 1080 éléments
briques, 5760 €léments coques, 315 éléments uniaxiaux, 278 €léments contacts et 11
corps rigides, utilisant au total 3020 noeuds. La géométrie du modéle est prise a partir de
coupes tomographiques d’une colonne provenant d’un spécimen cadavérique masculin de
65 ans. Ce modele est principalement utilisé afin de calculer les contraintes internes dans

les os, les disques et les ligaments lors de divers mouvements ou de levée de charge.
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Un autre modeéle détaillé du rachis lombaire a ét€ développé par Lavaste et coll. (1992).
La géométrie de ce modéle est paramétrée a partir de diverses mesures prises sur des
radiographies A-P et latérales d’une colonne vertébrale. Il comprend : 777 noeuds et 456
€léments briques par vertébre et 356 noeuds, 208 €léments volumiques, 144 éléments
cdbles et 48 éléments iso-volumiques par disque intervertébral. Les ligaments
intervertébraux sont modélisés par 26 éléments cables et les facettes articulaires, par 18
éléments contacts. Ce modele sert principalement 2 calculer les contraintes internes des
disques intervertébraux et les mouvements des vertébres. La géométrie du modéle peut

étre personnalisée a chaque patient, a partir de radiographies.

1.5.1 Description des modéles et de leurs utilisations pour le traitement de la

scoliose

Etant donné que le sujet de ce mémoire porte sur des simulations de traitements de la
scoliose, une revue plus exhaustive a été effectuée sur les modeles globaux de la colonne
vertébrale et de la cage thoracique. Cette revue des modeles globaux sera présentée tout
d’abord sous la forme d’un tableau synthése des principaux modéles pertinents en mettant
I’emphase sur leur description, ainsi que sur les méthodes de validation utilisées
(Tableau 1.1). Par la suite, un deuxiéme tableau énumeére les différentes études
pertinentes effectuées avec ses modéles, ainsi que les principaux résultats qui ont été
trouvés (Tableau 1.2). La section 1.5.2 présente une critique de ces modeles et de leur

utilisation.
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Tableau 1.1 : Synthese des modéles de Ia colonne vertébrale et de la cage thoracique

Auteurs

Description du modéle et applications

Validation du modéle

Belytschko
etcoll.,
(1973)
Andriacchi
et coll.,
(1974)

e Modéle créé pour étudier les collistons, maux de dos et la
scoliose.

e 11 a éit€ introduit par Belytschko (1973), puis Andriacchi (1974)
a rajouté€ la cage thoracique.

e Modele 3D, composé de 39 corps rigides pour les vertébres (T1
a L5), les 10 premiéres cotes et le sternum, ainsi que 256
ressorts et 59 poutres pour les ligaments, les disques
intervertébraux, le cartilage costal et les articulations.

e Le modeéle comporte 234 degrés de liberté.

¢ Le modele est résolu par incréments afin de représenter le
comportement non linéaire de la colonne.

» Les propriétés géométriques et mécaniques ont €té tirées
d’expérimentation sur des tissus cadavériques de la littérature.

e Des essais de flambage
de la colonne vertébrale
seule ont €t€ comparés a
des résultats
expérimentaux.

e Comparaison aux
résultats publiés d’une
force de compression
latérale sur la cage
thoracique.

e Force postérieure
appliquée sur le sternum
et les résultats comparés
a la littérature.

De Giorgi
et coll.,
(1990)

o Modéle 3D non-linéaire (T 1-L5) incluant la cage thoracique et
le sternum.

¢ Comprend 668 noeuds et 948 €léments poutres.

o Les propriétés mécaniques sont tirées de fa littérature.

e Le modéle a été validé
en fatsant des inflexions
latérales, des flexions-
extensions, ainsi qu’en
apptiquant des coupics
de torsion sur T1 eten le
comparant aux résultats
expérimentaux.

Stokes et
Laible,
(1990)

e Modele créé pour €tudier I'initiation de la scoliose par
croissance osseuse asymétrique.

e Le modéle 3D posséde 336 nceuds au total représentant les
vertébres thoraciques et lombaires, les cétes, les cartilages
costaux et le sternum.

e La position des nceuds du modele est définie par une méthode
de reconstruction stéréo-radiographique.

o Les propriétés mécaniques ont été tirées de la littérature.

¢ La matrice de rigidité d'une unité fonctionnelle est prise de
données expérimentales de Panjabi.

e Le modéle est résolu par incréments afin de représenter le
comportement non linéaire de la colonne.

+» Méme validation que le
modéle d’ Andriacchi et
coll, (1974).

e Les cotes ont été fixées a
I'extrémité et soumises a
des forces horizontales
et verticales et
comparées a la
littérature.

Closkey et
coll.,
(1992)

¢ Ce modele est un raffinement de celui d’ Andriacchi incluant
une meilleure représentation des cotes pour I'étude de la
scoliose.

e Modeéle 3D (T1 a LS), incluant les 10 premiéres ctes, chacune
mod<lisée par 5 corps rigides reli€s par 4 éléments poutres.

¢ Le modéle comporte 119 corps rigides, 139 poutres, 344
ressorts et un total de 714 degrés de liberté.

e L2 géométrie du modéle est la méme que celle d’ Andriacchi.

¢ La rigidité des cdtes provient de données tirées de la littérature.

e Une force postérieure a
été appliquée sur le
sternum et les résultats
comparés a la littérature.

e T1 a ét€ tourné de 51° en
fixant LS, puis la
distribution des rotations
axiales le long de la
colonne a ét€ comparée
aux données de la
littérature.
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Tableau 1.1 : Synthése des modéles de Ia colonne vertébrale et de la cage thoracique

(suite)

Auteurs

Description du modeéle et applications

Validation du modéle

Portier et
coll.,
(1993)

e Modele 3D non-linéaire personnalisé de T1 a S1.

¢ Géométrie du modéle déterminée par une reconstruction 6
repéres par vertébre (largeur et profondeur hauteur et concavité
du corps vertébral, ainsi que la hauteur et la profondeur totale
de chaque vertébre).

o Modele constitué€ de 107 noeuds et 156 éléments représentant
les vertébres, les disques intervertébraux et les facettes
articulaires.

o La rigidité des vertébres thoraciques est augmentée afin de
prendre en compte les cotes.

* Les propriétés mécaniques ont été tirées de la littérature.

® Le modele a éié validé
en comparant le
comportement des unités
fonctionnelles et de
segments de rachis au
données provenant
d’expérimentations.

Thomson,
(1995)

e Modéle 3D linéaire constitué de 3 verteébres (T5-T7), les
disques intervert€braux, 2 cétes, le sternum, les ligaments
intercostaux, les divers ligaments de la colonne et les jonctions
CVCT.

e Les propriétés mécaniques ont été tirées de la littérature.

® Les cites, les ligaments
et les cartilages costaux
ont été€ comparés avec le
modeéle d’ Andriacchi.

e Les études de

cnmnraceinn latdenlac da
CCEPICSSI0H 1QllTaulS Gl

la cage thoracique ont
été adaptées au modele
local.

@ Plusieurs études de

sensibilités ont été
effectuées sur ies
propriétés mécaniques
des ligaments et les
conditions limites.

Aubin et
coll.,
(1995)
Descrimes
et coll.,
(1995)

e Modéle 3D non-linéaire (T1-L5), incluant bassin, sternum,
cotes, ligaments, joints CVCT et articulations, formé de 1411
nceuds et 3011 €léments.

® [a géométrie du modele est personnalisé 4 chaque patient en
utilisant une technique hybride de stéréo-radiographie et de
transformations géométriques effectuées sur des vertébres
cadavériques.

e Les propriétés mécaniques des éléments sont tirées de la
littérature.

® Chaque unité
fonctionnelle a été
validée avec des données
de la littérature.

® Le segment L2-L5 a été
validé€ avec des données
de la littérature
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Tableau 1.2 : Synthése des études pertinentes réalisées avec des modéles

biomécaniques

Etudes Andriacchi et coll., (1976) | Wynarsky et coll., (1988, De Giorgi et coll., (1990)

effectuées 1991)

Modele e Le modéle d’Andriacchi et | @ Le modéle d’Andriacchi et | ® Le modéle de De Giorgi et

utilisé coll., (1974) coll., (1974) coll., (1990)

Objectifs o Analyser la biomécanique | @ Introduire une technique ® Evaluer I’effet des corsets
de [a correction de [a d’optimisation du monc; sur la colonne vertébrale;
scoliose avec le corset de e Déterminer les muscles e Déterminer les meilleurs
Milwaukee; requis pour une correction endroits d’application des

o Déterminer [’effet active optimale du rachis; forces et des moments pour
individuel et combiné des | ® Déterminer la localisation carriger les scolioses
mécanismes de traction, et I'amplitude des forces lombaires tout en
ainsi que des appuis passives nécessaires pour conservant les courbes
thoracique et lombaire du une correction optimale de sagittales normales.
corset de Milwaukee. la colonne par corset.

Essais o Divers types de scolioses ®78 muscles ont été ajoutés | e La géométrie d’une patiente
ont été¢ modélisées : des au modele; scoliotique a été
courbes lombaire, » Trois types de scoliose ont reconstruite 2 partir de 2
thoracique. thoracique-mi- été utilisés - mi-thoracique, | radiographies (PA et Lat);
thoracique et thoracique toracique droite-lombaire | @ Les forces et moments sont
droite-lombaire gauche; gauche et lombaire gauche; | appliqués directement sur

e Des forces ont été ® Les critéres d’optimisation: | les vertébres (ne tient pas
appliquées & tour de tdle, rotation axiale, angle compte des tissus mous);
afin de simuler la traction, latéral, déplacements * "intensité de la force est
ainsi que les appuis latéraux et antéro— déterminée par essai et
latéraux du corset; postérieurs calculés a erreur.

e Conditions limites : S1 chaque vertébre;
bloquée et T1 bloquée dans | @ Différents poids de chaque
le plan transverse. terme ont €t€ analysés.

Résultats et | @ Les meilleurs résultats pour | ® Les forces passives du ® La meilleure correction

Conclusion | une courbe simple sont corset et actives des biomécanique a été obtenue

obtenus avec une
combinaison d’appui latéral
et de traction;

e Pour les courbes doubles,
les meilleurs résultats ont
€té obtenus avec les deux
appuis latéraux et la
traction combinés;

o Les courbes doubles sont
les plus difficiles a corriger;

® Les forces de traction ne
contribuent pas beaucoup a
la correction des courbes
moyennes.

muscles ont la capacité de
réduire les scolioses;

e La correction passive des
forces dans le corset réduit
la courbure frontale et
corrige modestement la
rotation axiale;

® Les forces optimales sont
localisés du c6té convexe
des courbes avec un
contrepoids de part et
d’autre situés du coié
concave de la courbure;

® Le pondération influence la
dérotation axiale mais non
I'angle de Cobb frontal.

en appliquant des forces et
moments trois niveaux sous
I’apex thoracique et des
forces et moments deux
fois plus grands a I'apex
lombaire;

o Cette étude se limite aux
scolioses lombaires.
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Tableau 1.2 : Syntheése des études pertinentes réalisées avec des modéles

biomécaniques (suite)

Etudes Stokes et Laible, (1990) Closkey et Schultz, (1993) | Aubin et coll., (1996)

effectuées

Modéle o Le modeéle de Stokes et e Le modéle d’ Andriacchi et | e Le modéle d’Aubin et coll.,

utilisé Laible, (1990) coll., (1974), modifié par (1995) et de Descrimes et

Closkey et Schultz, (1992) coll., (1995)

Objectifs | e Etudier I'hypothése que la | o Etudier I'influence des e Analyser les mécanismes
croissance asymétrique des | divers composants de la de couplage entre la
cotes initie la scoliose. colonne vertébrale sur la colonne et la cage

déformation de la cage thoracique dans le
thoracique; traitement de la scoliose

e Etudier I'effet des par orthése afin d’en
changements de rigidités €tudier la biomécanique;
des joints CVCT, du joint | e Proposer une nouvelle
costo-sternal, et des cotes approche de traitement 3D
sur la cage thoracique. de la scoliose.

Essais e Un modéle de patient avec | e A partir d’une géométrie e La géométrie d’une patiente
une cage thoracique normale, un patient scoliotique a été utilisée
symétrique et une colonne scoliotique a €té simulé de nour I"érude;
normale avec 0° d’angle de 10 fagons différentes; e Une force antérieure,

Cobb a €t€ utilisée; e 11 différents essais ont été latérale et antéro-latérale
e Huit variations du modéale effectués en changeant tour (45°) de 40N ont été
ont ét€ utilisées; a tour et en combinaison, la |  appliqués tour 2 tour sur la
e La croissance asymétrique rigidité des joints CVCT, cage thoracique;
des cotes a été simulée en costo-sternal et les cOtes. | o Divers indices ont été
introduisant une contrainte calculés aprés chaque
initiale des cotes. simulation afin d’analyser
Peffet des forces.
Résultats et | o La croissance asymétrique | e Le rayon des cdtes dans les | e La force antérieure réduit la
Conclusion | des cotes a causé une scolioses simulées plus cyphose et la lordose,

déviation latérale de fa
colonne et, sur la plupart
des modgles, une rotation
axiale des vertébres;

e Ces déviations (de 2° 4 8°
Cobb) ne sont pas
suffisantes a elles seules
pour causer une scoliose;

o La réponse du modéle est
grandement influencée par
les conditions limites;

¢ En ajoutant la croissance
asymétrique des vertébres,
une plus grande scoliose
pourrait étre développée.

grand du coté convexe
lorsque la rotation axiale
est négative, ce qui est
contraire au cas cliniques;
e La plus grande déformation
des cotes est associée a une
grande rotation axiale et un
petit angle de Cobb;
Larigidité des joints CVCT
influence beaucoup la cage
thoracique, tandis que celle
du joint costo-sternal a trés
peu d’influence;
La rigidité des cbtes a
beaucoup d’influence sur la
déformation de la cage
thoracique.

effectue une dérotation de
la vertebre thoracique et
aggrave les courbures
frontales;

e La force latérale réduit les
courbures frontales,
conserve les courbures
sagittales et aggrave la
rotation axiale et la
gibbosité;

e La force antéro-latérale a
un effet intermédiaire et
réduit la cyphose;

e Une nouvelle approche de
traitement tenant compte
des résultats est proposée.
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1.5.2 Discussion et analyse critique des articles de modélisation du rachis

Plusieurs similarités entre les modeles permettent de les regrouper. Certains modéles sont
personnalisés a la géométrie d’un patient (Aubin et coll., 1995; De Giorgi et coll., 1990;
Portier et coll., 1993; Stokes et Laible, 1990), tandis que les autres utilisent une géométrie

générique d’un sujet scoliotique typique.

Le modele global d’Aubin et coll. (1995) et de Descrimes et coll. (1995) est celui Ie plus

raffiné parmi ceux examinés. Les modéles d’ Andriacchi et coll. (1974) et de Closkey et

[

coll. (1992) représentent les vertdbres par des corps rigides, tandis Gue les autres uiiliseni
des éléments poutres permettant d’obtenir une déformation des vertébres. Tous les
modeles répertoriés utilisent des propriétés mécaniques et géométriques tirées de la
littérature afin de modéliser certaines structures anatomiques. Seul le modéle de Thomson
(1995) utilise une technique de résolution linéaire; la prise en compte du comportement
non-linéaire du mod¢le est réalisée en désactivant les ligaments en compression suite 2 la

premiére résolution, et a relancer la résolution du modéle de nouveau de fagon itérative

Jjusqu’a ce qu’aucun ligament ne soit en compression.

