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RESUME

La scoliose idiopathique est une déformation tridimensionnelle du rachis, dont les formes
les plus séveres nécessitent une intervention chirurgicale d’instrumentation afin de
redresser le rachis. La configuration de ces dispositifs peut étre différente d’un
chirurgien a I’autre, ce qui rend variable la correction résultante du rachis. L’objectif de
cette €étude est le développement d’un modeéle par multi-corps flexibles pour la simulation
de la chirurgie d’instrumentation avec le systeéme Cotrel-Dubousset Horizon avec vis
pluriaxiales, afin d’évaluer la possibilit€ d’anticiper les résultats d’une chirurgie selon

une configuration particuliere du systeme d’instrumentation.

La géométrie du modele de rachis a été personnalisée a ’aide de radiographies de
patients, tandis que les propri€tés mécaniques représentent des valeurs moyennes tirées
de la littérature. Le systeme d’instrumentation est composé de vis fixes ou pluriaxiales,
de crochets, écrous et tiges. Les implants sont représentés par des corps rigides tandis
que les tiges sont des corps flexibles avec déformation élastique. Les simulations
incluent les manceuvres d’installation et de serrage de deux tiges ainsi que la manceuvre
de rotation de la premiere tige. Les résultats des simulations permettent d’obtenir une
prédiction du rachis post-opératoire. Pour évaluer la capacité du modele a simuler
adéquatement la correction du rachis, une étude de simulation de sept cas réels de
chirurgie a €té réalisée. Dans une seconde étude, des tests de sensibilité des paramétres

du modele ont été réalisés sur deux des simulations de chirurgie. Les parametres testés
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sont I’emplacement des implants sur les vertebres, la déformation des tiges, les conditions

aux limites du rachis et 1a modélisation de la discectomie.

La simulation des sept cas de chirurgie a corrigé les courbures frontales et sagittales du
rachis avec des différences de moins de 6 degrés par rapport a la chirurgie réelle, a
I’exception d’un cas ol la simulation a sous-corrigé la lordose de 13 degrés. Les étapes
de pose et de rotation de la premiere tige sont principalement responsables de la
correction. Les sept simulations ont réduit 1’angle du plan de déformation maximale du
rachis, cependant seulement dans deux cas, I’angle simulé correspondait au résultat de la
chirurgie réelle. Les efforts de correction dans le plan frontal dans les liaisons entre les
implants et les vertebres varient entre 110 et 570N, tandis que les efforts de correction
dans le plan sagittal varient entre 50 et 225N. Les efforts maximaux atteignent dans un
cas 1400N, ce qui est au-dela de la limite de résistance mécanique des vertebres. Ils sont
probablement occasionnés par la création d’un état hyperstatique dont I’alignement
inadéquat des implants par rapport aux tiges serait responsable. La présence d’efforts tres
élevés (sur-contraintes) n’affecte pas la correction des courbures du rachis. Les couples
de rotation de la premiere tige sont inférieurs a 18Nm, ce qui est conforme aux données

de la littérature.

La représentation des conditions aux limites du rachis influence les résultats des
simulations et de nouvelles conditions pourraient améliorer la correction des

déformations du rachis, en particulier de la lordose. La modélisation de la discectomie
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n’améliore pas les résultats des simulations et n’est pas nécessaire dans la simulation de
la chirurgie. Le modele de déformation des tiges est adéquat pour la plupart des

simulations et prévoit généralement peu de déformation des tiges.

Le modele développé reproduit le mécanisme d’instrumentation du rachis avec le
systeme Cotrel-Dubousset Horizon avec vis pluriaxiales. La simulation de chirurgies
réelles a donné des résultats satisfaisants et a démontré la possibilité de prévoir les
résultats tant géométrique que mécanique du rachis post-opératoire, a partir de données
pré-opératoires. Le modele développé peut étre configuré pour une chirurgie particuliére

et se préte au planning ou au training opératoire pour la chirurgie de la scoliose.
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ABSTRACT

Idiopathic scoliosis is a three-dimensional deformity of the spine. Severe cases generally
require surgical instrumentation of the spine to prevent further evolution of the
deformities. From one surgeon to another, there is a different way to install the same
Instrumentation system, which eventually leads to a variable correction of the spine. The
objective of the current study is to develop an analytical model for the simulation of the
scoliosis surgery with the Cotrel-Dubousset Horizon multiaxial instrumentation system,
in order to predict surgery results for a specific configuration of the spine
instrumentation. For this purpose, a computer modeling approach using multibody and

flexible mechanisms has been retained.

The geometry of the spine model was personalized using patient pre-operative
radiographs, while the mechanical properties of the intervertebral parts represent mean
values obtained by other experimental studies. The instrumentation system is modeled
with multiaxial screws, fixed screws, hooks, nuts and rods. The implants are modeled as
rigid bodies, while the rods are entirely flexible with elastic deformation. During the
surgery simulation, the first rod is attached and rotated on the spine, then the second rod
is added to the spine. The simulation generates the post-surgery spine geometry and the
reaction forces and moments are post-processed. Seven real surgery cases were
simulated, in order to evaluate the geometrical and mechanical responses. Some

parameters of the model were also individually evaluated, so as to understand their effect



on the model’s response during the simulation. The parameters were the implant
positioning on the vertebrae, the mechanical modeling of the rod deformation, the
boundary limits applied to the spine model and the effectiveness of modeling the

discectomy.

The seven simulation cases adequately corrected the frontal and sagital spine deformities,
except for one case where the lordosis was less corrected that in the real surgery. First
rod attachment and rotation caused most of the correction. The orientation of the plane of
maximum deformity was brought toward the sagital plane in all the cases, however only
two cases provided the same angle as in surgery. The simulations showed high forces at
the implant to vertebra fixations. Mean frontal plane correction forces varied between
110 and 570N, while the sagital plane forces varied between 50 and 225N. Some forces
were over the mechanical limits of the vertebra. This might result from a hyperstatic
model, due to implant misalignment with respect to the rod. Forces dues to over-
constraining do not seem to affect spine correction. The torques required to rotate the rod

are up to 18Nm, which is similar to in-vivo measures from the literature.

Different boundary conditions than those used in this project might significantly improve
the simulation results, in particular the modification of the lordosis. Discectomy
modeling did not improve simulation results and need not to be used in the spine model

for surgery simulation. Rod modeling with elastic deformation is adequate for most of
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the simulation cases. The rods showed generally little deformation during the

instrumentation.

The model developed in this study simulated well the spine instrumentation with Cotrel-
Dubousset Horizon multiaxial system, proving that it is possible to predict the
geometrical and mechanical results of a surgery starting from pre-operative data. This
model can be adapted for any particular surgery approach, and is useful for surgery

planning and training.
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INTRODUCTION

La scoliose idiopathique cause une déformation tridimensionnelle du rachis qui peut étre
évolutive et entrainer des affections neurologiques et respiratoires (Pehrsson et coll.,
1992). Les cas séveres de scoliose nécessitent 1’'usage d’orthese ou encore ’installation

chirurgicale d’un systeme interne d’instrumentation du rachis.

Le systeme d’instrumentation du rachis s’attache généralement aux vertebres et forme
avec le rachis un assemblage rigide qui corrige les déformations pathologiques et
maintient la correction a long terme. Ces systémes sont relativement complexes et se
composent de plusieurs implants qui se fixent aux vertebres et de tiges qui redressent les
courbures du rachis. Pour un m€me cas de scoliose, le systtme d’instrumentation peut
étre installé selon plusieurs configurations, parmi lesquelles le chirurgien doit choisir
celle qu’il juge étre la meilleure. Chaque configuration peut influencer différemment le
rachis et peut mener a un résultat particulier (Vaughan et coll., 1996; Bridwell, 1994;

Hamill et coll., 1996).

Pour évaluer I’efficacité d’une configuration particuliere, des études ont proposé une
approche analytique pour prédire avant la chirurgie la correction caractéristique a la
configuration. Des modeles analytiques du rachis et de 1’instrumentation ont ainsi €té

développés et utilisés pour simuler le résultat de I’instrumentation du rachis (Stokes et

Gardner-Morse, 1993; Le Borgne, 1998a; Poulin, 1998; Aubin et coll., 2003; Petit, 2003;



Le Borgne, 1998a; Poulin, 1998; Petit, 2003). Les simulations ainsi réalisées ont
généralement permis 1’obtention d’une géométrie réaliste du rachis instrumentation.
Plusieurs techniques d’instrumentation ont ét€ modélisé€es, permettant la simulation des

chirurgies avec les systemes tels Harrington, USS, Colorado, Cotrel-Dubousset.

A ce jour, aucune modélisation de I’instrumentation Contrel-Dubousset Horizon (CDH)
avec implants mobiles n’a ét€ rapportée dans la littérature. Le systtme CDH rend
possible I'utilisation d’implants mobiles (vis pluriaxiales) qui facilitent I’installation de
I’instrumentation. Le but du présent travail consiste a développer un modele
biomécanique pour la simulation de la chirurgie du rachis scoliotique avec le systeme

d’instrumentation CDH avec implants mobiles.

Le chapitre 2 de ce mémoire comporte une revue des connaissances pertinentes a la
compréhension de cette étude : présentation anatomique descriptive et fonctionnelle du
rachis sain ainsi qu’une description de la scoliose et des techniques de traitement
chirurgical par instrumentation postérieure. Une revue pertinente des études portant sur
le développement de modeles analytiques pour la simulation de I’instrumentation du
rachis scoliotique est également présentée dans le chapitre 2. Le chapitre 3 présente la
démarche réalisée pour le développement du modele de rachis, de I’instrumentation ainsi
que des manceuvres chirurgicales d’instrumentation. Les résultats de plusieurs cas réels
de chirurgie ont été simulés a I’aide du modele développé et sont présentés dans le

chapitre 4. Les résultats des simulations, ainsi qu’une étude de sensibilité des parametres



du modele sont analysés dans le chapitre 5. Le dernier chapitre conclut sur la capacité du
modele a simuler des chirurgies et présente des recommandations pour améliorer les
résultats de simulation. L’Annexe 1 présente une analyse fonctionnelle du systeme
d’instrumentation CDH qui a été réalisée pour le développement du modele de
I’instrumentation et des actes de la chirurgie. L’Annexe 2 présente les forces totales pour

chaque liaison implant-vertebre a la fin de chaque simulation.



CHAPITRE 1. REVUE DE LA LITTERATURE

1.1 Anatomie descriptive et fonctionnelle du tronc

Cette section présente l’anatomie et la biomécanique du rachis, ainsi que le réle

mécanique de la cage thoracique et du bassin.

1.1.1 Anatomie descriptive du rachis

Le rachis est composé de vertebres et de disques intervertébraux regroupés selon les
régions cervicale, thoracique, lombaire, sacrale et coccygienne. Les régions thoracique et
lombaire sont généralement composées de 12 et 5 vertebres, respectivement. Dans le
plan sagittal, elles forment deux courbures, la cyphose thoracique et la lordose lombaire.
La courbure cyphotique a un angle Cobb (voir section 1.2.1) autour de 30° tandis que la

lordose a un angle Cobb autour de 40° (La Grone, 1988; Paran, 1976).

VUE LATERALE VUE POSTERIEURE

v
CERVICALE

CYPRHOSE

LORDODSE

Figure 1.1. Segments du rachis sain. Plans d’orientation du corps (Marieb, 1993)



La vertebre est composée d’une partie antérieure de forme cylindrique, le corps vertébral,
et de I’arc vertébral, partie postérieure qui supporte les apophyses transverses et épineuse.
Les apophyses articulaires supérieures et inférieures sont des surfaces de contact avec les
vertebres sous- et sus-jacentes. Elles contraignent la rotation de la liaison intervertébrale
et limitent [a mobilité du rachis (White, 1971). Les ligaments costo-vertébraux attachent
les cotes de la cage thoracique aux vertebres au niveau des apophyses transverses et du

corps vertébral.

APOPHYSE
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FACETTE
e ARTICULAIRE
INFERIEURE
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PEDICULE

FACETTE
ARTICULAIRE "
INFERIEURE

CORPS VERTEBRAL

VUE SUPERIEURE VUE LATERALE

Figure 1.2 Parties anatomiques de la vertébre, vertebre lombaire typique (Marieb,

1993)



Le corps vertébral est constitué d’un noyau d’os spongieux trabéculaire renforcé par une
mince couche d’os cortical. La zone corticale a un module de rigidité d’environ 12 GPa
et s’étend sur presque toute la surface de la vertebre. La rigidité de ’os spongieux est
pres de 100Mpa (Skalli et coll., 1993).  Le corps vertébral supporte des fortes charges en
compression présentes dans le rachis. Le disque intervertébral est un élément flexible
situé entre les corps vertébraux de deux vertebres voisines. Il est composé de deux
parties : une masse centrale de tissu pulpeux (nucleus) et une série d’anneaux
concentriques (annulus) qui entourent le noyau. Le disque intervertébral est responsable

de 1a mobilité intervertébrale.

Anneau

Nucleus pulposus fibreux

Figure 1.3 Disque intervertébral : vue verticale et transversale (Basmajian, 1976)

Les ligaments qui longent le rachis ont un rdle stabilisateur et protecteur en limitant les
mouvements intervertébraux excessifs. Les ligaments longitudinaux, antérieur et

postérieur, relient les parties antérieure et postérieure des corps vertébraux sur toute la



longueur de la colonne vertébrale. Le ligament jaune s’étend entre deux lames adjacentes
des arcs vertébraux. Les apophyses épineuses adjacentes sont réunies par le ligament
interépineux, tandis que le ligament surépineux s’étend sur la longueur de plusieurs

apophyses épineuses.
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Figure 1.4 Principaux ligaments du rachis (Marieb, 1993)

Le rachis lombaire est trés flexible grace a I’épaisseur des disques intervertébraux. Dans
la région thoracique du rachis, la mobilité intervertébrale est moins ample. Cependant, le
nombre plus élevé de vertebres permet une bonne mobilité globale de ce segment du

rachis.

1.1.2 Anatomie descriptive et biomécanique du tronc

La cage thoracique est une structure composée de douze cotes, du sternum et du systeme

musculo-fibro-ligamentaire qui supporte les cOtes et le sternum. Les cOtes s’attachent



aux vertebres au niveau thoracique, par des articulations ligamentaires qui lient la téte de
la cbte aux apophyses transverses des vertebres adjacentes, ainsi qu’au corps et au disque

de la vertébre adjacente.

La cage thoracique a l’apparence d’un cone tronqué, dont les parois latérales sont
formées par les cOtes et les parois antérieure et postérieure par le sternum et le rachis. Sa
forme et la rigidité de I’assemblage de ses composantes augmentent le moment d’inertie
du rachis et limitent sa mobilité, en particulier dans la région thoracique (Andriacchi et
coll,, 1974). La rigidité du rachis en flexion en plans frontal et sagittal, ainsi qu’en

rotation axiale est augmentée par la cage thoracique (Figure 1.5).

Figure 1.5 Rigidité du rachis avec et sans cage thoracique (Andriacchi et coll., 1974)

Le bassin est situé a la base du rachis. 1l comprend les vertebres sacrales qui sont

fusionnées et solidaires du bassin. La liaison entre la vertebre L5 et le sacrum est plus



mobile en inclinaison en plan sagittal (20 degrés) et plus restreinte en rotation axiale et

latérale (3-5 degrés), selon White et Panjabi (1990).

1.2 Déformations scoliotiques du rachis

Cette étude traite uniquement de la scoliose idiopathique. La scoliose de type
idiopathique demeure la plus répandue et représente pres de 80% des cas de scoliose.
L’ étiologie de la scoliose idiopathique adolescente demeure inconnue, toutefois elle a été
présentée comme un processus complexe impliquant plusieurs facteurs d’origine

génétique et biomécanique (Lowe et coll., 2000).

La scoliose cause la déviation latérale du rachis accompagnée d’une rotation des
vertebres. La scoliose peut étre classifiée selon I’endroit de déformation du rachis. Les
scolioses les plus communes sont thoracique (dont 90% droite), lombaire (70% gauche),
thoraco-lombaire, double courbure thoracique et lombaire et double courbure thoracique

(Figure 1.6).
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Figure 1.6 Types de scoliose: thoracique droite, thoraco-lombaire, lombaire gauche,

double courbure (Keim, 1978)

Dans le cas d’une scoliose avec double courbure, la courbe ayant 1’angle de Cobb le plus

important est dite majeure, tandis que toute deuxieme courbe est dite mineure.

1.2.1 Indices géométriques pour I’évaluation de la scoliose

Plusieurs indices sont disponibles pour évaluer la déformation du rachis qui caractérise la
sévérité d’une scoliose. L’angle de Cobb (Cobb, 1948) est une mesure de la courbure
d’un segment du rachis dans un plan (Figure 1.7). L’angle de Ferguson se calcule a
I’intersection des deux segments qui unissent 1es centres des corps vertébraux des
vertébres limites et de la vertéebre sommet. L.’angle de Cobb indique systématiquement

une valeur majorée de 1.35 de 1’angle de Ferguson (Stokes et coll., 1993).
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Figure 1.7 Angle dans le plan frontal du rachis scoliotique A) Cobb B) Ferguson

L’orientation du plan de déformation maximale (PDM) est un indice de la correction
tridimensionnelle des courbures scoliotiques du rachis (Aubin et coll,, 1999). Cette
mesure indique 1’angle entre le plan sagittal et le plan d’adéquation qui contient la
déformation scoliotique majeure. Pour un rachis sain, cet angle est de zéro degré puisque

les courbures normales du rachis (lordose et cyphose) se trouvent dans le plan sagittal.