Le probléme principal dans I’étude du fonctionnement biomécanique de la colonne
vertébrale et de la cage thoracique pour le traitement par corsets est de comprendre et de
modéliser le mode de transmission des pressions exercées 2 la surface du tronc vers les

structures osseuses internes (vertebres et cdtes). Les modéles répertoriés qui possédent
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une modélisation raffinée de ces articulations sont le modéle d’ Aubin et coll. (1995) et de
Descrimes et coll. (1995), ainsi que celui de Thomson (1995). Aucun des modéles

répertoriés incluaient des éléments modélisant les tissus mous de [’abdomen.

Certains auteurs ont étudié les mécanismes de correction par corsets. Andriacchi et coll.
(1976) ont trouvé que ['appui [atéral au niveau thoracique est celui qui a le plus
d’influence sur la correction. Les courbes thoraciques sont celles obtenant la meilleure
correction. Par contre, lors de ces analyses, seuls les indices 2D dans le plan frontal ont
été analysés. L’article indique que dans 40% des cas et des simulations, la scoliose a

c p . .
progressé malgré le traitement.

Une autre €tude effectuée sur des patients traités par corset de Boston (Aubin et coll.,
1995, 1996) a démontré I'existence de mouvements couplés qui peuvent expliquer les
effets négatifs des corsets sur la correction de la scoliose (réduction des courbures
sagittales, déplacement antérieur de la colonne, faible dérotation axiale et faible
correction de la gibbosité€). Suite a cette étude, une nouvelle approche de traitement par
corset a €t€ proposée et simul€e sur le modéle de quatre patientes. Ce traitement consistait
a appliquer une force latérale au niveau de I’apex du c4té convexe de la courbure, une
force postérieure située a I’avant de la cage thoracique du c6té opposé a la gibbosité, et a
empécher le déplacement postérieur de la gibbosité. Les résultats de ces simulations
permettent de conclure qu’il existe une meilleure facon de corriger la scoliose ayant

moins d’effets indésirables sur la colonne vertébrale. Par contre, le nombre de sujets
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limite la portée de I’étude qui devrait étre étendue sur un nombre plus significatif de

patients afin de pouvoir confirmer ces tendances.

Deux études avaient pour but de trouver la fagon optimale d’appliquer un chargement sur
le tronc afin de corriger la scoliose. La premiére étude (De Giorgi et coll., 1990) cherchait
a déterminer, par essais et erreurs, la meilleure combinaison de forces et de moments &
appliquer sur la colonne vertébrale pour corriger une scoliose lombaire. Les forces et les
moments ont €t€ appliqués directement sur la colonne vertébrale, ce qui ne tient pas
compte explicitement de la transmission des forces et moments de la cage thoracique a la
colonne vertébrale. Wynarsky et coll. (1988, 1991} ont aiilis€é un algoriihme
d’optimisation afin de corriger divers types de scolioses par les forces actives des muscles
ou les forces passives des corsets. Ces études ont démontré que les muscles avaient la
possibilité de corriger la scoliose plus efficacement que les corsets. De plus, les courbes
thoraciques simples sont les mieux corrigées par les corsets et I’endroit d’application des
forces pour corriger la scoliose pouvait étre optimisé afin d’obtenir de meilleurs résultats.
Par contre, les modes d’application et de transmission des forces du corset a la colonne ne
sont pas spécifiés au niveau lombaire. La fonction d’optimisation incluait certains critéres
d’évaluation 3D de la scoliose. Aucun indice de déformation de la cage thoracique,
comme par exemple la gibbosité, n’a été considéré dans la fonction d’optimisation. Cet
indice représente la déformation qui est la plus apparente, donc jugée plus importante

chez les patients (Theologis et coll.,, 1993). De plus, la configuration sagittale des

colonnes vertébrales utilisées n’étaient pas représentatives d’un patient scoliotique car
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elles étaient basées sur des courbures frontales moyennes, avec des courbes latérales
s’approchant davantage de sujets normaux. En effet, les patients scoliotiques ont
généralement une réduction de leurs courbures sagittales créant un dos plat (Graf, 1990;

Perdriolle et Vidal, 1987).

Les études de Stokes et Laible (1990) et de Thomson (1995) ont toutes deux démontré
que les conditions limites ont une influence directe sur les résultats des simulations et
qu’elles doivent étre choisies judicieusement. Closkey et Schultz (1993), de méme que
Thomson (1995) ont démontré I'importance des joints CVCT sur la déformation et la

rigidité€ de la cage thoracique.

Le modéle de Thomson (1995) peut étre utilisé pour mieux comprendre et caractériser des
phénomenes locaux. Par contre, il représente seulement deux unités fonctionnelles. Un
modele global est plus approprié afin d’étudier la facon optimale d’appliquer des forces

sur le tronc pour corriger les déformations scoliotiques.
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CHAPITRE 11

METHODES ET RESULTATS

21 Approche générale

Une technique d’optimisation utilisant un modéle par éléments finis représentant la
géométrie de patients scoliotiques a ét€é développée et exploitée afin d’étudier la
configuration optimale de forces a appliquer sur le tronc kpour corriger la scoliose en 3D.
Cette technique utilise un modeéle par éléments finis disponible a I'Hépital Sainte-Justine
de Montréal (Aubin et coll| 1995; Descrimes et coll,, 1995) gqui a &€ adapic
d’utiliser un algorithme d’optimisation du logiciel ANSYS 5.3 (ANSYS Inc., U.S.A.). Ce
modele sera simplifié au niveau des facettes articulaires (section 2.3) afin de réduire le
temps de calcul durant le processus d’optimisation. Cette approche d’optimisation vise a
trouver la mise en charge optimale du tronc afin de minimiser une fonction objective
comprenant des termes décrivant la déformation 3D de la scoliose. Le processus

d’optimisation comporte trois parties principales : I'initialisation, 1’optimisation et la

sortie des résultats (figure 2.1).

L’initialisation est requise afin de spécifier certaines variables au début du processus
d’optimisation, telles les critéres d’arrét et les limites des variables. C’est aussi a cette
étape que les premicres itérations, correspondant aux simulations des points de départ

seront effectuées en utilisant le modeéle simplifi€ décrit a la section 2.3. Un point de
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départ commun au processus d’optimisation pour tous les patients a €té obtenu a partir

d’une étude préliminaire de nouvelle approche de traitement présentée dans le premier

article (section 2.2).

Initialisation des
variables

¥

Simulations des

INITIALISATION

**entrée des valeurs initiales de

| 'optimisation
“utilisation du modéle simplifié
* simulations utilisant des

convergence
non

oui

. < variables pré-déterminées
points de depart (points de départ)

> Simulation OPTIMISATION
L «*calcul des valeurs possibles

de chaque variable

CaICUl deS «*simulation

descripteurs «*calcul des descripteurs et de

B la fonction objective
+*vérification des conditions de

convergence

Reprendre la
meilleure itération

e—

¥

Analyse de la
géométrie finale

SORTIE DES
RESULTATS

s‘utilisation du modéle complet

«*évaluation des parameétres
géométriques et cliniques

s*analyse des résultats obtenus

Figure 2.1 : Organigramme du processus d’optimisation

Pour la deuxiéme étape, 1’algorithme effectue une simulation en utilisant le modéle

simplifi€. Les descripteurs et la fonction objective sont ensuite calculés en utilisant la
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géométrie résultante. Ce processus est répété€ jusqu’a ce que la convergence soit atteinte et

est présenté dans le deuxiéme article (section 2.4).

Une fois les résultats optimaux trouvés, la demniére étape consiste a refaire la simulation
optimale en utilisant le modéle complet. La géométrie finale est ensuite comparée a la
géométrie initiale des patients et celle avec leur corset de Boston et une analyse des

résultats est effectuée.

2.2 Présentation de [’article #1

2.2.1 Mise en situation

Le premier article porte sur I’étude d’une nouvelle approche de traitement par corsets.

L’hypothése avancée par Aubin et coll. (1995, 1996) a été reprise et effectuée sur un

nombre plus grand de patients afin d’évaluer I’efficacité de cette approche.

La contribution du premier auteur a la préparation et 2 la rédaction de cet article est
d’environ 85%. Cet article a ét€ publi€ dans la revue Annales de Chirurgie, volume 52,

numéro 8 — 1998, pages 795-800.

2.2.2 Article #1: Etude biomécanique de nouveaux concepts de traitement

orthotique pour la correction 3D de la scoliose
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ETUDE BIOMECANIQUE DE NOUVEAUX CONCEPTS DE TRAITEMENT

ORTHOTIQUE POUR LA CORRECTION 3D DE LA SCOLIOSE

Abrégé

La scoliose est une déformation complexe de la colonne vertébrale et de la cage
thoracique qui est généralement traitée avec le corset de Boston. Cette étude a pour but de
tester deux nouvelles approches de traitement afin de les comparer au corset de Boston.
Un modéle biomécanique, personnalisé a la géométrie de 20 adolescents ayant une
scoliose idiopathique double a €t€ utilis€ pour effectuer les simulations. Le premier
traitement consistait & appliquer au niveau de I’apex thoracique différentes forces
antérieure et latérale, en bloquant le recul de la gibbosité postérieure. Pour le second
traitement, une force oblique de 45° par rapport au plan frontal a été ajoutée a I'apex
lombaire. Aprés chaque simulation, des indices géométriques et cliniques ont été calculés
ce qui a permis de comparer ’effet de ces traitements a la géométrie initiale des patients
et avec corset de Boston. De fagon générale, les simulations de traitement diminuent
I’angle de Cobb thoracique dans le plan frontal tout en conservant les courbures sagittales
normales, raménent le plan de déformation maximale thoracique vers le plan sagittal et
réduisent la gibbosité ainsi que la rotation axiale. En comparaison, le corset de Boston
réduit les courbures dans les plans frontal et sagittal, modifie les plans de déformations
maximales vers le plan coronal et n’a aucun effet sur la rotation axiale et la gibbosité a
["apex thoracique. Cette étude biomécanique démontre qu’il existe des combinaisons de
mise en charge du tronc qui corrigent davantage la scoliose que les traitements actuels.
Ces approches de traitement doivent étre personnalisées pour chaque patient et leur

validation clinique reste a €tablir.

MOTS CLES : Scoliose, Modélisation biomécanique, Corsets orthopédiques, Colonne

vertébrale, Cage thoracique
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BIOMECHANICAL STUDY OF NEW TREATMENT APPROACHES FOR 3D ORTHOTIC

CORRECTION OF SCOLIOSIS

Abstract

Scoliosis is a complex deformity of the spine and rib cage often treated by the Boston
brace. The goal of this research is to study the simulation of two new treatment
approaches and to compare their results to the Boston brace. A personalized
biomechanical model has been used to simulate the treatment on 20 scoliotic teenagers
with double curvature. On the first treatment, different forces were applied at the thoracic
apex level and the posterior displacement of the rib hump was locked. For the second
treatment, an oblique force oriented 45° with respect to the frontal plane was added at the
lumbar apex. Following each simulation, geometrical and clinical measurements were
calculated and compared to the initial geometry and the Boston brace treatment. Overall,
the two new treatment modalities correct the thoracic Cobb angle in the frontal plane
while maintaining the normal physiological curvatures in the sagittal plane, move the
thoracic plane of maximum deformity towards the sagittal plane and reduce axial rotation
and rib hump. In comparison, the Boston brace reduces the Cobb angles in the frontal as
well as in the sagittal planes, moves the planes of maximum deformities towards the
coronal plane and has no effect on axial rotation and rib hump. This biomechanical study
shows force patterns that correct scoliosis more efficiently than the Boston brace. These
new treatment approaches must be personalized for each patient and still require clinical

evaluation.

KEY WORDS : Scoliosis, Biomechanical modeling, Orthotic devices, Spine, Rib cage
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INTRODUCTION :

La scoliose est une déformation tridimensionnelle de la colonne vertébrale, de la cage
thoracique et du bassin qui touche environ 0.5% de la population (Pope et coll., 1984).
Les courbures rachidiennes dont I’angle de Cobb est inférieur a 40° sont généralement
traitées a I’aide d’orthéses thoraco-lombo-sacrées. En Amérique du Nord, I’orthése la
plus utilisée est le corset de Boston. Par I’intermédiaire d’une enveloppe rigide moulée et
de coussinets, des pressions sont appliquées a divers endroits sur le tronc afin d’arréter la

progression de la courbure et si possible la corriger.

Le corset de Boston produit généralement une correction significative dans le plan frontal
(Nachemson et coll., 1995). Cependant, des modifications dans les autres plans de
I’espace 3D ne correspondent pas aux corrections anticipées en fonction des pressions
appliquées sur le thorax (Aubin et coll.,, 1997). Il en résulte des déformations secondaires
comme la réduction des courbures sagittales (hypocyphose thoracique et hypolordose
lombaire). De plus, un déplacement des plans de déformation maximale vers le plan
coronal et des dérotations axiales limitées sont souvent rapportées (Aubin et coll., 1997;

Asher et coll., 1987; Labelle et coll., 1996).

Une étude sur les mécanismes de couplage entre la colonne vertébrale et la cage
thoracique a démontré que les différentes composantes de forces appliquées sur le thorax

produisent des déplacements complexes du rachis et de la cage thoracique principalement
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vers I’avant et qu’ils sont associés a un mouvement latéral du rachis vers la convexité de
la courbe scoliotique (Aubin et coll., 1996). La compréhension de ces mécanismes a
permis de proposer une nouvelle approche de mise en charge du thorax que consiste en
I’application de forces antérieures et latérales ainsi qu’un systeme de blocage empéchant
le recul postérieur de la gibbosité (figure 2.2). La particularité de cette approche a été
testée biomécaniquement sur un modéle analytique personnalis€ a la g€ométrie d’un
nombre restreint de patients scoliotiques et a fait ressortir qu’il était possible d’obtenir
une correction tridimensionnelle plus efficace qu’avec le corset de Boston (Aubin et coll.,

1996). Cependant, la composante lombaire absente de cette approche avait &€ jugée

aomant A rachic
DAAA&A&M ALA A VANALAL .

(D

nécessaire afin de mieux corriger la courbure sur ce s
Les objectifs de cette €tude biomécanique sont d’étendre les simulations de la premiére
approche de traitement sur un plus grand nombre de patients afin d’en confirmer
I’efficacité, et de tester une seconde approche introduisant des contre-forces sur le

segment lombaire.

METHODES :

e Description du modéle
Un modele biomécanique (figure 2.3) a ét€ utilis€ pour réaliser les différentes simulations
de cette €tude. Ce modéle analytique, utilisant I’approche par éléments finis (Aubin et

coll., 1995; Descrimes et coll., 1995) comporte les structures anatomiques suivantes : les
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vertébres thoraciques et lombaires (T1 a LS), les disques intervertébraux, les cotes, les
cartilages costaux, le sternum, les ligaments intervertébraux et intercostaux, les joints
costo-vertébraux, ainsi que les articulations zygapophysaires. Les propriétés mécaniques
et géométriques des différentes structures anatomiques ont €t€ ajustées a partir de

données expérimentales (Descrimes et coll., 1995).