1.2.2 Biomécanique des déformations scoliotiques

Du point de vue biomécanique, la déformation scoliotique du rachis est entretenue par un
mécanisme de déséquilibre des forces agissant sur le rachis. Ce déséquilibre est causé
par le décentrement en plan frontal du rachis et affecte également la géométrie et

I’amplitude des courbures physiologiques en plan sagittal du rachis (Perdriolle, 1979).
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Dans les scolioses séveres, les vertebres au sommet de la courbure frontale du rachis
subissent des efforts non physiologiques importants. Ces efforts peuvent engendrer la
cunéiformisation des corps vertébraux, et la déformation de I’arc postérieur ou des
apophyses transverses (Aubin et coll., 1998; Perdriolle, 1979). Le rachis subit une
rotation axiale au niveau des vertebres de la courbure scoliotique qui entraine la rotation
de la cage thoracique. Sous I’action de forces asymétriques, la cage thoracique subit des
déformations importantes au niveau des cOtes (Stokes, 1989; Agostoni et coll., 1966). La
mise en évidence de ces déformations est facilitée lorsque la personne se penche par en
avant, en inflexion. Ce mouvement met en relief une bosse (gibbosité) au niveau de la
paroi postérieure de la cage thoracique, du cdté convexe de la courbure scoliotique

thoracique.

La biomécanique du tronc scoliotique modifie la flexibilité du rachis. Perdriolle (1979)
décrit trois zones de rigidité en inflexion latérale caractéristiques au rachis scoliotique: un
segment plus souple a 1’apex de la courbure, un segment supérieur plus rigide et un

segment inférieur avec une mobilité normale (Figure 1.8).
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Figure 1.8 Amplitude de la mobilité de la courbure scoliotique en inflexion latérale,

rapportée en pourcentage par segment (Perdriolle, 1979)

1.3 Traitements chirurgicaux de la scoliose

Les cas séveres de scoliose doivent subir une intervention chirurgicale pour prévenir la
progression des courbures scoliotiques. L’instrumentation chirurgicale corrige les
courbures scoliotiques du rachis et permet 1’ostéosyntheése pour maintenir la correction a
long terme. Les sections suivantes traitent de 1’aspect biomécanique de chacune des

étapes importantes de la chirurgie.

Par souci de clarté, des expressions sont utilisées pour identifier les moments de la
chirurgie. Ainsi, « pré-opératoire » signifie avant toute intervention chirurgicale (le

patient est en position debout); « per-opératoire » signifie pendant la chirurgie, lorsque le
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patient est allongé sur la table d'opération; « post-opératoire » signifie apres 1’opération,

lorsque le patient est debout, quelques jours apres I'intervention.

1.3.1 Préparation du patient

Au moment de la chirurgie, le patient est allongé et sous anesthésie. Sur la table
d’opération la partie supérieure du corps est appuy€e sur quatre supports (Figure 1.9). Le
positionnement du patient joue un rdle important pour la correction de la scoliose. Le
relachement musculaire, la réorientation des forces gravitationnelles et I’appui des
supports ont un effet biomécanique marqué au niveau du rachis. Delorme et Labelle
(1998) ont documenté des réductions significatives des courbures scoliotiques lors du

positionnement du patient sur la table d’opération.

SUPPORTS

Figure 1.9 Positionnement du patient sur la table d’opération (Sofamor Danek

Group, 1996)
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En plus de linstrumentation, certains cas tres séveres de scoliose nécessitent une
intervention particuliere pour assouplir le rachis et réduire la scoliose pour faciliter
I’installation du systeme d’instrumentation. Dans ce cas, le patient est installé dans un
cadre de traction qui applique une traction longitudinale sur le tronc pendant une durée de
quelques jours avant la chirurgie. Juste avant la chirurgie d’instrumentation, une
intervention par thoracotomie peut étre faite pour enlever les disques intervertébraux sur
plusieurs niveaux (discectomie). Les cavités intervertébrales libérées sont remplies de

greffe osseuse qui fusionne dans les semaines suivant I’intervention.

1.3.2 Biomécanique des systemes d’instrumentation postérieure

La réduction des courbures scoliotiques est réalisée par 1’attachement au rachis d’une
instrumentation permanente de correction. Selon I’endroit de fixation sur le rachis, les
systemes d’instrumentation sont de type postérieur (implants insérés sur la lame de la
vertebre) ou antérieur (implants insérés sur le bord du corps vertébral). Cette étude traite

des systémes de type postérieur.

Le role du systtme d’instrumentation est de créer des efforts pour réduire les
déformations scoliotiques du rachis et maintenir la correction. Les efforts sont
principalement générés par des tiges dont la forme est proche de celle du rachis sain. Les
tiges sont attachées au rachis grace a des implants (vis, crochets) ou des fils d’acier qui se

fixent sur les vertebres. Une fois le systtme installé, il forme avec le rachis un



16

assemblage relativement rigide. Les systemes d’instrumentation sont généralement faits

en alliage d’acier inoxydable ou en titane.

Le corps fileté de la vis s’insére a travers la lame et dans le canal pédiculaire, de chaque
coté de la vertebre, jusqu’aﬁ corps vertébral (Figure 1.10). 1l existe des vis fixes et
pluriaxiales. La particularité de la vis pluriaxiale est que la partie de la vis qui s’attache a
la tige est mobile par rapport a la partie qui se fixe a la vertebre. La rotation entre les
deux parties est libre autour de 1’axe longitudinal de la vis et limitée a quelques degrés

autour de deux autres axes.
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Figure 1.10 Insertion d’une vis pédiculaire fixe sur la vertebre (Sofamor Danek

Group, 1996)

Les crochets s’attachent sur 1’arc vertébral et sont classés selon 1’endroit de fixation sur la
vertebre. Il existe des crochets lamaires inférieurs ou supérieurs, d’apophyse transverse
et pédiculaires (Figure 1.11). Chacun de ces types peut se présenter avec plusieurs

morphologies pour s’adapter aux variations géométriques des vertebres. Pour augmenter
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la rigidité de la fixation avec la vertebre, certains crochets disposent de vis de fixation ou

d’agrafes qui se serrent contre la surface osseuse.

Figure 1.11 Insertion d’un crochet pédiculaire sur la vertebre (Sofamor Danek

Group, 1996)

Les tiges ont une section transversale circulaire constante, parfois avec une texture
diamantée sur la surface, pour une meilleure adhérence des implants. Le diameétre varie
généralement entre 4.0 et 7.0 mm et la longueur est choisie selon le type et I’étendue de
la scoliose. L’alliage d’acier inoxydable confére aux tiges un niveau de rigidité
relativement €levé. Le module d’élasticité est de 194 GPa tandis que la limite d’élasticité
est de 450 MPa. La rigidité de la tige est supérieure pour forcer le rachis a se déformer et
s’ajuster selon la forme de la tige. Pour donner une forme a la tige (manceuvre de
cintrage) avant son installation sur le rachis, le chirurgien utilise des pinces qui donnent

une déformation permanente a la tige. La tige est généralement déformée dans un plan,
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pour s’ajuster aux courbures normales du plan sagittal du rachis et pour éliminer les

courbures du plan frontal.

Un ensemble de deux tiges, une pour chaque c6té du rachis, est habituellement employé
pour corriger la déformation scoliotique. Des barres transversales rigides peuvent
connecter les deux tiges pour augmenter la rigidité du systtme apres la chirurgie

(Dubousset, 1993).

Une greffe osseuse est déposée sur I’espace postérieur avivé du rachis a I’endroit de la
section instrumentée, apres la résection des apophyses épineuses. La fusion osseuse a
lieu dans les semaines suivant la chirurgie et assure alors une stabilisation complete de la

section instrumentée du rachis.

1.3.3 Description et biomécanique du systeme Cotrel-Dubousset Horizon

La méthode proposée par Cotrel et Dubousset (Cotrel et coll., 1988; Dubousset, 1993)
permet la correction des déformations scoliotiques par 1’attachement d’une tige pré-
formée du coté de la concavité de la courbure scoliotique. Les efforts correcteurs sont
principalement introduits par une manceuvre de rotation de la premiere tige installée.
Cette manceuvre force la translation des vertebres vers le plan sagittal dans la méme
direction que la tige. Les courbures en plan frontal du rachis sont ainsi réduites et les

courbures sagittales sont régénérées. Les corrections résultantes sont stabilisées par
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I’ajout d’une deuxieme tige et de dispositifs de traction transverse. Dans le cas de

scolioses moins séveres, le systeme peut étre installé sans manceuvre de rotation.

Plusieurs étapes (Figure 1.12) sont nécessaires pour ’installation appropriée du systéme
Cotrel-Dubousset Horizon (CDH). Les étapes qui ont une incidence mécanique sur le

rachis sont les suivantes :

1. Relachement antéricur (selon la sévérité de la scoliose)

2. Résection des apophyses €pineuses et des ligaments paraspinaux;

3. Installation des implants sur les vertebres;

4. Déformation (cintrage) de la premicre tige;

5. Insertion de la premicre tige sur les implants et ajout des écrous avec un léger
serrage pour garder la tige en place;

6. Rotation de la tige;

7. Serrage a fond des écrous des implants;

8. Déformation de la deuxi¢me tige;

9. Insertion de la deuxi¢me tige sur les implants, ajout et serrage a fond des écrous;

10. Installation des dispositifs de traction transverse.
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Figure 1.12 Manceuvres d’instrumentation: pose des implants, insertion et rotation

de la tige (Sofamor Danek Group, 1996; Cotrel et Dubousset, 1992)

La stratégie opératoire du chirurgien détermine I’emplacement, le nombre, le type
d’implants a installer sur le rachis, le diametre, la longueur et la forme des tiges,
’utilisation ou non de la manceuvre de rotation de la premiere tige installée. Le choix des
vertebres a instrumenter avec des implants est basé sur les zones du rachis qui doivent
étre contraintes directement par I’instrumentation. Ce choix dépend principalement de

I’étendue de la scoliose, de son type ainsi que de la flexibilité du rachis qui est évaluée

avant la chirurgie par des tests d’inclinaison latérale du patient.



21

L’insertion de crochets pédiculaires nécessite la résection des apophyses articulaires

inférieures, ce qui augmente également la mobilité de la section instrumentée du rachis.

Certains chirurgiens optent pour une résection des cOtes du coté de la gibbosité de la cage
thoracique pour des raisons esthétiques. L’incidence mécanique de cette intervention
n’est pas claire, cependant elle pourrait avoir un effet réducteur sur les déformations

scoliotiques du rachis (Sevastik et coll., 1990).

Le systtme CDH apporte une correction tridimensionnelle de la scoliose. Les études
s’accordent généralement pour dire que le systeme assure des réductions importantes des
courbures frontales du rachis et de l’orientation du plan de déformation maximale
(Delorme et Labelle, 1998; Labelle et coll., 1995; Gray et coll., 1991). Cependant, méme
si ’amplitude de ces corrections est importante, elle n’est jamais compléte. La rotation
axiale du rachis, mesurée au niveau de la vertebre apicale, semble ne pas étre corrigée
adéquatement par I’instrumentation et ne représente pas un indice fiable de la correction
de la scoliose (Labelle et coll., 1995; Delorme et coll., 2000; Gray et coll., 1991). Le
systtme CDH procure une restauration partielle des courbures sagittales physiologiques

(Delorme et Labelle, 1998; Labelle et coll., 1995; Gray et coll., 1991).

1.3.4 Modeles de simulation de la chirurgie d’instrumentation du rachis

La modélisation analytique pour I’analyse biomécanique des systémes d’instrumentation

du rachis a fait ’objet de plusieurs études. Dans un premier temps, étant donné les



22

ressources limitées par la puissance de calcul numérique disponible, les modeles
développés présentaient un nombre de degrés de liberté réduit. Ainsi, plusieurs €tudes
utilisant la méthode de calcul par éléments finis ont porté sur 1’évaluation mécanique de
systemes rigides de fixation appliqués a des courts segments de rachis (Goel et coll,,
1988: Liu et coll., 1998; Skalli et coll., 1993; Duffield et coll., 1993; Puttlitz et coll.,
2001). Ces modeles sont souvent des segments de 2-3 vertebres, auxquelles sont attachés
des courts segments d’instrumentation. Les contraintes dans I’instrumentation et dans le
segment rachidien sont évaluées en simulant un chargement appliqué sur le segment de
rachis. Ces études ont permis d’améliorer les connaissances sur la rigidité des segments
rachidiens instrumentés ainsi que sur la résistance mécanique des systemes

d’instrumentation.

D’autres modeles analytiques ont été développés pour étudier la biomécanique des
manceuvres d’instrumentation de segments rachidiens de plusieurs vertébres (Subbaraj et
coll., 1989; Viviani et coll., 1986; Jayaraman et coll., 1989; Ghista et coll., 1988). Dans
ces études, des efforts sont appliqués par itération jusqu’a la correction de la déformation
scoliotique. Généralement, ces modeles sont bi-dimensionnels et peuvent reproduire
adéquatement les corrections de la courbure frontale du rachis. L’intérét de ces modeles
était la prédiction de I’amplitude des efforts requis pour corriger une courbure particuliere

du rachis.
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Une modélisation compléte du rachis instrumenté, parfois accompagné d’un modele de
cage thoracique, a ét€ proposée dans plusieurs €tudes récentes. Ces modeles, présentés
dans les paragraphes qui suivent, ont apporté plus de précision dans la représentation des

efforts réels générés par les systemes d’instrumentation.

L’étude de Stokes et Gardner-Morse (1993) a présenté un modele par éléments finis du
rachis thoracique et lombaire, de la cage thoracique et du systéme d’instrumentation
Harrington. La simulation a été réalisée sur la géométrie pré-opératoire du tronc et les
résultats ont €t€ évalués par rapport aux données post-opératoires en position debout. Le
systeme d’instrumentation est représenté par des crochets et par une tige composée de
trois éléments de type poutre. Les crochets sont attachés aux vertebres par des liens
permettant la rotation relative selon les axes latéral et longitudinal du crochet. Comme
conditions aux limites du rachis, les vertebres inférieure et supérieure du rachis peuvent
tourner en flexion-extension, tandis que la vertebre supérieure peut se déplacer sur un axe
vertical. La simulation de la technique chirurgicale est réalisée en appliquant des
déplacements sur les crochets pour les attacher a la tige. Les résultats des simulations
effectuées pour six cas réels de chirurgie ont montré une correction du rachis légerement
sous-estimée dans le plan frontal. Par rapport aux observations réelles, la plupart des
simulations ont prédit une aggravation de la cyphose et une diminution insuffisante de la

lordose.
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En 1994, Gardner-Morse et Stokes ont présent€é un modele par éléments finis pour la
simulation de I’instrumentation du rachis avec le systeme CD (Gardner-Morse et Stokes,
1994). Le but de cette €tude a été d’analyser la biomé€canique de la manceuvre de rotation
dans le cas de I'instrumentation avec le systeme Cotrel-Dubousset. Deux modeles de
rachis ont été utilisés, avec des courbures thoraciques droite de 65° et 40° et sans
déformation dans le plan sagittal. Le rachis est représenté par un segment de sept
vertebres, instrumenté sur toute sa longueur. Le systtme d’instrumentation est composé
d’une tige flexible composée de trois poutres, et de quatre crochets représentés par des
corps rigides. Les crochets sont connectés aux vertebres par des joints permettant la
rotation selon les axes latéral et longitudinal du crochet. Les crochets peuvent tourner
autour de I’axe longitudinal de la tige. La simulation des manceuvres d’instrumentation
reproduit I’attachement de la tige aux implants, la rotation de la tige et le serrage des
implants. Comme conditions aux limites du rachis, le déplacement vertical de la vertebre
apicale est contraint et les vertebres inférieure et supérieure peuvent seulement tourner
dans les plans sagittal et frontal et se déplacer selon un axe vertical. Les résultats ont
montré une réduction a 50° de I’angle du plan de déformation maximale du rachis, une
réduction de plus de 50% de la déformation frontale et une augmentation importante de la
courbure cyphotique. L’angle de rotation axiale de la vertebre apicale n’a pas été corrigé
adéquatement par la simulation des manceuvres d’instrumentation. Les moments de

torsion nécessaires pour la rotation de la tige étaient inférieurs a 10 Nm.
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Le Borgne (1998a) a développé une approche pour la simulation d’un cas de chirurgie par
le systeme Cotrel-Dubousset. Un modele de rachis par la méthode des éléments finis
avec cage thoracique et bassin a été utilisé (Aubin et coll., 1995; Gauvin, 1996;
Descrimes, 1995). Les implants (vis et crochets) sont représentés par des poutres et sont
attachés par des liaisons fixes aux vertebres. La tige est modélisée par des poutres et est
connectée aux implants par des liaisons assurant la rotation et la translation de I'tmplant
selon I’axe longitudinal du segment de tige. La forme de la tige provient de mesures
radiographiques post-opératoires, I’auteur ayant fait I’hypothése qu’entre les étapes per-
opératoire et post-opératoire les tiges se déforment tres peu. La simulation reproduit
I’étape per-opératoire. Une traction est d’abord appliquée aux extrémités du rachis.
Ensuite, les implants du c6té de la concavité de la courbure scoliotique sont attachés a la
tige. Le déplacement de la tige pendant la manceuvre de rotation est simulé par des
déplacements imposés aux segments de la tige, selon des mesures per-opératoires. Les
résultats de la simulation ont été comparés a des mesures radiographiques per-opératoires
et post-opératoires. Un seul cas de chirurgie réelle a ét€ simulé, mais I’auteur a €té en
mesure de conclure sur la faisabilité de la simulation de la chirurgie, étant donné le

niveau de concordance entre les résultats simulés et ceux de la chirurgie réelle.

Lafage et coll. (2002) ont utilisé le modele personnalisé de Le Borgne (1998a; 1998b)
pour simuler un cas de chirurgie avec le systtme Cotrel-Dubousset. La simulation a
indiqué des résultats réalistes au niveau de la forme du rachis dans les plans frontal et

sagittal, ainsi qu’au niveau de la rotation axiale des vertebres. Le modele a été également
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utilisé pour simuler la correction de la méme scoliose avec trois configurations
différentes des implants. L’auteur a conclut sur la faisabilité de I’approche en tant
qu’outil pour la prédiction de la correction de la scoliose pour la planification de la

chirurgie.