La g€ométrie de ce modeéle a été personnalis€ée a l'aide de reconstructions

tridimensionnelles obtenues 2 partir de radiographies multi-vues de patients scoliotiques
(Dansereau et coll., 1990; Aubin et coll., 1995). En tout, 20 adolescents (17 filles et 3
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étaient tous traités par corset de Boston et présentaient des courbures thoraciques dont
I’angle de Cobb moyen €tait de 32.0+5.9° (sans corset), avec I’apex situé entre T8 et T10,

et des courbes lombaires de 34.2+7.3° (sans corset), avec I’apex localisé entre L1 et L3.

Des conditions limites représentatives d’un traitement orthotique ont été appliquées au
modele afin de le fixer dans I’espace. La derniére vertébre lombaire a été bloquée pour
simuler I’enclave du corset sur le bassin, tandis que le mouvement de la premiére vertébre

thoracique a été contraint dans le plan transverse pour stabiliser le haut du tronc.

o Simulations des approches de traitement

Deux approches de traitement ont €té simulées sur les modtles biomécaniques

personnalisés a la géométrie de chaque patient (sans leur corset).
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Le premier traitement consistait a appliquer au niveau de I’apex thoracique deux forces de
40 N (environ 4 kg) sur la gibbosité antérieure et sur la partie latérale du thorax tout en

bloquant le recul de la gibbosité postérieure (voir figure 2.3a).

Le deuxiéme traitement consistait a ajouter une troisiéme force oblique a 45° par rapport
au plan frontal de 40 N au niveau de I’apex lombaire (figure 2.3b). Etant donné que les
tissus mous de I’abdomen ne sont pas considérés explicitement dans la modélisation, les
pressions exercées a la surface de la peau ont été approximées par une seule force
résultante appliquée directement sur la vertébre lombaire apicale. Dans toutes les
simulations, I'amplitude des forces appliguées a &té fixée arbitrairemcn
correspond a une valeur moyenne des forces mesurées a I’intérieur des corsets telles que
rapportées dans la littérature (Chase et coll., 1989; Mulcahy et coll., 1973). Dans chaque
cas, ces forces ont €t€ appliquées en 3 incréments et le modéle a été résolu itérativement

afin de prendre en compte les grands déplacements inhérents 4 ces simulations.

Les déplacements du rachis et du thorax résultant des différentes simulations ont été
évalués a I’aide de plusieurs descripteurs géométriques et cliniques. Les angles de Cobb
thoraciques et lombaires dans les plans frontal et sagittal, I’angle du plan de déformation
maximale (Labelle et coll., 1995, 1996), la rotation axiale et la gibbosité au niveau de
P’apex thoracique ont été calculés sur les géométries résultantes de chacune des
simulations. Tous ces indices ont été calculés en utilisant le repére proposé par la

Scoliosis Research Society (Stokes et coll., 1994). Ce repére a pour origine la vertébre
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L5. L’axe X pointe vers I’avant, I’axe Y vers la gauche et I’axe Z vers le haut. Ces indices
ont ét€ comparés a ceux calculés sur la g€éométrie des patients avec leur corset de Boston,

obtenue moins de 6 mois plus tard lors de leur visite suivante a la clinique.

RESULTATS :

La figure 2.4 illustre les résultats de simulations d’un patient typique pour les deux
approches de traitement en plus de la géométrie initiale et du patient avec corset de
Boston. Le tableau 2.1 présente les résultats numériques des différents descripteurs

cliniques et géométrigues pour le gronpe de 20 sujets scolictigqucs.

L’application de la premiére approche de traitement a pour effet global de diminuer
I’angle de Cobb thoracique dans le plan frontal, d’augmenter la cyphose thoracique et de
produire peu d’effet sur la lordose lombaire dans le plan sagittal (tableau 2.1). Cette
approche de traitement a aussi I'effet de « sagittaliser » le plan de déformation maximale

thoracique et de réduire la rotation axiale et la gibbosité au niveau de I’apex thoracique.

L’application de la deuxiéme approche de traitement produit globalement les mémes
effets, sauf que la lordose lombaire n’est pas diminuée par rapport a la premiére approche
(p=2x10®). De plus, I’orientation du plan de déformation maximale lombaire est
statistiquement différente entre les deux approches de traitement (p=0.017) mais ne

différe pas entre le traitement #2 et I’état initial.
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En général, le corset de Boston diminue les courbures dans le plan frontal, mais aussi
dans le plan sagittal, ce qui de mani¢re générale n’est pas souhaitable. Par ailleurs, il
aggrave les plans de déformations maximales en les approchant vers le plan coronal et
n’agit pas significativement sur la rotation axiale et la gibbosité au niveau de I’apex

thoracique.

DISCUSSION :

Cette étude confirme, sur un nombre de cas plus étendu qu’il existe des combinaisons de

forces A appliguer sur le tronc pour amélicrer o traitcmcnt par corset de la scoliose,
comme par exemple [’approche proposée par Aubin et coll. (1996). Les paramétres
utilisés pour ces simulations tels que I’intensité des forces, leurs sites d’application et leur
orientation ont ét€ fixés arbitrairement pour tous les patients. Les simulations de
traitements proposés dans cette étude ne sont donc pas optimisées, mais elles pourraient

étre utilisées comme point de départ afin de déterminer la configuration optimale de

forces a appliquer sur le tronc pour obtenir la correction souhaitée.

L’application des charges sur la cage thoracique (approches de traitement #1 et #2) a un
effet plus efficace que le corset de Boston puisqu’elles raménent le plan de déformation
maximale thoracique vers le plan sagittal, améliorent la rotation axiale et la gibbosité au
niveau thoracique. Par contre, elles ne sont pas suffisantes pour corriger les courbures

lombaires. Dans ce contexte, 1’approche de traitement #2 semble démontrer une tendance
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a améliorer I'orientation du plan de déformation maximale lombaire par rapport au
traitement #1 et au corset de Boston. La mise en charge du segment lombaire devrait &tre
am€lior€e afin d’obtenir une meilleure correction. Cependant, les mécanismes de
transmission des efforts sur les tissus mous abdominaux sont complexes et encore mal

connus, et restent a incorporer dans le modéle.

Cette étude considérait I’effet €lastique immédiat des traitements sur la cage thoracique et
le rachis lombaire. Par contre des études ont démontré que I’effet immédiat est semblable

a ’effet a long terme (Andriacchi et coll., 1976). De plus, les muscles n’ont pas ét€ inclus
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dans cette étude et sont considérés passifs, Stan

traitement par corset (Wynarsky et Schultz, 1989).

La mise en place et la validation clinique des approches de traitement restent encore a
faire. Par exemple, la méthode de chargement du modéle par éléments finis a été
simplifiée en considérant quelques forces appliquées ponctuellement. L’application des

charges devra €tre raffinée afin d’étre adaptée a chaque patient.

Une des retombées importantes de cette étude est que le modéle personnalisé a la
géométrie des patients utilisé dans cette étude pourra étre employé comme outil de design
pour le développement systématique de nouvelles orthéses en trouvant la combinaison

optimale de mise en charge du tronc. Ces combinaisons optimales de forces pourraient
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alors étre intégrées par le biais de dispositifs physiques (coussinets, etc.) dans la

fabrication de nouveaux corsets orthopédiques plus efficaces biomécaniquement.

REMERCIEMENTS :

Le modéle biomécanique utilisé dans cette étude a été développé en collaboration entre
I"Ecole Polytechnique de Montréal et le Laboratoire de Biomécanique de I'E.N.S.A.M. de

Paris.
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Table 2.1 : Results of simulations for new treatment approaches (mean and standard

deviations are in degrees)

Tableau 2.1: Résultats des simulations des approches de traitement proposées

(moyennes et écarts-types en degrés)

Indices cliniques et Patient sans | Traitement | Traitement | Corset de
géométriques corset #1 #2 Boston
Angles de Cobb dans le plan
frontal
- Thoracique 32.0£5.9 29.0£54 * | 29.3+54* | 296455 *
- Lombaire 34.2+7.3 34.7+7.3 33.8+7.2 | 31.2474 *
Angles de Cobb dans le plan
sagittal
- Cyphose thoracique 33.2+11.7 | 37.6+£12.7* | 37.4%+124 * | 27.548.8 *
- Lordose lombaire 37.8+12.5 | 35.0+13.1 * | 37.5+13.1 | 29.9+13.1 *
Angles entre le plan de
déformation maximaie et je
plan sagittal
- Thoracique 35.5£20.6 | 25.2%16.9 * | 26.4£16.7 * | 42.2+£22.5
- Lombaire 38.6£19.3 | 45.0423.1 | 37.5+19.3 | 48.2424.7 *
Rotation axiale a I’apex
thoracique -5.9+6.4 -0.3+6.4 * -1.2£55 * -5.3+5.9
Gibbosité a I’apex thoracique -6.5+3.8 1.744.1 * 0.5+4.3 * -6.5+5.3

* statistiquement différent par rapport 2 la géométrie du patient sans corset (p<0.05)
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Figure 2.2 : Hypothése de traitement proposée (Aubin et coll., 1996)

Figure 2.2 : Proposed treatment approach (Aubin et al., 1996)
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Force
latérale

Force
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latérale

Vue 3-D
a-Approche de traitement #1
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Figure 2.3 : Représentation des approches de traitement : a - Forces antérieure et
latérale, b - Forces antérieure, Iatérale et lombaire

Figure 2.3 : New treatment proposals : a - Anterior and lateral forces, b - Anterior, lateral

and lumbar forces
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¢ - Simulation du traitement #1 d - Simulation du traitement #2

Figure 2.4 : Représentations géométriques d’un patient type : a - Géométrie
initiale sans corset; b - Patient avec corset de Boston ; c - Simulation du
traitement #1 ; d - Simulation du traitement #2. Les plans de déformation
maximale thoracique (T) et lombaire (L) sont tracés afin de visualiser la
correction.

Figure 2.4 : Graphical representation of a typical patient: a - Initial geometry
without brace ; b - Patient with Boston brace ; c¢ - Simulation of treatment #1
d - Simulation of treatment #2. Thoracic (T) and lumbar (L) planes of maximum
deformity are also indicated in order to show the correction.
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2.3  Simpilification du modéle par éléments finis

Le temps nécessaire pour effectuer une simulation avec le modéle par éléments finis est

d’environ 90 minutes sur une station de travail SGI R-8000 (Silicon Graphics Inc.,

US.A).

2.3.1 Eléments augmentant le temps de résolution

Tableau 2.2 : Répartition par éléments du temps total requis lors d’une simulation

\Struciure anatomique ' Elément utilisé Nombre % du
d’éléments| temps total
Vertébres Poutre (beam4) 249 8.8
Disques intervertébraux Poutre (beam4) 16 0.6
Cotes Poutre (beam4) 262 9.2
Poutres d'orientation Poutre (beam4) 17 0.6
Facettes articulaires® Elément contact (contact49) 512 18.0*
Cartilages costaux Poutre (beam4) 40 1.4
Sternum Poutre (beam4) 32 1.1
Ligaments intercostaux Ressort linéaire (link8) 399 9.3
Ligaments intervertébraux Ressort linéaire (link8) 96 2.2
Capsules articulaires* Ressort lin€aire (link8) 32 0.7*
Coques des facettes* Elément coque (link8) 400 21.1%
Poutres de liaison des facettes* Poutre (beam4) 728 25.6*
Ligaments CVCT Ressort multilinéaire 228 1.3
(combin39)
*Eléments reliés aux facettes articulaires Total 3011 100.0

Le tableau 2.2 illustre le temps requis, en proportion du temps total, pour résoudre les

équations du modele, divisé parmi les différents types d’éléments. La majorit€ du temps
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nécessaire pour effectuer une simulation est consommé par les éléments représentant les

facettes articulaires, soit 65.4% du temps total.

2.3.2 Vérification de Ia pertinence de la modélisation des facettes articulaires

Plusieurs essais ont été effectués afin de vérifier 1’état des €léments contacts lors de
simulations d’un traitement par corset. Un modeéle par éléments finis d’un patient faisant
partie du premier article a €t€ analysé pour une simulation comportant deux forces de
40 N appliquées a deux endroits sur la cage thoracique. Aucun des éléments de contact

n’est demeuré actif i la fin de la simulation,

Deux forces horizontales opposées ont été appliquées sur chaque apophyse transverse de
la vertebre T6. L’amplitude des forces était de S0, 100 et 150 N. Les €iéments contacts
n’ont pas été activés dans aucun des cas. Ces mémes essais ont été répétés sur la vertebre
L2. Le seul cas ou les €l€ments contacts sont actifs a ia fin de la simulation est celui ou

les deux forces de 150 N &taient appliquées.

Deux séries de simulations ont ensuite été effectuées : une premiére avec des forces de
150N appliquées sur T6, puis une seconde avec les mémes forces appliquées sur L2. Pour
chaque série de simulations le modéle complet, le modéle sans les éléments contacts et

coques et le modele sans éléments contacts, coques et poutres ont été utilisés et leur
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ré€sultats ont €t€ comparés. La rotation axiale de la vertébre sollicitée obtenue pour chaque

simulation est présentée dans le tableau 2.3 pour les deux séries d’essais.

Tableau 2.3 : Rotation axiale de la vertébre sous charge pour les différents modéles

Simulation au niveau thoracique (T6) Rotation axiale Différence
Modele complet 19.0°

Modele sans contacts et coques 20.1° 5.8%
Modetle sans contacts, coques et poutres 20.9° 10.4%
Simulation au niveau lombaire (L2)

Modéle complet 14.7°

Modeéle sans contacts et coques 22.2° 51.1%
Modéle sans contacts, coques et poutres 24.6° 67.2%

Au niveau thoracique, les résultats obtenus avec les modéles simplifiés entrainent une
différence inférieure a la variabilité des mesures de rotation axiale du modéle qui est de 3
degrés en moyenne (Labelle et coll., 1995). Cependant, il est possible de constater qu’au
niveau lombaire, les erreurs introduites par le modéle simplifié sont beaucoup plus
appréciables. Les facettes articulaires au niveau lombaire sont orientées afin de résister a
la rotation axiale, ce qui explique les différences entre les modeles. Par contre, les forces
appliquées étaient supérieures i celles mesurées a l'intérieur des corsets lors de
traitements, qui sont de 50 N au maximum (Chase et coll., 1989; Jiang et coll., 1992;
Mulcahy et coll., 1973). Le modele simplifié ne devrait pas produire de différences
significatives en limitant les forces des simulations de traitements & 100 N, étant donné

que ces forces n’activaient pas les éléments de contact lors des essais.
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Ainsi, étant donné ces constatations et afin d’alléger le temps de calcul pendant le
processus d’optimisation, le modele simplifi€ sera utilisé. Cependant, 2 la fin de chaque
optimisation avec le modele simplifié, le résultat optimal sera repris et simul€ en utilisant

le modéle complet afin d’obtenir des résultats plus précis au niveau lombaire.

24 Présentation de I’article #2

2.4.1 Mise en situation

L’article qui suit expligue la méthade utilisée afin d’optimicer la mise en charge du trenc

a la géométrie de chaque patient, en utilisant un modele par éléments finis. Ce processus
d’optimisation a €t€ appliqué sur le modele par €léments finis personnalisé a la géométrie

des vingt patients utilisés dans le premier article.

La contribution du premier auteur a la préparation et a la rédaction de cet article est
d’environ 90%. Cet article a été soumis pour publication dans la revue «Journal of

Biomechanics » en tant que note technique.