Les modeles par éléments finis représentent des systémes multi-corps discontinus avec
des variations importantes des déplacements et des différences importantes de rigidité
entre les composantes d’instrumentation et le rachis. Cette situation comporte des non-
linéarités et crée des singularités numériques qui augmentent considérablement le temps
de calcul (Aubin et coll., 2003). Des études récentes ont modélisé I’instrumentation du
rachis a I’aide du concept de représentation par multi-corps flexibles. Le systéme est
alors décrit par les équations dynamiques du mouvement et par des équations algébriques
qui déterminent les contraintes de mouvement entre les corps rigides. Ce qui caractérise
ces modeles est le nombre réduit de degrés de liberté, la représentation réaliste des
mécanismes des systémes d’instrumentation et des gestes chirurgicaux et un temps de

calcul trés court (quelques secondes) pour la résolution des équations de mouvement.

A Tl'aide de la technique des multi-corps flexibles, Poulin (1998) a crée un modele
biomécanique pour I’instrumentation du rachis. Le modele a été utilisé pour simuler
I’étape per-opératoire d’une chirurgie réelle réalisée avec le systeme d’instrumentation
USS (Synthes-Stratec Inc., Suisse), ainsi que pour la simulation d’une chirurgie sur un

modele physique de rachis avec une scoliose thoracique. Le rachis est composé des
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régions thoracique et lombaire. Une poutre a déformation élastique (Timoshenko)
représente les éléments intervertébraux, avec des propriétés mécaniques adaptées de la
littérature (Gardner-Morse et coll.,, 1990; Panjabi et coll., 1976). Le systeme
d’instrumentation est composé d’implants (vis et crochets) et d’une tige. Les implants
sont des corps rigides attachés aux vertebres par des liaisons rigides. La tige est
modélisée par un seul corps rigide. Les crochets peuvent tourner librement au point
d’attachement aux vertebres. Initialement, les implants sont attachés a la tige par des
liens permettant la translation et la rotation sur I’axe longitudinal de la tige. Comme
conditions aux limites, la vertebre L5 peut seulement tourner dans le plan sagittal, tandis
que la vertebre T1 peut tourner dans le plan sagittal et se déplacer seulement sur un axe
vertical. La simulation de la chirurgie représente les étapes per-opératoires de la
chirurgie réelle. En premiére étape de la simulation de la chirurgie, la tige est déplacée
vers le rachis et tous les implants sont attachés a la tige. Une fois la tige attachée, une
rotation lui est appliquée pour redresser les courbures scoliotiques puis tous les joints
sont bloqués. La simulation de la chirurgie réelle a bien corrigé le plan frontal tandis que
dans le plan sagittal 1’amplitude et I’évolution des corrections ont €t€ moins bien
reproduites. L’auteur a noté que la simulation de la chirurgie du modele physique a
donné des meilleurs résultats, parce que les conditions aux limites de ce modele sont
fidelement représentées par le modele analytique. L’analyse des résultats des deux
simulations réalisées a permis a l'auteur de conclure quant a la faisabilité de la

modélisation par des mécanismes flexibles pour simuler la chirurgie du rachis.
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Aubin et coll. (2003) ont repris le modele de rachis de Poulin (1998) pour simuler trois
cas réels de chirurgie avec le systeme Cotrel-Dubousset Horizon. Ce modele utilise
comme conditions aux limites du rachis une contrainte qui limite le mouvement de la
derniere vertebre inférieure instrumentée a la rotation en plan frontal. Les implants sont
initialement liés aux vertebres par des joints permettant la rotation autour de |’axe
longitudinal de I'implant. Le modele simule I’attachement aux implants de la premiere
tige, la manceuvre de rotation et finalement le serrage complet de la tige. Le modéle de la
premiere tige est représenté par un corps rigide dont la géométrie est obtenue de
reconstructions radiographiques post-opératoires. La géométrie initiale du modele de
rachis est celle de la configuration per-opératoire (allongé sur la table d’opération) avant
I’instrumentation. Les résultats des simulations ont été évalués au niveau des corrections
géométriques du rachis (comparaison avec les radiographies per-opératoires apres
I’instrumentation) et au niveau des contraintes mécaniques dans I’instrumentation
pendant la chirurgie. L’analyse des résultats a montré que les trois simulations
produisent des corrections adéquates du rachis. Les forces engendrées par la simulation
des gestes chirurgicaux sont par endroit trés élevées a cause des degrés de liberté
insuffisants qui génerent un état de sur-contrainte (hyperstatisme) dans I’instrumentation.
Les auteurs ont comparé leur modele avec ceux basés sur la méthode par éléments finis et
concluent sur les avantages (représentation plus réaliste des manceuvres de chirurgie,
convergence des calculs, temps de simulation) de la modélisation par multi-corps

flexibles.
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Verniest (2003) a également repris le modele de rachis de Poulin (1998) pour modéliser
la chirurgie de la scoliose avec le systeme d’instrumentation Colorado 2. Les manceuvres
d’instrumentation du systeme sont modélisées avec le souci du détail a 1’aide de 26 étapes
de simulation. Les implants et les tiges sont représentés par des corps rigides. Les vis et
les crochets pédiculaires sont attachés aux vertebres par des liens rigides, tandis que les
crochets lamaires sont liés aux vertebres par des joints sphériques. Deux tiges sont
installées pendant les simulations. Les mémes conditions aux limites que celles utilisées
par Poulin (1998) contraignent le rachis. La simulation reproduit les gestes chirurgicaux
de I’étape per-opératoire. Les résultats de la simulation sont comparés a des données
radiographiques per-opératoires, a la fin de I'instrumentation. Un cas réel de chirurgie a
été simulé. Les résultants ont montré que les forces générées pendant la simulation sont
inférieures a celles notées par Aubin et coll. (2003). L’angle Cobb frontal simulé était
pres de la réalité, avec une cyphose sur-corrigée de 4 degrés, cependant avec une rotation
axiale au niveau de la vertebre apicale sur-corrigée de 35°. L’auteur a suggéré que 1’ajout

au modele d’une deuxieme tige améliore la correction des courbures sagittales du rachis.

Petit (2003) a aussi utilisé la technique de multi-corps flexibles pour modéliser la
chirurgie d’instrumentation avec le systtme Colorado 2. Les vertebres sont modélisées
par des corps rigides, tandis que la liaison intervertébrale est modélisée par un joint
sphérique associ€ a des ressorts en torsion selon les trois axes de rotation. La mobilité de
la liaison intervertébrale est définie selon des données de la littérature combinées a des

parametres obtenus par une technique de personnalisation de la mobilité€ en plan frontal



30

du rachis instrumenté (Petit et coll., 2004). Les implants sont attachés aux vertébres par
des liens mobiles (crochets) et fixes (vis). La premiere tige est représentée par un corps
rigide dont la forme est reconstruite a partir de radiographies post-opératoires. Les
vertebres inférieure et sup€rieure sont contraintes pour tourner seulement dans les plans
sagittal et frontal et au niveau de la vertebre supérieure seul le déplacement vertical est
permis. La simulation reproduit la période per-opératoire. Sept cas de chirurgie avec
manceuvre de rotation de la premiere tige ont €té simulés. L’analyse des résultats de
simulation a indiqué une correction réaliste de la courbure frontale du rachis. Le
changement de la courbure sagittale et ’orientation du plan de déformation maximale
sont prédits adéquatement dans la moitié des cas simulés. Les efforts requis pour la
rotation de la tige sont réalistes, cependant les efforts nécessaires pour approcher la tige
des implants lors de son installation sont tres élevés et atteignent parfois la limite de
rupture des pédicules. L’auteur explique 1’état de sur-contrainte du modele par la
simplification de la représentation des mécanismes du systeme d’instrumentation.
D’autres causes de la sur-contrainte seraient les conditions aux limites trop
contraignantes et I'imprécision au niveau du positionnement des implants sur les
vertebres. L’auteur conclut sur la capacité du modele développé a prédire les corrections

géométriques du rachis.
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CHAPITRE 2. METHODOLOGIE

2.1 Résumé de la problématique, objectifs et approche globale

Les scolioses idiopathiques séveres nécessitent une intervention chirurgicale par
instrumentation pour réduire et stabiliser les déformations pathologiques du rachis. Les
configurations d’installation des systeémes d’instrumentation varient d’un chirurgien a
I’autre, ce qui peut influencer le niveau de correction de la scoliose (Vaughan et coll.,
1996; Bridwell, 1994; Hamill et coll., 1996). La possibilité d’anticiper le résultat d’une
intervention chirurgicale présente au moins deux intéréts. D’une part, ¢ca permet de
confronter les résultats de deux configurations d’instrumentation différentes appliquées
au méme rachis. De cette manicere, un chirurgien peut évaluer plusieurs approches pour
sa chirurgie, et en choisir la plus appropriée. De plus, un outil d’anticipation du résultat
de la chirurgie est un support pertinent pour I’apprentissage de la chirurgie, en autant

qu’il représente un moyen dont |’ utilisation est facile, rapide et surtout fiable.