2.4.2 Article #2 : Optimization Method for 3D Correction of Scoliotic Deformities

Using a Finite Element Model
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OPTIMIZATION METHOD FOR 3D CORRECTION OF SCOLIOTIC

DEFORMITIES USING A FINITE ELEMENT MODEL

L N N R

Abstract:

Scoliosis is a complex three-dimensional deformity of the spine and rib cage frequently
treated by brace. Although bracing produces significant correction in the frontal plane, it
generally reduces the normal sagittal plane curvatures and has limited effect in the
transverse plane. The goal of this study is to develop a new optimization approach using a
finite element model of the spine and rib cage in order to find optimal correction patterns.
The objective function to minimize considered coronal and sagittal offsets from a normal
spine at the thoracic and lumbar apices, as well as the rib hump. Two different
optimization studies were performed using the finite element model which was
personalized to the geometry of 20 different scoliotic patients. The first study took into
account only the thoracic deformity, while the second considered both the thoracic and
lumbar deformities. The optimization produced an average of 56% and 51% reduction of
the objective function, for both studies respectively. Optimal forces were mostly located
on the convex side of the curve. This study demonstrates the feasibility of using an
optimization approach with a finite element model of the trunk to analyze the

biomechanics of bracing, and can be useful to design new and more effective braces.

Keywords: Scoliosis, Optimization, Biomechanical model, Brace, 3D correction
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Introduction:

Scoliosis is a complex 3D deformation of the spine and rib cage that produces cosmetic
asymmetries of the upper trunk, which represent the main complaints of patients
(Theologis et al., 1993). Mild to moderate scoliosis is generally treated with an orthosis
like the Boston brace system to prevent curve progression and to reduce the deformity.
Most studies agree that this system produces significant corrections of Cobb angles in the
frontal plane (Nachemson et al., 1995). However, limited effects on the 3D aspect of the

deformity have been reported (Asher et al., 1987; Willner et al., 1984), and results are

generally different than expected from the forces applied on the trunk {(Aubin et al.,
1997). For instance, the Boston brace tends to decrease normal sagittal curvatures, has
limited effect on the plane of maximum deformity, and has no significant derotational
effect in the transverse plane (Labelle et al., 1996). These results may be explained by
inadequate or improperly applied forces on the torso, thus an improper personalization of

the brace.

In this context, a different treatment approach was proposed (Aubin et al., 1996). It
consisted in applying forces on the anterior rib hump and on the convex side at the
thoracic apical level, while preventing the posterior displacement of the rib hump. This
approach was simulated on a biomechanical model, and although a better correction than

with the Boston brace was obtained, it was found that a systematic optimization method



66

needed to be introduced to personalize the treatment for each patient (Gignac et al.,

1998).

An optimization procedure was developed by Wynarsky and Schultz (1991) to find
optimal active muscle and passive brace forces required to correct a right mid-thoracic
scoliosis. The objective function considered axial and frontal vertebral rotations, and
offsets from a normal spine, although the scoliotic configuration had sagittal curvatures
different than normally observed in a scoliotic population. Furthermore, the objective
function did not include the rib hump, which patients consider the most important
cosmetic deformity (Theologis et al |
This paper introduces an optimization approach using a personalized finite element model
representing the current geometry of each patient. This innovative approach was
developed to study the best loading patterns required to correct the scoliotic deformities

in 3D.

Methods:

e Biomechanical Finite Element Model:
A personalized model of the trunk that was previously used for the simulation Boston
brace treatment was utilized (Aubin et al., 19935, 1996; Descrimes et al., 1995). It contains

1411 nodes and 3011 elements representing thoracic and lumbar vertebrae, intervertebral
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disks, ribs, sternum, intervertebral and intercostal ligaments, costo-vertebral and costo-
transverse joints and zygapophysal articulations. Material properties were taken from
published experimental data (Descrimes et al., 1995; Lavaste, 1990). Muscles were not
considered in the model as they were not proven to have an active contribution in braces
(Wynarsky et al., 1989). LS was blocked to simulate the brace’s restrain on the pelvis and

T1’s translation was locked in the transverse plane to keep the head balanced.

e Personalization of the model

The initial geometry of the model was obtained using a multi-view radiographic

models representing adolescents with idiopathic scoliosis (17 girls, 3 boys) were
generated. The adolescents were 12.8+2.4 years old, with right thoracic (mean Cobb
32.0+5.9°) and left lumbar (mean Cobb 34.2+7.3°) curves (table 1). The apical level of

their thoracic and lumbar curves were respectively between T8-T10 and L1-L3.

o Objective function

A normal spine was defined using eleven healthy subjects. The normalized distance of
each vertebral body from the spinal axis (defined by Stokes et al., 1994) was computed in
the sagittal plane. The objective function included five terms representing 3D descriptors
of trunk deformity: A-the distances in the sagittal plane between the normal spine and the
kyphosis and lordosis apices (Xk and Xi; figure 2.5a); B-the distances in the coronal

plane between the vertebral body and the spinal axis at the thoracic and lumbar apices (Yt
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and Yy; figure 2.5b); C-the rib hump (G) calculated as the distance between the most
posterior points on the left and right ribs at the level of the greatest deformity

(figure 2.5c). The objective function ¢ is the weighted sum of the square of these

descriptors:
@ = w-©F + w-lmre@r] + wolwor+x,)]

where W, W, and W3 are the weights assigned for the correction of descriptors in the
transverse, coronal and sagittal planes. These weights can be changed (from O to 1)
proportionally to the importance given for each descriptor. In this study, W; and W, were
set equal to unity, and W3 to 0.5. They were chosen to focus correction on the frontal
curvatures and the rib deformity. The objective function reaches a minimum at zero,

which corresponds to a2 normal subject.

e Optimization variables

Two forces were applied on the thorax and a third one on the lumbar spine (figure 2.6).
The variables “F1”, “F2” and “F3” represent the magnitude of each force, which could
vary from O to 100N. The forces F1 and F2 were always applied normally to the trunk.
“H1” and “H2” specify the anatomical levels of forces F1 and F2, either on the 5%, 7" or

9™ rib. “N1” and “N2” related to the nodes on the rib where the force F1 and F2 were
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applied. Finally, “03” represents the angle in the transverse plane of F3 with respect to the

X direction, counterclockwise.

e Convergence conditions
Conditions to stop the optimization process were defined as follows:

i. The total number of iterations exceeded 200.

ii. A variation smaller than IN of any force between the last two iterations, or the
last iteration and the best one. This variation corresponds to 1% change in the
allowed range. The best iteration is the one with the smallest objective function.

ili. A variation smaiier than 0.lmm"~ of the objective function between the last two
iterations or the last iteration and the best, which is considered a very small

change.

& Optimization Procedure

Two different optimization studies were conducted using the Ansys V5.3 advanced zero
order optimization algorithm (Ansys Inc., U.S.A.). The first one took into account only
the thoracic deformity by applying two forces on the ribs (F1 and F2). The second study

additionally used a third force (F3) applied on the apical lumbar vertebra.

The first step of each optimization study consisted in performing an initial series of

iterations using arbitrarily specified variables. The algorithm required 8 iterations before
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starting the optimization process for the first study, and 10 iterations for the second one.
For the second step the software calculated values for each variable and performed a new
iteration. After each iteration, the descriptors (G, Xk, Xi, YT, and Y1) were calculated and
the objective function was computed. If the descriptors were within a range of +15mm,
the iteration was then considered as a possible solution, and a convergence check was
done. The program repeatedly calculated possible values for each variable and performed

new iterations until convergence.

The resulting geometry of the optimization was compared to the initial and in brace
coniigurations ustng ihe following clinicai indices: frontai and sagittai Cobb angles, angle
of the plane of maximum deformity measured with respect to the sagittal plane, axial
rotation at the thoracic apical level and maximum rib hump (Labelle et al., 1996). A

paired Student t-test was used to compare significant changes with respect to initial

configuration.

Results:

Convergence was obtained for 60% of the patients in the first study, and for 35% in the
second one using the specified criterions. It took an average of 12 hours and 125
iterations to converge with a SGI R-8000 workstation. The best iteration for runs that did

not converge after 200 iterations reduced the objective function by an average of 49%.
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They were also included in the results because they converged slowly and would

eventually reach an optimum.

The objective functions were reduced by an average of 56% and 51% respectively for the
first and the second study. The descriptors G, Xk, X, Y1, and Y. were respectively
reduced by an average of 43%, 51%, 3%, 10% and 17% for the first study, and by 30%,
48%, 0.1%, 40% and 45% for the second study. The clinical indices were mostly
improved on the resulting geometry, except for the axial rotation at the thoracic apex and

the orientation of both planes of maximum deformity. Table 2.4 lists the average clinical

aw T

inds v T nie fem b bLoelanie Dacea— Lo
indices of the 20 patients before their treatment, with their Bosion bi

iteration of the optimization studies.

The best forces for the first optimization study were as follows: F1 was mostly located on
the anterior convex side of the 5™ rib with an average amplitude of 63N. F2 was located
postero-laterally on the convex side of the 9% rib with an average amplitude of 34N. The
reaction forces at T1 due to the boundary conditions had average amplitudes of ON and -

I9N in the X and Y directions and 4N, -33N and ON in the X, Y and Z directions at L5.

For the second optimization study, F1 was mostly located postero-laterally on the convex
side of the 5™ rib with an amplitude of 64N. F2 was located on the anterior convex side of

the 7% rib with an amplitude of 34N. The lumbar force (F3) was oriented at about 190°

with respect to the X axis, with an amplitude of S7N. The reaction forces had amplitudes
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of 8N and -16N in the X and Y directions at T1, and 3IN,-2dN and 3N inthe X, Yand Z

directions at LS. Typical results for a given patient are shown in figure 2.7.

Discussion:

Results are generally in agreement with current bracing theories using three point forces
per curve. The main difference is the lumbar force, which is mainly oriented posteriorly.
Wynarsky et al. (1991) also reported optimal corrective forces located on the convex side
of the curve, but mostly oriented anteriorly. This difference is probably due to the initial

patient configuration thar did not have the typical scolictic flat sagitial curvaiures.

Moreover, the rib hump deformity was not considered.

Other factors associated to the methods may influence the overall results of this study,
such as the boundary conditions applied to the model. These conditions should be chosen
carefully as they produce reaction forces at T1 and L5, which are not necessary present in
a real brace. For instance, the reaction force at T1 may represent the combined effect of
the counterweight needed opposite to the thoracic forces (F1&F2) or the possible forces
required to keep the trunk balanced. This study also questions the efficacy of using only 3
point forces applied on the torso to reduce the multi degrees of freedom components of
the scoliotic deformities. Other factors intrinsic to the finite element model, such as the
personalization of the mechanical properties, may limit the current results for direct

application to real treatment.
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The choice of the weights of the objective function was quite adequate because the
reduction of descriptors were of similar magnitude. However, these weights can be
changed to focus on a specific correction for each patient’s deformities. The range
allowed for the five descriptors was arbitrarily set at £15mm because it was slightly lower
than the average value for all descriptors and seemed acceptable for a residual deformity.
If this range is set smaller, less simulations will converge, but the ones that do will obtain
a greater correction. By opposition, allowing a larger range will produce a poorer
correction. The weights of terms in the objective function, as well as the range allowed
for the descriptors should be personalized for each patient in order to choose where to put

the emphasis of the correction.

This study demonstrates the feasibility of an optimization approach to find effective
corrective forces in the 3D treatment of idiopathic scoliosis based on the personalized
spinal and rib cage geometry of patients. Other studies could now be made to analyze
different 3D descriptors and their effect on the clinical indices, especially the ones that
were not improved (i.e.: lumbar Cobb angle, axial rotation and planes of maximum
deformity). In the long term, this approach could help physicians and orthotists to
optimize the placement of pads and cushions in braces to produce better corrections and

improve bracing in idiopathic scoliosis.
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a) Lateral View b) P-A View c) Top View

Figure 2.5 : Schematic representation of the 3D descriptors in the lateral, P-A and

top views.



3D View
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Figure 2.6 : Design variables used for the optimization studies. F3 and 63 are only

used for the second study.
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F3 (32N)

A- First optimization study B- Second optimization study

Figure 2.7 : Graphical representation on a typical patient of the optimal forces (F1,
F2 and F3) and the reaction forces (Rt; and Ry;) for the two optimization studies.
This patient had resulting forces close to the average values reported.



78

Tableau 2.4 : Clinical indices (MeantStd) evaluated on the trunk geometry of the 20
patients. Significant change from the initial configuration using a paired Student

T-test (p<0.05) is shown by (S).

Initial Patient in Best results | Best results
geometry Boston for the first | for the
Index Brace study second
study
Cobb angles in the frontal plane
e Thoracic 32°46° 30°+6° (S) | 27°%6°(S) | 27°£7° (S)
e Lumbar 34°+7° 31°+7° (S) 34°+7° 33°+6° (S)
Angles in the sagittal plane
e Thoracic kyphosis 33°%12° 28°19° (S) 34°+10° | 37°%11° (S)
e Lumbar lordosis 38°+12° 30°+13° (S) | 36°£12° (S) | 32°£11° (S)
Angles of the plane of
maximum deformity with
respect to the sagittal plane
e Thoracic 38°+20° 42°+23° | 33°4£20°(S) | 36°%19°
s  Lumbar 39°£19° | 48°+25°(S) | 38°+21° | 45°+23° (S)
Angles in the transverse plane
e Acxial rotation at thoracic -6°+6° -5°+6° -5°+8° -6°+8°
apex
e Maximum rib hump angle -7°+4° -6°+6° -5°+4° (S) | -5°+5°(S)
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2.5  Eléments complémentaires sur la méthode d’optimisation utilisée

La méthode d’optimisation utilisée visait & déterminer une combinaison de variables afin
de converger vers le minimum d’une fonction objective spécifiée sujette & des contraintes.

Ainsi, dans le second article présenté a la section 2.4.2, le probléme d’optimisation était

le suivant :

Soient les variables :

F1,F2, F3 I’amplitude des forces 1. 2 et 3 (Newtons)

H1, H2 le niveau anatomique d’application des forces 1 et 2
N1, N2 la localisation des forces 1 et 2
83 I’angle de la force 3 par rappori 2 ia direction antérieure (degres)

Minimiser la fonction objective :
qﬂ = poids - (gibbosite')l + poids - (déf. frontales)2 + poids - (déf. sagittales)z

@ = w-GP + w6 +@)>] + w-lx)r+x.)]

Soumise aux contraintes :

-15 « G < 15 intervalle de la gibbosité (mm)

-15S < Y < 15 intervalle de la déformation a I’apex thoracique dans le plan
frontal (mm)

-15 < Y. < 15 intervalle de la déformation & I’apex lombaire dans le plan
frontal (mm)

-15 < Xx < 15  intervalle de la différence entre la cyphose et une colonne
normale dans le plan sagittal (mm)

-15 < X < 15 intervalle de la différence entre la lordose et une colonne
normale dans le plan sagittal (mm)

W, = 1 pondération de la gibbosité

W, pondération des descripteurs dans le plan frontal

z
W

0.5 pondération des descripteurs dans le plan sagittal
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L’algorithme d’optimisation du logiciel Ansys utilisé€ dans le deuxi€me article est appelé
« Subproblem Approximation Method ». I est décrit comme une méthode avancée
d’ordre zéro; c’est-a-dire qu’il nécessite seulement la valeur des variables et non de leur
dérivée (ou gradient). L’algorithme fait une approximation de la fonction objective en la
remplacant par une €quation polynomiale des variables déterminée par la méthode des
moindres carrés. L’équation, sous sa forme la plus complexe, est un polyndéme

quadratique incluant le produit croisé des variables de la forme suivante :

flx) = a, + iai-x,. + iibﬁ-xi-xj

i=l i=l j=I
ol a; est le coefficient associ€ a la variable x; et by est le coefficient associ€ au produit des
variables x; et x;. Ces coefficients sont déterminés en utilisant une équation d’estimation
de P'erreur de chaque variable. Les contraintes sont ensuite intégrées dans [’équation
estimant la fonction objective a I’aide de fonctions de pénalité. Ces pénalités prennent
une valeur nulle lorsque la contrainte est a l'intérieur de ses limites et augmente

exponentiellement lorsque la contrainte se rapproche 4 une valeur seuil des limites

déterminée par |’ordinateur.

Une technique séquenticlle de minimisation (appelée « Sequential Unconstrained
Minimization Technique ») utilise des sous-itérations pour minimiser I’expression de la
fonction objective & chaque itération. Il s’agit d'un algorithme interne d’Ansys pour

lequel il n’existe pas de documentation disponible. Par la suite, la valeur des variables
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pour la prochaine itération est calculée en se basant sur la derniére itération ainsi que sur

I’itération ayant obtenu la plus petite fonction objective.

2.6 Méthodes des études de sensibilité

La méthode d’optimisation présentée dans le deuxiéme article utilise plusieurs parameétres
spécifiés d’avance tels que les conditions d’arrét, les limites permises pour chaque
variable et la pondération des termes de la fonction objective. Afin d’étudier I’effet d’un

changement de ces valeurs, des études de sensibilités ont €té effectuées.

2.6.1 Sensibilité des critéres d’arrét

Dans le module d’optimisation du logiciel Ansys, plusieurs critéres d’arrét doivent étre
spécifi€s : le nombre maximal d’itérations, les critéres d’arrét sur la variation des forces
calculées et sur la variation de la fonction d’optimisation entre deux itérations. Ces

critéres d’arrét sont essentiels afin d’arréter le processus d’optimisation.

Le nombre maximal d’itérations sert & arréter le processus lorsque I’optimisation ne
converge pas, ou lorsqu’elle prend trop de temps a converger. Il peut étre fixé a n’importe
quelle valeur. Les deux autres critéres affectent I’optimisation car, s’ils sont choisis trop

petits, le processus risque de ne pas trouver de solution optimale. Par contre, s’ils sont
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choisis trop grands, le processus d’optimisation risque d’arréter a une valeur

intermédiaire au minimum recherché.

L’étude de sensibilit€ des critéres d’arr€t est divis€ée en deux parties distinctes: la
sensibilité des critéres d’arrét des forces et celle de la fonction objective. Pour la premiére
partie, les critéres d’arrét des forces ont ét€ modifi€s tour a tour par une valeur haute de 5
N (Essai 1) et une valeur basse de 0.5 N (Essai 2) tout en gardant le critére d’arrét de la
fonction objective i la valeur de référence de 0.1 mm? utilisée dans le second article. Pour

la seconde partie, le critére d’arrét de la fonction objective a été changé a une valeur haute

9
e (B T AN tese Ancnt Tar ~eteDeon o
M (OSSA&L & IOUL Tii garGarit 185 Crieies

3

de 10 mm? (Essai 3) et une valeur basse de 0.05

fesiil =230 S, =--

d’arrét des forces a leur valeur de référence de 1 N.

2.6.2 Sensibilité des intervalles des descripteurs

La deuxiéme étude de sensibilité¢ porte sur l’intervalle des valeurs permises des
descripteurs. Lorsque tous les descripteurs sont compris dans cet intervalle, I’itération est
considérée parmi les solutions possibles. C’est aussi la valeur maximale que chaque
descripteur peut prendre, donc la valeur maximale de la déformation résiduelle
acceptable. Cet intervalle affecte la recherche de la solution optimale car s’il est choisi
trop petit, aucune solution ne se situera a I’intérieur, ne permettant pas au logiciel de
converger. Par contre, s’il est choisi trop grand, la configuration finale du patient risque

de présenter des déformations résiduelles non-acceptables.
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L’intervalle des descripteurs a été défini 2 deux valeurs hautes (320 mm, essai 1;
+18 mm, essai 2), puis par deux valeurs basses (+12 mm, essai 3; £10 mm, essai 4). Ces
essais ont été comparés 2 la simulation utilisant I’intervalle de référence, qui est de

+15 mm.

2.6.3 Sensibilité de la pondération des termes de la fonction objective

Le poids des termes de la fonction objective affecte également la solution du processus
d’optimisation. Chacun des poids a été changé a une valeur haute (1) et une valeur basse
(0.1), selon un plan d’expérimentation factoriel complet de 3 facteurs 2 2 modalités
(Clément, 1998). En tout, 8 essais ont été effectués avec les valeurs des poids définis dans
le tableau 2.5. Ces essais ont ensuite ét€ analysés en calculant ’effet de chaque poids, des
interactions doubles et de I’interaction triple sur chacun des descripteurs. Ces effets
représentent les coefficients de 1’équation d’approximation de chaque descripteur en

fonction de la pondération des termes. Par exemple, pour I’équation de la gibbosité :

G = G 3 Ey; W & Ewiw WW Eywaws WIW2W3
= moy + 21 -W; + ZlZ[—T' i + —2—' 2
i= =1 j= inj

ol Gmoy est la valeur moyenne de la gibbosité,
Ew; est I’effet du poids Wi sur la gibbosité,
Ewiw;j est I’effet de I’interaction double des poids Wi et Wj sur la gibbosité,
Ewiw2ws est ’effet de I’interaction triple des poids W1W2W3 sur la gibbosité,

Wi est la valeur du poids (+1 pour la valeur haute et —1 pour la valeur basse).
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Tableau 2.5 : Plan factoriel de I’étude de sensibilité de la pondération des

descripteurs
Poids associé a la Poids associé aux Poids associ€ aux
Essai gibbosité maximale | descripteurs du plan | descripteurs du plan
(W1) frontal (W2) sagittal (W3)
1 0.1 0.1 0.1
2 0.1 0.1 1
3 0.1 1 1
4 0.1 1 0.1
5 1 | 0.1
6 | 1 1
7 1 0.1 |
8 1 0.1 0.1

Etant donné la complexité de cette €quation, il est nécessaire de déterminer les effets

significatifs afin de pouvoir choisir plus facilement la pondération correspondant 3 la

correction recherchée.

Des graphiques de Daniel servant a déterminer les effets significatifs ont été utilisés. Ces

graphiques illustrent la valeur absolue gaussienne en fonction de I'effet de chaque poids,

interaction double ou interaction triple. Cette valeur absolue gaussienne est obtenue en

prenant le rang de la valeur absolue de chaque effet et en calculant sa probabilité sur une

échelle gaussienne centrée-réduite. Les points correspondant aux essais qui sont

significativement différents des autres se démarquent de la tendance générale qui suit une

droite (Clément, 1998).
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2.7 Résultats des études de sensibilité

2.7.1 Criteres d’arrét

Les résultats de I’étude de sensibilité¢ des critéres d’arréts sont présentés dans le
tableau 2.6. L’essai 1 a pris moins de temps pour converger que I’essai de référence car le
critere d’arrét sur les forces a été élargi. Par contre, I'essai 2 avec un critére d’arrét plus
strict a pris presque le double d’itérations pour converger. De méme, en changeant le
crittre d’arrét de la fonction objective pour une valeur plus grande, le processus
d’optimisation s’est arrdt plus vitc quc la référence (Tssai 3). Le citiere dlartéi de ia
fonction objective pour ’essai 4 a été changée a une valeur plus stricte, ce qui n’a rien

changg car le processus s’est arrété€ lorsque les forces ont atteint le critére d’arrét, comme

il a ét€ le cas pour la référence.

Tableau 2.6 : Résultats de I’étude de sensibilité des critéres d’arrét

Critéres d’arrét | Critére d’arrét | Nombre G Yr Yo Xk XL ()
Essai | des forces (N) de @ (mm?) | d’itérations | (mm) | (mm) | (mm) | (mm) | (mm) (mm?)
Réf. 1* 0.1 78 12.5 0.8 6.9 14.9 02 316
1 5* 0.1 72 12.8 0.6 6.9 15.0 0.1 322
2 0.5* 0.1 124 10.8 0.8 6.7 153 04 279
3 1 10* 68 12.8 0.6 6.9 150 0.1 322
4 1 * 0.05 78 12.5 0.8 6.9 14.9 0.2 316

* Indique le critére d’arrét qui a fait converger ’optimisation

Les valeurs finales des forces, ainsi que leurs localisations convergeaient toutes vers les

mémes valeurs (voir les graphiques de convergence de I'essai 2, présentés aux figures 2.8
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a2 2.12). Cet essai est représentatif du comportement général de toutes les séries
d’optimisation. Sur ces graphiques, les itérations dont les descripteurs G, Yt, Y, Xk et
X, étaient inférieurs & 30 mm, soit le double de la valeur permise, ont été reli€s par une
courbe afin de visualiser les tendances de celles-ci. La figure 2.8 illustre la convergence
de la fonction objective démontrant que cet essai a commencé a converger vers la
soixantiéme itération. La convergence des descripteurs est illustrée aux figures 2.9 3 2.11
et celle des forces i la figure 2.12. Le descripteur Xk (distance entre une colonne normale
et la cyphose dans le plan sagittal) semble osciller vers la valeur maximale permise de
15 mm et la force F1 atteint la valeur maximale de 100 N vers la fin de I’optimisation. De
€ et distance enire

une colonne normale et la lordose dans le plan sagittal) subissent une baisse importante

vers la soixantiéme itération, pour ensuite se stabiliser vers leur optimum.
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Figure 2.8 : Graphique de convergence de la fonction objective pour I’essai 2
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2.7.2 Limites permises des descripteurs

Les résultats de I’étude de sensibilité des limites permises des descripteurs sont présentés

dans le tableau 2.7.

Tableau 2.7 : Résultats de I’étude de sensibilité des limites des descripteurs

Limite Nombre G Yt Yo Xk X
Essai | permise | d’itérations (mm) (mm) (mm) (mm) (mm) (mm?)
Réf. | £15mm 78 125 0.8 6.9 14.9 0.2 315
1 +20mm 400*
2 *+18mm 68 7.1 04 6.1 16.5 0.9 223
3 +12mm 78 10.7 0.8 6.6 11.1 4.6 230
4 +10mm 400* i |

* Ihdique que Ia convergence n’a pas été atteinte apres 400 itérations

Pour I’essai de référence, le descripteur Xk (distance entre une colonne normale et la
cyphose dans le plan sagittal) est celui le plus prés de la limite supérieure permise. De
méme, pour les deux essais qui ont convergé, la valeur optimale trouvée est lorsque le
descripteur Xk est prés de la limite supérieure permise. De plus, la valeur finale des

forces est a peu prés la méme pour tous les essais.

2.7.3 Pondération des termes de la fonction objective

Les résultats des descripteurs pour les 8 différents essais du plan factoriel complet sont

présentés dans le tableau 2.8.
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Tableau 2.8 : Résultats de I’étude de sensibilité de la pondération des termes de la

fonction objective
Nombre G YT YL X[( XL (0]
Essai] W, | W, | W3 | d’itérations (mm) {mm) (mm) (mm) (mm) (mm?)

1 0.1]0.1}0.1 78 8.4 0.8 6.7 12.3 4.0 28
2 0100} 1 67 11.8 6.3 6.1 7.9 5.3 113
3 (01} 1 l 67 13.0 5.6 6.7 8.1 49 181
4 0.1 1 101 142 41.7 7.7 72 13.7 2.8 303
5 1 1 {0.1 64 10.0 45 6.7 i5.0 0.1 188
6 1 1 1 61 12.5 0.8 6.9 15.2 0.1 435
7 1 |01 1 51 10.7 6.2 56 13.9 0.3 316
8 1 |0.1]0.1 70 3.6 3.3 6.4 14.6 1.9 40

Avec ces essais, sept différents effets peuvent étre calculés et sont présentés dans le

tableau 2.9. IIs représentent 1’importance relative des poids pris individuellement, en
effets correspondent aux coefficients de I’équation-type présentée i la section 2.6.3. Les
graphiques de Daniel servant a déterminer les effets significatifs pour chacun des
descripteurs et pour la fonction objective sont présentés a la figure 2.13. Les effets
significativement différents des autres se démarquent de la tendance générale qui suit une

droite et sont indiqués sur chacun des graphiques (Clément, 1998).

Tableau 2.9 : Effets associés a la pondération de la fonction objective

Contraste | Effets sur G | Effets sur Yt | Effets sur Y, | Effets sur X | Effets sur X | Effets sur @

(mm) (mm) (mm) (mm) (mm) (mm?)
W1 -12.6 -14 -0.3 42 -3.7 88

w2 75 0.5 0.6 0.8 -09 1536
WIiw2 9.7 2.6 0.1 0.0 -0.1 -19
W3 -70 0.7 -0.4 -2.6 0.5 121
WI1wW3 5.6 -1.1 0.1 2.4 -1.2 140
W2wW3 -12.3 -3.6 0.3 -0.1 0.6 -59
WIiW2W3 3.8 02 0.2 0.5 0.2 44
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L’analyse de ces graphiques indique que le poids W, fait varier significativement les
descripteurs X et X; soit les descripteurs dans le plan sagittal. Le poids W, fait varier
significativement le descripteur Yy (la déviation lombaire dans le plan frontal) et le poids
W; fait varier significativement les descripteurs Xk et Yi. Il est & noter qu’il n’y a pas de
poids qui influence significativement la correction de la gibbosité et la réduction de la
fonction objective. La gibbosité sera donc toujours réduite indépendamment du poids qui
lui est accordé. De plus, le descripteur Y est principalement influencé par les interactions
doubles W W, et W2W3. II est aussi intéressant de noter que le poids W3 (qui est relié
aux déplacements sagittaux) n’influence pas significativement le descripteur X et n’est
us influent

—_ P22 1OV 3

pas celui | our le descripteur Xi. Cecs graphig

"
"3
Do

détecter certains effets de couplage entre les facteurs. Par exemple, le déplacement frontal
est influencé par les courbures sagittales, tel que démontré par I'influence significative du

poids W3 sur le graphique de Daniel.

2.8 Syntheése des études de sensibilité

Les différentes études de sensibilité ont permis de mieux comprendre et d’étudier le
comportement de la méthode d’optimisation. Voici donc une synthése des principaux

résultats.

La variation des critéres d’arrét des forces et de la fonction objective entre deux itérations

a trés peu d’effet sur le résultat optimal car les essais effectués convergeaient tous vers les
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mémes valeurs avec des différences inférieures a 5%. La seule différence notable entre les
essais est le nombre d’itérations requises pour converger. En effet, plus les critéres d’arrét

sont stricts, plus il faut d’itérations avant d’atteindre la valeur finale.

Les limites permises aux descripteurs influencent le résultat de I’optimisation car certains
descripteurs vont toujours se situer prés des limites permises. Aussi, ces limites ne
devraient pas étre spécifiées trop grandes ou trop petites, car !’optimisation risque de ne

pas converger tel que démontré par les essais 1 et 4 de la section 2.7.2.