Nous posons comme hypothese la possibilité de prévoir les résultats de la géométrie post-
opératoire du rachis a I’aide d’un modele analytique de simulation de I’instrumentation

du rachis en configuration pré-opératoire.

Ainsi, I’objectif spécifique de cette étude est le développement et la validation d’un

modele biomécanique pour la simulation de la chirurgie du rachis scoliotique avec le
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systtme d’instrumentation Cotrel-Dubousset Horizon (Medtronic Sofamor Danek,

Memphis, USA).

L’approche globale pour réaliser I’objectif de cette étude est synthétisée a la Figure 2.1.
Cette approche est employée pour simuler a posteriori des chirurgies réelles, dans le but
de valider le modele. Les deux premicres étapes constituent le protocole d’acquisition
des données géométriques spécifiques a la chirurgie. Ce protocole est repris a chaque
fois qu’une chirurgie est simulée. A partir des données géométriques obtenues aux étapes
1 et 2, des fonctions automatiques génerent le modele du rachis, des implants et des tiges.
La troisieme étape résume I’approche employée pour représenter les mécanismes qui
assurent l’assemblage et le fonctionnement du modele de D'instrumentation. La
simulation permet de calculer les déplacements et les efforts générés par les manceuvres
de chirurgie au niveau du systeme d’instrumentation et du rachis. La simulation géneére
la géométrie post-opératoire du rachis instrumenté. Pour valider le modele de
I’instrumentation, les résultats des simulations sont comparés a des données géométriques

des chirurgies réelles et avec des données biomécaniques tirées de la littérature.
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2.2 Hypotheses et conditions de simulation

Cette section présente les conditions qui ont servi au choix des cas de chirurgie ainsi que

les hypotheses simplificatrices concernant la simulation de la chirurgie.

Cette étude a utilis€ des cas de scoliose idiopathique opérés avec le systtme CDH par
deux chirurgiens orthopédistes, H. Labelle et B. Poitras, entre septembre 2002 et juillet
2003 a I’'Hopital Sainte-Justine de Montréal. Seuls les cas opérés selon la procédure

habituelle décrite dans la Section 1.3.3 ont ét€ retenus.

Les cas avec mise en traction avant la chirurgie ont €t€ exclus, de méme que les cas ou
les tiges ont été cintrées de fagcon importante apres leur installation (cintrage in situ). De
plus, les cas ou la premicre tige était cintrée en trois dimensions n’ont pas été considérés
car la méthode utilisée pour mesurer la tige ne permettait pas d’obtenir la forme 3D. En
effet, dans cette situation la forme de la tige ne peut €tre obtenue que selon des

radiographies post-installation, lorsqu’elle se trouve déja déformée.

La simulation de la chirurgie a utilisé les hypotheses suivantes :
1. La rigidité de I’instrumentation est trés supérieure a celle du rachis associé a la cage
thoracique et I’instrumentation affecte principalement la forme du rachis. Pour cette

raison, la modélisation de la cage thoracique a été négligée.
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2. La forme du rachis non-instrumenté en position debout est influencée par les forces de
gravité. Ainsi, compte tenu que ’effet de la gravité est intégré dans la géométrie initiale
du rachis, les forces gravitationnelles n’ont pas €té modélisées pour la simulation de la

chirurgie.

2.3 Modélisation du rachis

Le logiciel MSC.ADAMS version 11.0 (MSC.Software Corporation, Santa Ana CA,
USA) a été utilisé pour la modélisation et la simulation de la chirurgie. Les calculs
mathématiques pour la simulation de la chirurgie sont basés sur la résolution des
équations d’Euler-Lagrange pour I’équilibre quasi-statique (Aubin et coll., 2003). Les
corps sont dépourvus de masse puisque les accélérations sont négligées dans la

simulation.

Des €léments structurels du tronc, seul le rachis est modélisé pour la simulation de la
chirurgie. Le modele de rachis est composé d’éléments intervertébraux et de vertébres

représentant les segments thoracique et lombaire (Poulin, 1998).

Les vertebres ont été modélisées par des corps rigides. La géométrie des vertébres est
obtenue par une méthode de reconstruction 3D radiographique (Cheriet et al., 1999) et de
modélisation géométrique (Aubin et coll., 1995). Six repéres anatomiques sont

numé€risés sur chaque vertebre a partir de radiographies frontale et latérale (PA0° + LAT)
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pré-opératoires. La reconstruction des reperes numérisés est améliorée par un algorithme
de correction (Dansereau et coll., 1993) qui corrige la position des repéres par une
technique de lissage. Les six reperes sont mis en correspondance avec des reperes
homologues situés sur des modeles 3D détaillées de vertebres cadavériques typiques. La
géométrie de chacune des vertebres est alors déformée pour correspondre aux six reperes
obtenus par la reconstruction radiographique. La déformation des vertebres est réalisée a
I’aide de transformations géométriques basées sur une méthode de krigeage dual (Trochu,
1993; Aubin et coll., 1995; Delorme et coll., 2003). L’erreur de reconstruction est de
2.1+1.5 mm, tandis que ’erreur de modélisation géométrique est de 2.3+2.0 mm (Aubin

et coll., 1997).

Les éléments intervertébraux ont été modélisés par une poutre flexible de Timoshenko
qui représente globalement le comportement mécanique du disque intervertébral, des
ligaments intervertébraux et des ligaments des joints costo-vertébraux (Poulin, 1998).
Les propriétés mécaniques et d’inertie de la poutre ont été calculées selon une méthode
développée par Gardner-Morse et coll. (1990) a partir de mesures expérimentales de la
rigidité des liaisons intervertébrales thoraciques (Panjabi et coll., 1976). Les données de
Panjabi ont été utilisées pour ajuster les propriétés des poutres intervertébrales aux
niveaux thoracique et lombaire. Les équations pour le calcul de la poutre intervertébrale
sont présentées a la Figure 2.2. Dans ces équations : A est I'aire de la section, E est le
module de Young, L représente la longueur entre les centroides des corps vertébraux des

deux vertebres, G est le module de cisaillement, I est le moment d’inertie, AS est Iaire de
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section en cisaillement. Le module de rigidité « E » et le coefficient de Poisson « v » ont

été choisis arbitrairement (120 MPa et 0.2 respectivement) pour résoudre des équations.

hee = 20141 * 148000 * L
E
lyy= 110*L° [ 1+ 12°(172500/110 - L43)
12*E L2
= 100 L° [1 +  12°(188000/100 - L%/3}
12*E L
A=1010"L
E
A%, = Section * (169600/100 - L*/3)
Iz * 2(14v)
AS, = Section * (1725001110 - L%/3)
_________ by * 2(1+v)

Figure 2.2 Calcul des propriétés des poutres intervertébrales (Poulin, 1998)

Les points d’attache de la poutre intervertébrale sont décentrés postérieurement de 30
millimetres par rapport aux centres des corps vertébraux selon le vecteur qui relie le
centre du corps vertébral au centre des pédicules. Ce décentrement a été choisi de
maniére empirique par Gardner-Morse et Stokes (1994) pour améliorer la réponse des
rotations intervertébrales dans la simulation de la chirurgie postérieure avec le systeme

Cotrel-Dubousset.

Comme condition aux limites du modele de rachis, tous les degrés de liberté de la
vertebre inférieure du rachis sont €liminés. Par rapport aux conditions aux limites

imposées aux deux extrémités du rachis (en particulier sur les vertebres T1 et LS5), cette
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condition limite moins les degrés de liberté du rachis pour assurer un mouvement moins
contraint de segment du rachis instrumenté. Il n’y a pas d’efforts sur le rachis au début
de la simulation. Le repere global du rachis est défini comme suit : I’axe X pointe vers

I’avant, I’axe Y pointe vers la gauche et I’axe Z pointe vers le haut.

Les changements au niveau de la liaison intervertébrale générés par le relachement
antérieur du rachis et par la résection des ligaments épineux et des facettes articulaires

inférieures ne sont pas représentés dans le modele de base du rachis.

2.4 Modélisation du systeme d’instrumentation

Le modele d’instrumentation représente les composantes mécaniques et le mécanisme de
fonctionnement du systeme d’instrumentation par abord postérieur Cotrel-Dubousset
Horizon, CDH (Medtronic Sofamor-Danek, Memphis, USA). Seuls les vis, les crochets,
les écrous et les tiges flexibles ont été modélisés. Etant donné que la simulation de la
chirurgie s’intéresse a l’effet de correction relié aux manceuvres d’attachement de
I’instrumentation, les barres stabilisatrices ne sont pas incluses dans le modele. En effet,
les barres stabilisatrices transverses servent a augmenter la rigidité de la section

instrumentée du rachis apres Pinstallation et le serrage des deux tiges.

Une analyse fonctionnelle détaillée du systeme d’instrumentation a été réalisée pour
modéliser adéquatement son mécanisme de fonctionnement (Annexe 1). Cette analyse a

permis d’identifier les surfaces fonctionnelles des composantes pour déterminer les
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degrés de liberté et les efforts transmis au niveau des liaisons entre les différentes
composantes. Le type de liaison entre deux composantes a ainsi ét€ identifi€ et modélisé
par un joint équivalent disponible dans le logiciel de simulation. L’analyse des surfaces
fonctionnelles a €galement été utilisée pour déterminer la fagcon de modéliser les
contraintes de mouvement nécessaires pour simuler les manceuvres d’installation du
systtme d’instrumentation. Les sections qui suivent présentent les concepts de

modélisation du systéme d’instrumentation qui ont résulté de cette analyse fonctionnelle.