La pondération des termes de la fonction objective sert &4 metire 'emphase pour ia
correction de chaque descripteur. La réduction de la fonction objective n’est influencée
par aucun poids. De méme, aucun poids n’affecte la réduction de la gibbosité, méme pas
W qui lui est associé dans la fonction objective. Les interactions doubles W W; et W, W,
influencent la correction du déplacement frontal thoracique (Yt) et les poids W, et W;
influencent celle du déplacement lombaire (YL). Dans le plan sagittal, les poids W, et W3
influencent la cyphose (Xk) et W, influence Ia lordose (X.). Le poids W3, qui est associé
aux indices dans le plan sagittal, n’influence pas la lordose et n’est pas celui le plus
influent pour la cyphose. De méme, certains effets de couplages entre les facteurs peuvent
aussi étre détectés tels que le couplage entre le déplacement frontal Iombaire et les
courbures sagittales, démontré par I’influence significative du poids W3 dans le graphique

de Daniel.
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CHAPITRE III

DISCUSSION

Le premier article a démontré qu’il pouvait exister des mises en charge du tronc qui
corrigent la scoliose mieux que les corsets de Boston en tenant compte des aspects
tridimensionnels de la maladie. Par contre, la variabilité inter-sujets vient limiter
I'interprétation des résultats. Certains patients ont obtenu une trés bonne correction avec
les approches proposées tandis que d’autres avaient une aggravation de certains indices,

ce qui démontre I’importance de la géométrie initiale sur les résultats obtenus dans le

:‘ At e L cm v v

[

traitement de la scoliose et gqui laisse suppeser que le traitement
sujet donné est différent des autres. Les patients ayant obtenu une moins bonne correction
ou une aggravation de certains indices n’avaient pas une configuration géométrique
particuliére qui permettait de les regrouper ensemble. Ce qui signifie que les indices
utilis€s pour quantifier et classifier les scolioses ne décrivent pas assez précisément la
nature unique de chaque déformation scoliotique et que la technique d’optimisation

développée dans ce projet est pertinente.

Le modele simplifi€ qui a ét€ introduit afin de réduire le temps de calcul n’affecte pas de
facon significative les résultats au niveau thoracique. Par contre, au niveau lombaire, les
erreurs peuvent devenir appréciables lorsque de grands efforts sont impliqués, tel qu’il a
été démontré dans les essais de la section 2.3. Cependant, cette situation est quasi

inexistante pour le traitement orthotique car les forces mesurées 2 ’intérieur des corsets
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sont inférieures a celles utilisées dans la section 2.3 (Chase et coll., 1989; Jiang et coll.,
1992; Mulcahy et coll., 1973). L’utilisation du modéle simplifié est donc justifiée pour
simuler des traitements orthotiques puisque les forces en jeu sont moindres que celles
né€cessaires pour créer une différence significative entre les deux modeéles. Afin de
s’assurer d’une représentation de la géométrie finale la plus fiable possible, les résultats
optimaux ont tout de méme ét€ simulés avec le modele complet & la fin de chaque
optimisation. Cette précaution supplémentaire a ét€ ajoutée advenant le cas ou les deux
forces thoraciques seraient appliquées dans le méme voisinage, engendrant une force
effective plus grande que pour les essais de la section 2.3. Le résultat final des
significatives avec les résultats du modeéle complet. De plus, aucune simulation optimale

avait les deux forces thoraciques dans le méme voisinage.

Le deuxiéme article présentait une méthode innovatrice d’optimisation utilisant un
modele biomécanique par €léments finis du tronc afin de personnaliser le traitement de la
scoliose. Lors de ces optimisations, le pourcentage de correction des descripteurs G, Yr,
Yo, Xk et X s’est répercuté dans une correction des déformations scoliotiques associ€es.
Généralement, les angles de Cobb dans les plans frontal et sagittal ainsi que la gibbosité
ont ét€é améliorés. Par contre, ce n’est pas le cas pour l'orientation des plans de
déformations maximales et la rotation axiale, n’étant pas directement reliés 4 un
descripteur en particulier. La réduction additionnelle de I’angle de Cobb lombaire pour la

deuxieéme série d’optimisation, se fait aux dépens d’une aggravation de I’orientation du
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plan de déformation maximale lombaire qui se rapproche alors du plan coronal. Cette
méme tendance est observée pour la correction dans le corset de Boston. Ce qui signifie
qu’il y a un couplage entre la diminution de I’angle de Cobb lombaire frontal et
I’aggravation du plan de déformation maximale lombaire. L’amélioration des deux
facteurs a la fois ne semble pas possible avec seulement une force lombaire. I est aussi
important de noter que dans le plan sagittal, la cyphose et la lordose d’un sujet normal est

de 44+7° et 30%5°, expliquant pourquoi les simulations optimales ont généralement

augmenté la cyphose thoracique et diminué la lordose lombaire.

Tres peu d’éiudes oni €i¢ pubiiées sur i“optimisation des traitements de ia scoliose.
Wynarsky et coll. (1988, 1991) ont optimisé€ la géométrie de patients-types en appliquant
des forces passives de corsets et des forces actives musculaires. Les forces optimales
trouvées dans cette étude sont généralement en accord avec les résultats d’optimisation de
Wynarsky sauf pour la force lombaire qui, dans notre étude, est orientée vers I’arriére. De
méme, une autre étude a été effectuée par De Giorgi et coll. (1990) pour optimiser, par
essais et erreur, la géométrie des scolioses lombaires. Dans cette étude les couples et les
forces étaient appliquées directement sur toute la colonne, et non sur la cage thoracique,
ce qui rend difficile la comparaison de leurs résultats avec ceux de cette étude. De Giorgi
et coll. (1990) ont trouvé des forces et couples au niveau lombaire deux fois plus grands
qu’au niveau thoracique, ce qui pourrait expliquer les résultats limit€s au niveau de la
correction des courbures lombaires frontales du processus d’optimisation introduit dans

cette étude qui utilisait une force lombaire d’environ la moiti€ de la grandeur des forces
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thoraciques. Augmenter I’intensité maximale de la force lombaire pourrait introduire une
plus grande correction des courbures, par contre, avec I’effet couplé décrit précédemment,

elle se ferait probablement au détriment de I’orientation du plan de déformation maximale

lombaire.

Les points de départ utilisé€s pour initier le processus d’optimisation doivent €tre choisis
judicieusement. Si un de ces points de départ produit une solution avec tous les
descripteurs inclus dans les limites permises (qui étaient de 15 mm par rapport a un
patient normal pour le second article), le processus d’optimisation convergera beaucoup
pius rapideineni vers la soiution recherchée. Si par contre aucun des points de départ ne
produit une solution possible, I’optimisation pourrait ne pas €tre capable de trouver de
solution comme ce fut le cas pour 7 patients pour la premié€re série d’optimisation et pour
8 patients pour la seconde. Les points de départ utilisés dans cette étude ont été adaptés de
I’hypothése avancée par Aubin et coll. (1996) et I’étude de Gignac et coll. (1998)
présentée a la section 2.2.2. Ces simulations de départ ne produisaient pas une correction
suffisante de la géométrie du patient pour que les cinq descripteurs G, YT, Y, Xk et X

soient inclus dans les limites de £15 mm permises. Par contre, ces simulations de départ

produisaient généralement une amélioration de la valeur des descripteurs par rapport a
leur géométrie initiale. La méthode d'optimisation développée avait besoin de 8 itérations
de départ pour la premiére série et de 10 pour la seconde avant de pouvoir utiliser les

équations d’optimisation d’Ansys. Etant donné qu’il y avait seulement deux points de
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départ spécifiés, 6 a 8 itérations étaient effectuées avec la valeur des variables choisies
aléatoirement pour chaque patient. Généralement, ces variables al€atoires produisaient
des itérations pour lesquelles les descripteurs €taient a ’extérieur des limites permises.
Par conséquent, la plupart des optimisations convergeaient lentement. Si plusieurs autres
points de départ produisant des résultats avec les descripteurs inclus ou prés des limites
permises avaient été spécifiés, le processus d’optimisation aurait convergé plus

rapidement. Le choix des points de départ est donc trés important afin de s’assurer d’une

meilleure convergence.

) . e . . , . .
Le choix des descripteurs utilisés est adéguat pour guantifier a2 déformation 3D du sujet

£

scoliotique parce qu’une diminution de ceux-ci résultent généralement en une correction
de la déformation scoliotique. Par contre, certains indices cliniques, tels que la rotation
axiale vertébrale et I’orientation du plan de déformation maximale lombaire n’ont pas été
améliorés et d’autres descripteurs pourraient étre ajoutés a la fonction objective afin d’en
tenir compte. La faible correction des indices cliniques n’est pas reliée uniquement au
choix des descripteurs, mais aussi 2 la difficulté de convergence liée au trés grand nombre
de degrés de libert€s du modele. Ce nombre de degrés de libertés est de beaucoup
supérieur au nombre de variables utilisées dans le processus d’optimisation, ce qui rend le
probléme hautement indétermin€é et difficile a résoudre. Le nombre de forces utilisées
pour optimiser la correction pourrait étre augmenté afin d’aider a2 la convergence et

d’améljorer les résultats. Ainsi, d’autres essais devraient étre effectués en utilisant un plus
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grand nombre de forces afin de vérifier s’il y a amélioration de la correction 3D des

patients.

L’expression de la fonction objective est adéquate pour obtenir une correction de la
géométrie des patients scoliotiques étant donn€ qu’une correction a généralement été
obtenue pour tous les patients. Une autre formulation possible pour la fonction objective
aurait été de prendre la somme des descripteurs pour tous les niveaux anatomiques,
comme dans I’étude de Wynarsky et coll. (1988, 1991). Par contre, le choix d’utiliser

uniquement quelques parametres caractéristiques de chaque courbure permet de

.,
2
3

considérer les valeurs extrémes de ces paramétres et d’effectuer la correction par rapport
a ces valeurs. L’avantage de ia méthode utilisée dans cette étude est de considérer chaque
courbure avec le méme poids, contrairement a considérer chaque courbure par rapport au
nombre de vertébres qui la compose. Par contre, la fonction objective ne tient pas compte
de toutes les vertebres et des courbures secondaires engendrées par le traitement, qui

seraient situées entre les niveaux des apex de la déformation initiale et pourraient

subsister apres |’optimisation.

Les forces optimales trouvées dans cette étude sont en accord avec les principes
biomécaniques des traitements par corset suggérant ’application de trois points de
pressions par courbure (Blount et Moe, 1973; White et Panjabi, 1978) si I’on considére
seulement les composantes des forces dans le plan frontal. Par contre, les composantes de

ces forces dans le plan sagittal ne peuvent pas étre comparées a ces principes car ces
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derniers ne tiennent généralement pas compte des plans sagittal et transverse. Malgré
cela, on constate que les forces optimales ont tendance a augmenter la cyphose thoracique
et & diminuer la lordose lombaire. Ces résultats démontrent que I’optimisation a tenu
compte du plan sagittal car les patients utilisés dans cette étude avaient en moyenne une
cyphose plus petite et une lordose plus grande que celles provenant de la banque de

données de sujets normaux.

Etant donné que les tissus mous de I’abdomen ne sont pas modélisés, la force lombaire a
ét€ appliquée directement et intégralement au centre de la vertebre apicale lombaire. En

e v v vamn
[(SYEIR AT T2 )

réalité, le mode de transmission des efforts de la surface de P"abdomen aux s
osseuses internes est trés peu connu et il n’existe pas de modéle globaux de la colonne
vert€brale et de la cage thoracique qui modélisent ces structures. Ce qui implique que
I’application des forces lombaires directement sur les vertébres, rend encore plus difficile
Uinterprétation des forces réelles a appliquer a la surface de I’abdomen lors de
I’application pratique de ces résultats. Les résultats des séries d’optimisation démontrent
bien qu’une correction 3D n’est pas possible sans tenir compte des déformations
lombaires, d’ ot la nécessité d’utiliser des forces correctrices au niveau lombaire. Dans les
essais effectués, la force lombaire corrigeait la courbure frontale lombaire aux dépens
d’une aggravation du plan de déformation maximale lombaire sans avoir d’effets

significatifs sur la lordose lombaire. L’ajout d’autres forces lombaires permettrait un plus

grand contréle de ces parameétres et la correction obtenue pourrait ainsi étre améliorée.
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Certains paramétres €taient identiques pour toutes les simulations tels que les conditions
d’arrét, les limites permises des descripteurs et le poids des termes de la fonction
objective. Une personnalisation de ces parameétres en tenant compte de la configuration
initiale de chaque patient aurait pu permettre & un plus grand nombre de sujets de
converger vers une solution. Malgré tout, en prenant les résultats de la meilleure itération,
la correction obtenue est subérieure a celle des résultats avec le corset de Boston. La
géométrie initiale de chaque patient pourrait influencer la personnalisation de diverses
facons. Par exemple, pour un patient qui a un profil sagittal plat, le poids des descripteurs
du plan sagittal peuvent étre augmentés pour mettre I’emphase sur leur correction mais

.. . .. ..
les limites permises pour ces descripteurs peuvent aussi £tre diminu

diminuer les valeurs résiduelles.

Les études de sensibilité€ des critéres d’arrét ont démontré qu’ils affectaient directement le
nombre d’itérations requises pour trouver le résultat optimal, mais n’avaient pas
beaucoup d’influence sur les résultats. En effet, les itérations des différents essais sont
identiques car elles sont calculées a partir des itérations précédentes qui sont toutes les
mémes pour chaque essai (mémes points de départ, mémes itérations aléatoires). Changer
les critéres d’arrét ne modifie pas la séquence d’itérations effectuées mais seulement le
nombre d’itérations requises avant la convergence. De plus, pour le sujet étudié, le
processus d’optimisation prend une soixantaine d’it€rations avant de commencer a €tre
prés de son minimum (figure 2.8). La plupart des itérations subséquentes vont osciller

autour de la solution jusqu’a ce que les critéres d’arréts soient satisfaits, tel qu’observé
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avec la variabilité des descripteurs et des forces (figures 2.9 a 2.12). Les critéres d’arrét
devraient étre choisis le moins contraignant possible afin de diminuer le temps de

convergence tout en permettant d’obtenir la précision désirée pour les variables.

Pour les différents essais de 1'étude de sensibilit€ des limites des descripteurs, la valeur
des variables était identique pour les premiéres it€rations, jusqu’'a ce que le processus
génére une itération avec les descripteurs G, Yr, Y, Xk et Xp inclus dans les limites
permises. L’algorithme utilise ensuite cette itération dans le calcul des itérations
subséquentes, ce qui fait en sorte que le processus d’optimisation commence a générer de
plus en plus d’itérations faisables. Lorsque les limites permises des descripteurs sont
petites, l’espace solution pourrait bien ne pas contenir de solutions faisables et
I’optimisation risque de ne pas converger, tel qu’il a été le cas pour !’essai 4 (tableau 2.7).
Si, au contraire, les limites sont trop grandes, I’espace solution peut inclure plusieurs
solutions possibles. Les itérations faisables peuvent correspondre a plusieurs minimums
locaux, ce qui rend la convergence difficile. Les limites des descripteurs devraient étre
fixées a une valeur de base correspondant a une valeur résiduelle de déformation
acceptable, comme +15 mm et démarrer I’optimisation. Si aprés un certain temps il n’y a
aucune itération avec les descripteurs inclus dans les limites permises, il faut modifier la
limite de certains descripteurs a2 des valeurs intermédiaires en tenant compte de la
géométrie initiale et recommencer le processus d’optimisation. Par exemple, pour un
patient ayant une gibbosité de 50 mm, la limite de ce descripteur pourrait étre fixée i une

valeur de 25 mm afin d’aider a la convergence.
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L’étude de sensibilité de la pondération des termes de la fonction objective a démontré
que les différents poids avaient une influence sur le résultat de I’optimisation en mettant
I’emphase sur un ou plusieurs aspects de la déformation. Aucun poids n’affecte
significativement la fonction objective, ce qui indique que la fonction objective n’est pas
influencée par aucun des descripteurs en particulier et que les poids peuvent ainsi étre
fixés aux valeurs désirées sans biais pour la réduction de la fonction objective. De plus,
aucun poids n’influence significativement la correction de la gibbosité. Celle-ci sera donc
toujours corrigée de facon similaire, quel que soit le poids utilisé. Le poids W, affecte la

correction des descripteurs dans le plan sagittal différemment pour la cyphose et la

la cyphose sera grande, par contre la

lordose. Plus W, est petit, plus "augme vrhose ser 2

It

lordose diminuera (expliqué par la différence de signes dans le tableau 2.9). Le poids W3
affecte significativement la cyphose thoracique, le terme qui lui est associé dans la
fonction objective, ainsi que la courbure lombaire dans le plan frontal. Par conséquent, si
le poids W; est fixé a sa valeur haute, ces deux descripteurs diminueront
significativement. Toutefois, la correction de ces descripteurs sera aussi influencée par les
autres poids significatifs (W, pour Y; W, pour Xx), le poids W3 n’étant pas celui qui a le
plus d’influence. Les couplages remarqués entre les déplacements frontaux et sagittaux
ont également été notés dans 1’étude sur le couplage de Aubin et coll. (1997). Wynarsky
et coll. (1988, 1991) ont également observé des couplages entre le poids accordé a un
descripteur et la correction d’un autre descripteur. Par contre, leurs descripteurs sont
différents de ceux utilis€s dans cette étude, ce qui rend difficile la comparaison des poids.

De plus, on ne sait pas si ces couplages sont significatifs car ils ne mentionnent pas quels
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essais ont €té faits et comment ils ont procédé. Le choix des poids pour les termes de la
fonction objective devra tenir compte des résultats de I’étude de sensibilité. Cette étude
de sensibilité a utilisé des valeurs de 0.1 et de 1 pour les modalités basses et hautes, le
comportement de I’optimisation utilisant des valeurs intermédiaires a celles-ci n’est pas

connu, mais peut étre approximé par une relation linéaire.

Toutes les études de modélisation de la colonne vertébrale et de la cage thoracique
répertoriées ont en commun le probléme du choix des conditions limites. Ces conditions
doivent représenter le plus possible I’interaction avec I’environnement étudié. Fixer tous
les degrés de libertés de la dernidre vertdbre lombaire est une condition s contraignante
qui ne représente pas exactement les conditions rencontrées lors de traitements par
corsets. Il y a toujours une certaine déformation et mouvement des tissus, ainsi qu’un
repositionnement ou glissement a I’intérieur des corsets. Le comportement dans le temps
des tissus n’est pas modélis€. De méme, les degrés de libertés qui sont bloqués pour la
vertebre T1 ne font qu’approximer le comportement réel. Aubin (1995) a effectué
plusieurs analyses de sensibilit¢ du méme modéle par éléments finis et a trouvé que le
modele était trés sensible aux conditions limites qui lui sont imposées. Plusieurs autres
auteurs (Andriacchi et coll., 1974, 1976; Aubin et coll., 1993, 1995, 1996; Stokes et coll.,
1990) ont utilisé des conditions limites similaires car elles sont relativement plausibles
par rapport aux conditions réelles simulées. II faut toutefois tenir compte des limites
qu’elles causent dans I'interprétation des résultats et de leur application en clinique. Une

suggestion pour diminuer 1’impact des conditions limites sur les résultats serait d’inclure
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dans la fonction objective, la force de réaction de T1, afin de tenir compte du réflexe de
redressement pour rester droit. Par contre, cela ameénerait le probléeme de déterminer

quelle est I’amplitude acceptable pour cette force de réaction.

La mise en charge optimale obtenue correspond a un minimum de la fonction objective.
Plusieurs méthodes sont normalement utilisées afin de déterminer si le minimum atteint
est local ou absolu. Généralement, il faut essayer d’autres points de départ, changer les
critéres d’arrét ou normaliser les variables utilisées et vérifier si I’optimisation converge

toujours vers le méme résultat. La seule méthode qui pourrait étre utilisée est de changer

n
)
n

le point de départ. Par contre, dans Ansys, toute
seraient identiques aux autres essais. II faudrait spécifier 10 points de départ différents
pour essayer de converger vers un autre minirnum. De toute facon, du point de vue
clinique, le traitement qui minimise la fonction objective tout en ayant les cinq
descripteurs dans les limites permises est acceptable méme s’il n’est pas le minimum

absolu.

Une autre méthode d’optimisation est disponible dans le logiciel Ansys. Cet algorithme
du premier ordre utilise le gradient de chaque variable afin de trouver une direction et
effectue une recherche de ligne afin de trouver la valeur de la variable pour la prochaine
itération. Cette méthode d’optimisation est cependant beaucoup plus lente pour effectuer
chaque itération. Un essai préliminaire utilisant cette méthode a été complété pour 50

itérations. Le temps requis a été de 66 heures pour effectuer 50 itérations sur une station
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de travail SGI R-8000 (comparé a 12 heures pour la méthode utilisée dans le deuxiéme
article pour 78 itérations). Aucune des 50 itérations générées n’était dans les limites
permises. Par contre, les graphiques de convergence de la fonction objective et des
descripteurs semblent indiquer qu’un minimum a été atteint. La méthode d’optimisation
du premier ordre est donc beaucoup plus sensible aux minimums locaux et d’autres

analyses devraient étre effectuées afin d’en €tudier le comportement.

La correction des courbures frontales dans le corset de Boston des patients inclus dans

cette étude (8% et 9% pour les courbures thoracique et lombaire) était relativement faible

R

A

comparativement 3 ce gui est généralement rapperté dang la littérature (de 30 3 S0% dc
correction, Cochran et coll., 1985; Emans et coll., 1986; Lonstein et Winter, 1994). Cette
faible correction était tout de méme significative par rapport a la géométrie initiale des
patients en utilisant un test t de Student pour observations pairés avec une probabilité de

5%. Ce qui signifie que les traitements simulés ont une probabilit€ d’améliorer la scoliose

des patients de 95%.

e modéle par éléments finis utilisé dans cette €rude posséde certaines limites. II
considére seulement I’effet immédiat élastique de I’application des forces sur les patients.
Lors d’applications de forces pendant de longues périodes de temps, il y a une certaine
relaxation des tissus. Par contre, Andriacchi et coll. (1976) ont démontré que [’effet

immeédiat des corsets est un bon indice de la correction a long terme.
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Une autre limite du modeéle actuel est le mode de transmission des forces de la cage
thoracique a la colonne vertébrale. En particulier, les articulations costo-vertébrales et
costo-transverses utilisées dans ces études sont modélisées par des ressorts multiliné€aires.
De nouveaux résultats d’expérimentations sur des spécimens cadavériques ont été publiés
(Lemosse et coll., 1998) et de nouvelles modélisations de ces structures sont maintenant
disponibles (voir document présenté a 1’annexe I). Ces nouvelles modélisations sont plus
précises pour simuler le mouvement des cotes et le transfert de forces des cdtes aux
vertébres que la modélisation actuelle pour des moments de 0.2 Nm et plus. La
modélisation utilisant les ressorts multilin€aires, validée par Aubin (1995) pour la

simulation de traitements orthotiques, semble quand méme assez précise pour représcuter

le comportement des articulations costo-vertébrales et costo-transverses due a la grande

variabilit€ entre les différents résultats expérimentaux.

Cette étude considérait seulement les forces passives des corsets car selon I'étude de
Wynarsky et Schultz (1989), les muscles ne jouent pas un rdle actif dans la correction par
corsets. Le role passif des muscles n’a pas été considéré dans le modéle. Certains groupes
musculaires pourraient €tre rajoutés au modéle afin d’en tenir compte dans les
simulations tel que présenté par Beauséjour et coll., 1999. Cette addition au modele actuel
pourrait aussi aider a relacher les conditions limites & T1 en incorporant les forces
musculaires de redressement permettant de garder T1 au dessus du bassin sans I’aide

d’appuis externes.
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CHAPITRE IV

CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS

Une méthode d’optimisation utilisant un modéle par éléments finis a ét€ développée. Une
fonction objective incluant des termes descripteurs de la déformation 3D de la scoliose a
été utilisée pour personnaliser la mise en charge optimale du tronc 4 la géométrie unique
de chaque patient scoliotique. Pour personnaliser le traitement, les limites permises des
descripteurs ainsi que le poids accordé aux descripteurs dans la fonction objective

peuvent étre ajustés.

Les descripteurs ont été choisis afin de représenter la déformation 3D de la colonne
vertébrale et de la cage thoracique. Leur réduction est directement reliée a celle des
indices cliniques décrivant la scoliose en 3D. Par contre, d’autres descripteurs tels que la
rotation axiale de la vertebre apicale pourraient étre ajoutés afin de représenter d’autres

aspects de la déformation qui n’ont pas ét€ bien corrigés.

Les études de sensibilités effectuées ont permis de mieux comprendre le comportement
de ’optimisation suite a la variation de certains parameétres. Les limites allouées aux
descripteurs, de méme que la pondération des termes de la fonction objective peuvent étre
personnalisées afin d’obtenir la correction souhazitée en tenant compte de la géométrie
initiale de chaque patient. Les limites des descripteurs peuvent étre personnalisées afin de

déterminer la déformation résiduelle acceptable pour chacun des descripteurs. Les limites
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peuvent étre différentes pour chacun des descripteurs, bien que les essais effectués ont
utilis€ une valeur des limites identique pour tous les descripteurs. De méme, la
pondération des différents termes de la fonction objective peut étre personnalisée afin de
cibler la diminution de certains descripteurs. Les graphiques de Daniel (figure 2.13) ainsi
que les effets du tableaux 2.9 doivent étre utilisés afin de déterminer quelle pondération
appliquer aux différents termes. Les critéres d’arrét ne devraient pas étre fixés trop
sévéres car ils ne vont que prolonger le temps requis pour obtenir la solution. Par contre,
ils devraient €tre assez petits afin de s’assurer que |’optimisation ne s’arrétera pas lorsque

le processus d’optimisation commence & s’approcher de la solution optimale.

Une étude préliminaire a permis de tester des traitements théoriques qui corrigent les
déformations scoliotiques plus efficacement que le corset de Boston. Ces traitements ont
servi de points de départ de I’optimisation. Une simplification du modele biomécanique a
été introduite et utilisée dans le processus d’optimisation. Cette simplification représente
adéquatement le comportement du tronc pour une simulation du traitement par corsets

impliquant des forces inférieures a 100 N.

Les résultats du processus d’optimisation sont généralement en accord avec les principes
des corsets utilisant trois points de pression par courbure dans le plan frontal. Dans le
plan sagittal, ’optimisation a permis d’améliorer significativement la cyphose et la

lordose en les rapprochant des valeurs moyennes des colonnes de sujets normaux.
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Le processus d’optimisation pourrait étre amélior€ en spécifiant un plus grand nombre de
points de départ. Ces points de départ devront se rapprocher le plus prés possible des
conditions de traitement optimal afin de réduire le temps de convergence. Les résultats
optimaux les plus souvent rencontrés dans 1’étude présentée a la section 2.4 pourraient

faire partie des points de départ.

D’autres méthodes d’optimisation, comme celle du premier ordre, devraient étre essayées
sur quelques sujets en changeant les critéres d’arrét pour analyser leur comportement et
déterminer si elles sont plus performantes que la méthode avancée d’ordre zéro utilisée

1ame articla
(1em ficie.

15
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dang le d.

La nouvelle modélisation des articulations costo-vertébrales et costo-transverses
présentée a I’annexe I pourrait étre incorporée au modéle biomécanique par éléments finis
afin de représenter plus précisément leur comportement. Le modele pourrait étre amélioré
au niveau des conditions limites étant donné I’importance de celles-ci sur les résultats des
simulations. Par exemple, I’optimisation pourrait inclure les forces de réactions 4 T1 dans
la fonction objective. L’utilisation de forces supplémentaires sur le tronc devrait étre
testée en vérifiant I’impact sur la correction résultante des descripteurs, ainsi que sur le
temps de résolution. La transmission des forces a travers les tissus mous de I’abdomen
pourrait étre incluse dans le modéle en ajoutant des éléments solides avec des propriétés

mécaniques représentant ces structures anatomiques.
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Ce projet de recherche permet de démontrer la faisabilit€ de I'utilisation des modéles
biomécaniques par €léments finis avec des algorithmes d’optimisation afin d’analyser de
nouvelles approches de traitements de Ia scoliose. Ces études permettront, a long terme

d’améliorer les traitements actuels et d’aider a la conception de nouvelles orthéses plus

efficaces biomécaniquement.
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ANNEXE I
MODELISATION AMELIOREE DE L’ARTICULATION COSTO-

VERTEBRALE ET COSTO-TRANSVERSE

Cette annexe présente un rapport du stage effectu€ au Laboratoire de Biomécanique de
I’Ecole Nationale Supérieure d’ Arts et Métiers de Paris. Ce stage avait pour but d’utiliser
les résultats de nouvelles expérimentations sur des unités fonctionnelles cadavériques

(Lemosse et coll., 1998) afin d’améliorer la jonction CVCT du modéle par éléments finis.

Suite a4 ce stage, trois différentes modélisation de [Iarticulation CVCT ont &8
développées et sont présentées dans le rapport intitulé : « Amélioration de la modélisation
par €léments finis de I’articulation costo-vertébrale et costo-transverse sur un modele de

la colonne vertébrale et de la cage thoracique ».
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INTRODUCTION ET OBJECTIFS DU STAGE

Ce rapport fait suite a un stage dans le cadre d’une collaboration entre le Laboratoire de

Biomécanique de I'EN.S.AM. de Paris et I'Ecole Polytechnique de Montréal.

Initialement, les objectifs du stage étaient les suivants :

Elaboration d’une modélisation locale améliorée du joint CVCT.
Adaptation et intégration du modele amélioré du joint CVCT dans le modéle global
du rachis.

S U T
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Comparaison de la nouvelle et de I'ancienne modélisation du modéle global du rachis.

Une fois le stage commencé, une décision a été prise afin de concentrer les études sur le

développement et le calage d’'une nouvelle modélisation de I’articulation CVCT pouvant

présenter un comportement non lin€aire, tel que rapporté par les expérimentations.

Ce rapport est compos€ des parties suivantes: introduction et objectifs du stage, les études

antérieures et I’état actuel de la modélisation de [’articulation CVCT, la méthodologie

utilisée pour le calage du modéle, les résultats obtenus et enfin la discussion de ces

résultats.
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ETUDES ANTERIEURES ET ETAT ACTUEL DES MODELES DE

L’ARTICULATION CVCT

L’articulation CVCT a déja fait I’objet de plusieurs études tant au Laboratoire de
Biomécanique de I'E.N.S.A.M. qu’a I'Ecole Polytechnique. Un premier modele, basé sur
celui de Stokes et Laible (1990), a été développé€ au début des années 1990. Ensuite,
I’articulation CVCT a été raffin€e surtout en ce qui concerne sa géométrie (Aubin et coll.,
1990, 1993). Dans ces modeles, les propriétés mécaniques et géométriques sont tirées de

la littérature (Schultz et al., 1974, Andriacchi et al., 1974). Une modélisation préliminaire
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de I’articulation CVCT a également été réalisée en parallzle
1993). Dans ce modele, les ligaments CVCT étaient modé€lisés par une poutre et un cible
mis en paralléle. Par la suite, deux études expérimentales ont été entreprises dans le cadre
de projets de fin d’études afin de caractériser I’articulation CVCT et de développer un

protocole expérimental (Saint-Cyr, 1994; Maltais, 1994).