2.4.1 Modélisation des vis, des crochets et des écrous

Pour les cas de chirurgie simul€s, I'identification des vertebres instrumentées et des types
d’implants utilisés a ét€ réalisée sur les radiographies post-opératoires. Le
positionnement des implants sur les vertebres a été calculé selon des reperes

géométriques situés sur les modeles des vertebres.

Les deux types de vis pédiculaires (fixe et pluriaxiale) du systtme CDH ont été
modélisé€s. La vis fixe a été modélisée par un seul corps rigide, tandis que la vis
pluriaxiale a été modélisée par deux corps rigides représentant les parties fixe (intra
vertébrale) et mobile (extra vertébrale). Les corps de la vis pluriaxiale ont été assemblés
par un joint sphérique (Figure 2.3). La rotation du joint est libre autour de 1’axe
longitudinal (Y) de la vis et limitée a 28 degrés autour des deux autres axes (X et Z) de
la vis. Cette amplitude de rotation correspond au mécanisme de fonctionnement de la vis

pluriaxiale. Comme les vis fixes, les crochets et les écrous ont été modélisés par des
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corps rigides. Une représentation géométrique réaliste est associée au modele mécanique

de chaque implant.

overtébre .y .S (partie
s  mobile)

Figure 2.3 Joint sphérique et composantes de la vis pluriaxiale

2.4.2 Modélisation des tiges

Chaque tige a été€ représentée par une succession d’environ 20 poutres de Timoshenko de
longueur égale. Ces poutres ont une déformation linéaire (élastique) et sont connectées
bout 2 bout. A chaque point d’attachement de deux poutres, un corps rigide est attaché
par une liaison fixe, au niveau de son centroide (Figure 2.4). Ce corps a la forme d’un

segment droit.
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segment rigide

segment flexible

Figure 2.4 Représentation schématique du modele de tige déformable

Les éléments déformables permettent de représenter la flexibilité de la tige, tandis que les
segments rigides permettent 1’attachement et le mouvement des implants par rapport a la
tige. Au début de la simulation, les tiges sont modélisées selon la forme per-opératoire
avant installation. Cette forme est obtenue d’aprés un dessin 2D (calque) de la tige
cintrée, réalisé€ en salle d’opération avant 1’installation de la tige. Des points numérisés
sur les dessins des tiges sont utilisés pour calculer la position et I’orientation des
segments rigides des tiges. Dans certains cas, la forme de la deuxieme tige est obtenue
par reconstruction a l’aide des radiographies per-opératoires post-instrumentation, en
considérant que la tige ne se déforme pas pendant son installation (cette observation est
valide pour la deuxieme tige seulement). Les propri€tés mécaniques et la géométrie des
segments flexibles sont celles d’une tige en alliage d’acier inoxydable (E=197 MPa,

G=75.7 MPa) avec une section transverse circulaire de diametre 5.5 mm.
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2.4.3 Contraintes de mouvement

Les composantes du systeme d’instrumentation sont connectées par des joints cinétiques
qui transmettent les efforts et limitent les degrés de liberté entre chaque composante. Les
degrés de liberté et I’amplitude de mouvement de ces liaisons peuvent changer au courant
des simulations. Dans cette section, I’ensemble des modélisations de ces liaisons mobiles

est décrit selon les étapes de la chirurgie.

Selon I’analyse fonctionnelle réalisée (Annexe 1), le lien entre la vis (fixe et pluriaxiale)
et sa vertebre a ét€ modélisé par une liaison fixe. Le point de fixation se situe au milieu
du corps de la vis. Pour tous les types de crochets, la liaison a la vertebre a été modélisée
par un joint sphérique couplé a trois ressorts en torsion selon les trois axes de rotation.
Le joint sphérique est plac€ a I’intersection du plan de symétrie du crochet et de I’axe du
rayon de la lame (Figure 2.5). Les ressorts en torsion ont une raideur linéaire qui est

choisie pour limiter 1’amplitude de rotation a environ 5 degrés. Cette amplitude de

rotation a été choisie selon des observations visuelles fournies par des chirurgiens.
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Figure 2.5 Joint sphérique entre le crochet et la vertebre et K ressorts

Pour simuler la manceuvre d’attachement d’une tige, un corps non déformable, dit virtuel,
est crée sur la tige a proximité de chaque implant a attacher. Ce corps n’existe pas en
réalité, il est utilisé uniquement pour les besoins de modélisation. Le corps virtuel est
attaché a la tige par un joint cylindrique qui permet le glissement et la rotation du corps
virtuel sur ’axe de la tige (IDDL rotation et 1DDI en translation). Deux joints en
translation attachent chaque corps virtuel I’implant correspondant avec deux degrés de
liberté (1DDL translation et 1DDL en rotation). Deux contraintes de mouvement
imposent le déplacement du corps virtuel vers I’implant entrainant ainsi la translation de
la tige vers I’implant. A la fin de cette translation la tige se trouve insérée sur I’implant et
le corps d’un €crou est attaché a chaque implant par un lien fixe avec celui-ci. Pendant la

manceuvre de translation, la tige est orientée par rapport au rachis en conformité avec le
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choix du chirurgien pendant la chirurgie. Pour conserver I’orientation de la tige par
rapport au rachis, 'extrémité inférieure de la tige est fixée a I’'implant le plus bas. Une
fois la premiere tige attachée dans tous les implants, les corps virtuels, les joints en
translation ainsi que les contraintes de mouvement €éliminés et des joints cylindriques sont
créés pour attacher les implants a la tige avec deux degrés de liberté par rapport a I’axe de
la tige (IDDL en translation et 1DDL en rotation. Ces joints cylindriques ont le rOle de

garder la tige attachée aux implants.

joints avec contraintes
mouvement

joint
cylindrique

corps
virtuel

tige

Figure 2.6 Joints et contraintes de mouvement a I’étape de translation de la tige

A I’étape de la rotation de la premiére tige, une contrainte de mouvement de rotation est
appliquée entre la tige et 'un des implants, généralement un implant situé vers le centre

de la tige. Cette contrainte agit entre la té€te de I’implant et le segment rigide de tige le
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plus proche et permet a la tige de se déplacer en translation durant la manceuvre. Pour
cette manceuvre, le joint cylindrique entre I'implant choisi et la tige est changé en joint
charniere (1DDL en rotation autour sur I’axe de la tige), pour contraindre le déplacement
longitudinal de la tige. La rotation appliquée est de 90 degrés autour de 1’axe du segment

rigide de la tige.

joint
charniére

tige

Figure 2.7 Joints et contraintes de mouvement a I’étape de rotation de la tige

Pour représenter le serrage a fond des écrous, les liens entre la tige et les implants sont
changés en liens fixes et la contrainte de rotation de la tige (si existante) est éliminée.
Dans le cas d’une vis pluriaxiale, au serrage a fond de I’écrou, la liaison mobile entre les

deux parties de la vis est changée en liaison fixe.
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2.5 Protocole pour la simulation des maneuvres d’instrumentation

La simulation de la chirurgie se déroule selon les étapes suivantes (Figure 2.8):

1. Création du modele de rachis personnalisé;

2. Ajout des modeles d’implants et de leur liaison aux vertebres;

3. Ajout et positionnement du modele de la premiére tige;

4. Attachement de la premiere tige aux implants;

5. Rotation de la premiere tige (selon le cas);

6. Serrage de la premiére tige;

7. Ajout et positionnement du modele de la deuxieme tige;

8. Attachement de la deuxieme tige aux implants;

9. Serrage de la deuxieéme tige.

¥
% ~¥
s&%} s
e
2
e
*é‘ € ig’%ﬁ &
e :’%1%
AT 7 _gﬁ/
S S
Z;ggiésle :ln(;)?;?s et tige

attachement
tige + pose écrous

rotation tige
+ serrage écrous

attachement 2éme tige
+ pose & serrage ecrous

Figure 2.8 Etapes de simulation d’un cas de chirurgie
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La simulation des étapes de la chirurgie a été automatisée par une série de fonctions
paramétriques programmées sous Matlab (MathWorks, Natik MA, USA) qui génerent
dans l’interface Adams le modele de rachis, des implants et des tiges selon la
configuration de départ de la chirurgie. Un fichier de commandes appelle ensuite des
fonctions paramétriques écrites en langage Adams qui créent les joints entre les
composantes du modele. Des fonctions paramétriques génerent ensuite les contraintes de
mouvement représentant les manceuvres d’instrumentation et lance le calcul de la
simulation. La géométrie du rachis est affichée a I’écran apres le calcul de chaque étape

de simulation de la chirurgie.