Suite A ces études expérimentales préliminaires, deux modélisations différentes de
['articulation CVCT ont été développées. Le premier modéle utilise des poutres
€quivalentes pour représenter le comportement des ligaments costo-vertébraux supérieurs
et inférieurs, et des ligaments costo-transverse supérieurs et postérieurs (figure 1). Les
propriétés géométriques et mécaniques de la poutre équivalente modélisant les ligaments
sont les mémes pour tous les niveaux anatomiques. Cette modélisation utilise I’élément

d’Ansys BEAM4 et le rapport en fera référence en le nommant le « Modéle Beam4 ».
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Pour ce modeéle, chacune des poutres de la jonction CVCT avait un module d’élasticité

fixé 2 35 MPa, une aire de section 2 20 mm?- et des inerties selon Y et Z de 32 mm*.

CVsup
CTsup
CVinf CTpost
mm BEAM4 mm BEAM4
Vertebres et cotes Articulation CVCT

Figure 1 : Modéle Beamd de P’articulation CVCT

Le deuxiéme modele utilise des ressorts multilinéaires pour représenter ces mémes
ligaments (figure 2). Ce modéle utilise des éléments COMBIN39 de la librairie d’ Ansys
et sera subséquemment appelé « Modéle Combin39 ». Pour ce modele, des relations
multilinéaires ont €t€ définies pour certains degrés de libertés. Le modéle a été calé pour
les unités fonctionnelles T1-T2, T5-T6 et T9-T10, puis, les propriét€s géométriques et

mécaniques ont ét€ calculées sur les niveaux intermédiaires par interpolation.

Suite & ces études, deux autres séries d’expérimentations ont ét€ faites par Marec et
Lemosse du Laboratoire de Biomécanique de ’E.N.S.A.M. Ces expérimentations ont &té

réalisées sur les niveaux anatomiques T1-T2, T5-T6 et T9-T10 prélevées sur onze
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spécimens cadavériques. Les unités fonctionnelles ont été sollicitées avec des moments
purs selon les trois directions du systéme de cordonnées local défini sur la céte. Le
systeme de cordonnées local de la cote (appel€ ci-aprés repére-cote) a pour origine la téte
costale, ’axe des X est défini suivant [’axe costal, I’axe Y est orienté afin d’étre inscrit
dans le plan de I'extrémité postérieure de la cote, perpendiculaire a la facette articulaire
transverse, et ['axe Z est obtenu par produit vectoriel. Les résultats expérimentaux
collectés par Marec et Lemosse sont rapportés a la section « Informations

complémentaires : 1-Etat actuel des modélisations » avec I’état initial du modéle.

CVsup
CTsup
CVint CTpost
s RBEAM4 Noeuds coincidents

Vertebres et cotes
CQM,BINSQ Relations non-linéaires définies
Articulation CVCT pour certains degrés de liberté

{Ux,Uy,Uz, 6x)

Figure 2 : Modéle Combin39 de I’articulation CVCT
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METHODES

La modélisation améliorée de D’articulation CVCT cherche a représenter le mieux
possible le comportement de trois unités fonctionnelles (T1-T2, T5-T6 et T9-T10) telles
qu’obtenues a I’aide des expérimentations les plus récentes effectuées sur des spécimens

cadavériques par Lemosse (1998).

Etant donné que lors de ces expérimentations un comportement non-linéaire est observé,
les €léments utilisés devront étre capables de modéliser ce comportement. Les éléments
utiltsation d’un moduie
d’élasticité non lin€aire sont les éléments poutre23 et 24 (BEAM23 & BEAM24). Le
choix de I’élément a utiliser s’est arrété sur le BEAM24, I’élément tridimensionnel. Cet
€lément représente le comportement d’une section tubulaire quelconque 4 parois minces.
De plus, une table contrainte-déformation peut étre entrée afin d’obtenir une

comportement multilinéaire.

L’élément COMBIN39 (ressort multilinéaire), n’a pas été considéré dans le choix des
éléments car il ne se réoriente pas a chaque pas de chargement et peut introduire une
source d’erreur sur les résultats lors de grands déplacements, par exemple lors de

simulations d’instrumentation du rachis ou d’inflexions latérales.
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Pour pouvoir solliciter I'unité fonctionnelle de la méme facon que lors des essais
expérimentaux, un systéme de coordonnées local (repére-cote) a été utilisé. L’origine du
repére se situe sur le premier point de la cote (ex. Niveau+630), I’axe X suit I’axe costal,
I’axe Y est dans le plan formé par I’extrémité postérieure de la c6te, perpendiculaire 2 la

facette articulaire transverse et I’axe Z est obtenu par produit vectoriel (figure 3).

Figure 3 : Coupe transverse de vertébre montrant le repére-cote

Un fichier de traitement et de compilation des résultats a été écrit en utilisant la théorie
des rotations autour des axes mobiles avec 1’aide du travail de Véron pour des rotations

successives autourdes axes X, Y’ et Z’’.
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Une série de simulations a été faite en modifiant les constantes des éléments, soit le
module d’élasticité, 1’aire de section et les inerties afin d’étudier la sensibilité de la
modélisation a ces parameétres. IIs ont ét€ modifiés un a la fois, par une valeur haute et
une valeur basse qui ont ét€ choisies arbitrairement comme un facteur de multiplication et

de division de 10 du parametre initial (modéle BEAM4).

Le calage a été effectué sur les unités fonctionnelles T1-T2, T5-T6 et T9-T10,
correspondant aux unités fonctionnelles dont les données expérimentales é&taient
disponibles. Les unités fonctionnelles ont tout d’abord été calées avec I'élément actuel

(BEAM4)

-
resenter au
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sollicitations.

Une fois que les propri€t€s géométriques et mécaniques des poutres BEAM4 ont été
déterminées, un élément BEAM?24 équivalent a été défini itérativement en faisant 6
simulations, soit en appliquant des forces et des moments dans les trois directions de
I’espace. Les paramétres caractérisant les éléments BEAM24 ont été changés

successivement afin d’approcher au mieux le comportement de 1'élément BEAM4 trouvé

précédemment.

Les ligaments CVCT du modéle BEAM4 calé ont ensuite été remplacés par I’élément
BEAM?24 équivalent et d’autres séries de simulations ont €té effectuées afin de comparer

le modele BEAM24 aux données expérimentales. Au besoin, cette nouvelle modélisation
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utilisant I’élément BEAM24 a été recalée afin de situer le comportement dans le corridor

expérimental.

Finalement, pour étudier la faisabilit¢ d’un modéle démontrant un comportement
multilinéaire, un essai a été€ fait sur I’unité fonctionnelle TS-T6. Un module d’élasticité
non linéaire a €té attribué i la modélisation utilisant les ligaments BEAM24, pour
représenter le comportement non linéaire de 1'unité fonctionnelle et a éw€ calé

itérativement.

RESULTATS

Calage des éléments du premier modele (BEAMA4 linéaire)

L’éwude de sensibilité a permis de cibler les paramétres qui étaient les plus influents sur le
comportement des unités fonctionnelles. De cette €tude il a ét€ trouvé que les modules
d’élasticité devaient €tre utilisés pour approcher le corridor expérimental car ils
permettent de modifier par un facteur d’échelle toutes les simulations (surtout pour le
ligament CV). Pour raffiner le calage, les aires de section et les inerties (Iy et Iz) doivent
étre ensuite modifiées. Finalement, le module d’inertie polaire (Ixx) ne semble pas jouer
de rdle pour toutes les simulations. Les résultats graphiques de I’étude de sensibilité sont
inclus a la section « Informations complémentaires : 2-Etudes de sensibilité des unités

fonctionnelles ».
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Les tableaux suivants donnent les parametres géométriques et mécaniques de la jonction

CVCT tels qu’obtenus avec la simulation jugée la meilleure pour chacune des unités

fonctionnelles.
Tableau I : Parameétres calés du premier modéle (T1-T2)
Parametres Poutres CV Poutre CTpost Poutre CT,,,
E (MPa) 35 35 35
Aire (mm?) 1.333 20 20
Izz (mm*) 32 32 32
Iyy (mm®) 320 32 32

Tableau I1: Paramétres calés du premier modéle (T5-T6)

Paramétres Poutres CV Poutre CT,oq Poutre CT,,,
E (MPa) 105 35 35

Aire (mm?) 20 20 2

Izz (mm®) 32 32 32

Iyy (mm®) 32 32 32

Tableau III : Paramétres calés du premier modéle (T9-T10)

Paramétres Poutres CV Poutre CTpo: | Poutre CToyp |
E (MPa) 35 35 420

Aire (mm?) 20 20 20

Izz (mm®) 32 32 32

Iyy (mm*) 32 32 32

La pente des courbes de comportement des unités fonctionnelles aux sollicitations selon
des couples en X, Y et Z du repére-cOte est présentée a la section « Informations
complémentaires : 3-Pentes des modéles BEAM4 et BEAM?24 calés ». Les courbes de

comportement des unités fonctionnelles aux mémes sollicitations sont présentées a la
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section « Informations complémentaires : 4-Courbes de comportement des modéles

BEAM4 et BEAM?24 calés ».

Création et calage du deuxiéme modéle (BEAM?24 linéaire)

La nouvelle modélisation BEAM4 linéaire a €té remplacée en utilisant un élément
BEAM?24 équivalent. Lorsque le comportement de I’unité fonctionnelle était trop
différent du modele BEAM4, certaines propriétés ont été changées itérativement afin

d’approcher au mieux le corridor expérimental. Le tableau 4 indique les changements des

-

T v e T mmes S |
/ TOHLUEIt ta Coupe ac sccuon e

24

modules d’élasticité des BEAMDM et leg fizures S

chacune des poutres pour les trois niveaux considérés.

Tableau I'V : Modules d'élasticité des éléments poutres de la deuxiéme modélisation

Niveau Ecv (MPa) Ectsap (MPa) Ectpost (MPa)
T1-T2 35 35 525
T5-T6 70 35 35
T9-T10 35 420 35

Poutre CTsup

Poutre CTpost

Figure 4 : Coupe de section des éléments BEAM24 du deuxiéme modéle au niveau

T1-T2
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Poutres CV Poutre CTsup Poutre CTpost

Figure S : Coupe de section des éléments BEAM24 du deuxiéme modéle au niveau
T5-T6

1.905mm A 1.805mm %\1 ansmm
" S y
1.695mm 1.695mm 1.695mm

Poutres CV Poutre CTsup Poutre CTpost

Figure 6 : Coupe de section des éléments BEAM?24 du deuxiéme modéle au niveau
T9-T10

Les pentes de la section linéaire de la courbe de comportement des unités fonctionnelles
aux sollicitations selon des couples en X, Y et Z du repére-cSte sont présentées 2 la
section « Informations complémentaires : 3-Pentes des modéles BEAM4 et BEAM24
calés ». Les courbes de comportement des unités fonctionnelles aux mémes sollicitations
sont présentées a la section « Informations complémentaires: 4-Courbes de

comportement des modeles BEAM4 et BEAM?24 calés ».
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Création du nouveau modele BEAM24 multilinéaire

Il existe plusieurs fagons d’inclure le comportement multilin€aire aux trois niveaux
anatomiques. La plus logique est de trouver une seule poutre qui, ayant un comportement
multilinéaire pourrait représenter les résultats expérimentaux pour les trois unités
fonctionnelles. Dans ce cas, il n’y aurait qu’une poutre par cOte qui aurait un
comportement multilinéaire (24 au total), les autres ligaments pourraient utiliser

I’élément BEAM4.

Afin de reproduire le comportement non-linéaire observé des résultats expérimentaux,
plusieurs essais ont du étre effectués. Le module d’élasticit€ de chaque ligament a été
modifié, tour a tour, pour obtenir un comportement multilinéaire afin de trouver lequel est

le plus influent sur le comportement de ’unité fonctionnelle.

Les unités fonctionnelles T5-T6 et T9-T10 ont €té€ calées en changeant respectivement le
ligament CVg, et CTsyp. Les valeurs spécifiées pour les modules d’élasticité sont
présentées dans les tableaux V et VL. Les courbes de comportement sont présentées a la
section « Inforrations complémentaires : 5-Courbes de comportement du modéle
BEAM24 multilin€aire ». Malgré plusieurs essais, il a été impossible d’obtenir un

comportement multilinéaire pour I’unité fonctionnelle T1-T2.
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Tableau V : Table Contrainte-Déformation pour le ligament CVq,, de T5-T6

Point | Contrainte (MPa) | Déformation | Module d’élasticité (MPa)
1 1 1 1
2 140 2 70

Tableau VI : Table Contrainte-Déformation pour le ligament CTs,, de T9-T10

Point | Contrainte (MPa) | Déformation | Module d’élasticité (MPa)
1 0.01 0.1 0.1
2 84 0.2 420

DISCUSSION ET CONCLUSION

Ce stage au Laboratoire de biomécanique de I’E.N.S.A.M. de Paris a permis de caler les
unités fonctionnelles T1-T2, T5-T6 et T9-T10 aux nouvelles données expérimentales de
spécimens cadavériques. Trois nouvelles modélisations sont maintenant disponibles pour
étre incorporées dans le modele global de la colonne vertébrale et de la cage thoracique :
Un modéle BEAM4 lin€aire, un modéle BEAM?24 linéaire et une modéle BEAM24

multilinéaire.

Le nouveau modele BEAM4 lin€aire, est le plus simple 2 intégrer dans le modéle global
du rachis. Le seul changement & apporter au niveau du modgéle est d’interpoler ies
propriétés mécaniques et géométriques aux niveaux vertébraux intermédiaires i partir des

données des tableaux I & I
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Le deuxiéme modéle (BEAM?24 linéaire) pourrait aussi étre intégré a la modélisation
globale du rachis de la méme fagon pour le module d’€lasticité mais I’interpolation des
coupes de sections aux niveaux intermédiaires reste encore a déterminer. De plus, une
étude devra étre effectuée afin de déterminer si cette modélisation augmente le temps de

résolution du modéle complet.

Finalement, les résultats du modele BEAM24 mulitilinéaire permettent de modéliser le
comportement multilinéaire des articulations CVCT pour les unités fonctionnelles T5-T6
et T9-T10. Le niveau anatomique T1-T2 n’ayant pu &tre calé, pourrait utiliser les résultats
du premier maodéle. De toutes facong, les articulations CVCT dc cetie unité o
sont anatomiquement différentes des autres car elles sont reliées a une vertébre

seulement. L’interpolation entre les niveaux anatomiques reste encore a €ire déterminée

afin de modéliser le segment les ligaments CVCT du segment T5-T'10.
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INFORMATIONS COMPLEMENTAIRES

1-Etat actuel des modélisations
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Rotation (dogrés)

Rotatlon (degrés)

Rotation (degrés)
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Rotatlan (degrés)

Rotation (degrés)
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2- Etude de sensibilité des unité fonctionnelles
Unité fonctionnelle T1-T2
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3- Pentes des modéles BEAM4 et BEAM24 calés
Unité fonctionnelle T1-T2
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Unité fonctionnelle T9-T10
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4- Courbes de comportement des modeéles BEAM4 et BEAM24 calés
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Rotatlon (degrés)
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