2.6 Evaluation du modele pour la simulation de la chirurgie

Pour évaluer la réponse mécanique et géométrique du modele de simulation, sept cas de
scoliose (identifi€s de P1 a P7) instrumentés par abord postérieur avec le systeme CDH
ont été simulés. Les données cliniques des patients sont présentées au Tableau 2.1. Le
résultat de la simulation de la chirurgie a été évalué par des indices géométriques de la

forme du rachis et par I’amplitude des efforts de correction de la scoliose.
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Tableau 2.1 Données cliniques des cas simulés.

Patient Age Taille Sexe Scoliose Discectomie Dérotation Cobb Pré-op Cobb Post-op

P1 19 168 F Thoracique (D) non oui 45° 11°

P2 18 153 F  Thoracique (D) non non 25° 10°
P3 14 163 F  Lombaire (G) °‘:g1f4')'1 oui 88° 43°
PA 10 13 M Thoracique (D) °‘.:.i1‘:'_f’r'11'26)a oui 62° 20°
PS5 16 170 F :?;mg;l::((g)), non oui 30°T,41°L  23°T,12°L
P6 15 158 F Ioz‘;arifg‘:;;) ~ non oui 38° 12°
P7 13 156 F lhoracique(D) oui(T9-T10 ., 45°T,58°L  26°T, 20°L

et lombaire (G) aL3-L4)

Les modeles analytiques peuvent présenter une imprécision importante de I’inclinaison
des plateaux des vertebres, ce qui peut influencer la mesure de I’angle de Cobb. Pour
cette raison, l’angle de Ferguson a é&t€ utilis€ pour toutes les mesures d’indices
géométriques, car cet angle dépend uniquement de I’emplacement des vertebres utilisées
pour la mesure. Ainsi, les indices géométriques évalués ont été les angles de Ferguson
des courbures du plan frontal, de la cyphose et de la lordose. L’angle qui indique
I’orientation du plan de déformation maximale est également €té évalué. Ces mesures ont
été réalisées sur le modele aux étapes de I’attachement de la premicre tige, de la rotation
de la premiere tige et de 1’attachement de la deuxiéme tige. L’erreur de mesure des
indices géométriques dépend principalement du choix des vertébres limites et apicale qui
caractérisent les courbures et de I'erreur de reconstruction de la géométrie du rachis

(Stokes et coll., 1993; Jaremko et coll., 2002). Pour tenir compte de cette erreur dans
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I’évaluation des tous les indices géométriques de la simulation, seul un écart supérieur a 5

degrés a été considéré comme significatif.

Les efforts générés dans le modele de rachis instrumenté sont mesurés apres I'étape de la
pose de la deuxieme tige. La force maximale et la moyenne des efforts a la liaison entre
les implants et les vertebres sont évaluées selon les trois composantes exprimées dans le
repere local de cette liaison. Dans ce repére, par rapport a la vertebre, I’axe X pointe vers
la droite, Y pointe vers arriere et Z pointe vers le haut (Figure 2.9). Le couple requis

par la manceuvre de rotation de la tige est également mesuré.

Figure 2.9 Repére local de la liaison implant-vertéebre

2.7 Etudes de sensibilité de paramétres de modélisation

La modélisation du systeme d’instrumentation comporte plusieurs simplifications et
hypotheéses. Pour comprendre I’importance de ces choix sur les résultats des simulations,

certains parametres de modélisation ont fait ’objet d’études de sensibilité. Les deux
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patients utilisés pour les études de sensibilité (P4 et P7) présentent deux types différents

de scoliose.

2.7.1.1 Etude sur la discectomie

Les poutres intervertébrales correspondant aux niveaux avec discectomie ont été
modifiées pour simuler le changement de propriétés des éléments intervertébraux. Pour
évaluer ’effet de la discectomie, le module de Young des poutres intervertébrales a été
multipli€ par un facteur de 0.5 (E #1 = 60 MPa) et de 0.2 (E #2 = 24 MPa). La borne
supérieure est basée sur les travaux de Boudreault (1994), qui a trouvé que le disque
intervertébral est responsable d’environ 50% de la rigidité de la liaison intervertébrale.
Cependant, la diminution de 50% du module de rigidité de la poutre intervertébrale est
une représentation approximative de 1’effet de la discectomie. Un deuxiéme seuil (E #2)
choisi arbitrairement plus bas a €té utilisé pour €valuer I’effet d’une diminution plus
importante de la rigidité de la poutre intervertébrale. Les résultats de ces simulations ont

été comparés avec les simulations initiales, selon les critéres de la section 2.6.

2.7.1.2 Etude de sensibilité sur I’emplacement des implants

La précision du positionnement et de 1’orientation des implants par rapport a la tige peut
varier selon la qualité de reconstruction de la géométrie vertébrale. Pour analyser I’effet
de ’emplacement des implants sur les résultats de la simulation, des tests ont été réalisés

sur trois modeles d’un segment de rachis composé de trois vertebres (T4-T6)
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instrumentées avec des tiges de chaque c6té. Le premier modele a été instrumenté avec
des vis pluriaxiales, le deuxieme avec des crochets pédiculaires et le troisieme avec des
vis fixes.  Dans la configuration initiale les efforts dans les liaisons implant-vertébre
sont inférieurs a 1.0 N. Dans chaque cas, deux configurations sont testées, chacune de
ces configurations faisant I’objet de quatre tests. La premiére configuration représente
une instrumentation de chaque vertebre par deux implants (6 implants au total). Dans les
deux premiers tests, I'implant de gauche de la verteébre TS5 est déplacé vers 1’apophyse
épineuse de 1 mm et de 2 mm. Dans les deux derniers tests, le méme implant est déplacé
a partir de sa position initiale sur un axe antéro-postérieur (vers ’avant) de 1 mm et de 2
mm. Dans la deuxieme configuration, I'implant de droite de la vertebre TS5 est enlevé et
les mémes tests sont repris sur I’implant de gauche de cette vertebre. Les efforts au
niveau des liaisons entre implants et vertebres sont mesurés pour toutes les

configurations.

L’effet de I’emplacement des implants a également été analysé dans le contexte de la
simulation d’une chirurgie. Le positionnement des implants du patient P7 a été modifié
en corrigeant leur emplacement et orientation par rapport aux tiges. Ces corrections ont
ét€ de ’ordre de 1 a 5 mm pour ’emplacement et de 5 a 10" pour I'orientation. Les
résultats de cette simulation ont été comparés aux résultats de la simulation P7 initiale

(sans correction de I’alignement des implants), selon les critéres de la Section 2.6.
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2.7.1.3 Etude de sensibilité sur les conditions aux limites

L’application de conditions aux limites uniquement a une extrémité du rachis peut
constituer un conditionnement insuffisant pour évaluer les changements de géométrie des
segments du rachis qui ne sont pas instrumentés. La plupart des études sur la
modélisation des chirurgies ont imposé des contraintes aux deux extrémités du rachis.
Pour évaluer la nécessité de 1'utilisation de contraintes aux extrémités du rachis, deux
conditions différentes de ce type ont été€ évaluées. Une de ces conditions (CL#1)
correspond au choix le plus souvent utilis€ dans les études précedentes (Stokes et
Gardner-Morse, 1993; Poulin, 1998; Verniest, 2003). Dans cette condition, les vertébres
inférieure et supérieure du rachis peuvent seulement tourner dans le plan sagittal tandis
que la vertebre supérieure peut se déplacer sur ’axe vertical du rachis. Les axes du
repere global du rachis ont été utilisés pour définir ces contraintes. Une deuxiéme
condition aux limites (CL#2) a été évaluée. Par rapport a la configuration CL #1, la
rotation de la vertebre supérieure a été permise seulement dans le plan frontal afin de
permettre un meilleur ajustement de la géométrie du rachis dans ce plan. Deux cas de
simulation ont ét€ repris, chacun avec deux nouvelles configurations de conditions aux
limites. Les résultats ont €té comparés aux simulations initiales selon les critéres

présentés dans la Section 2.6.



2.7.1.4 Etude sur la déformation de la tige

La déformation de la tige est réaliste uniquement si les contraintes ne dépassent pas la
limite élastique. Pour évaluer si les contraintes dans la tige dépassent le seuil d’élasticité
pendant la simulation, un modele par éléments finis de la tige isolée a été développé pour
les patients P4 et P7. Le modele de tige par éléments finis a été déformé pour avoir la
méme forme que celle de la tige a la fin de la simulation de la chirurgie. Les contraintes
dans la tige ont ét€ mesurées pendant la déformation, et comparées avec le seuil

d’élasticité du matériau de la tige.



54

CHAPITRE 3. RESULTATS

3.1 Indices géométriques des simulations

La Figure 3.1 a) et b) présente les indices géométriques des sept cas simulés. La
correction de la courbure majeure frontale est principalement obtenue a la pose et a la
rotation de la premiére tige. Ainsi, I'installation de la premicre tige est responsable en
moyenne de 70% de cette correction tandis que la manceuvre de rotation de la tige
apporte en moyenne 26% de correction. La pose de la deuxiéme tige n’influence pas la
correction de la courbure majeure dans le plan frontal. Pour tous les cas, la correction
simulée de la courbure majeure dans le plan frontal correspond a celle mesurée sur le

patient a 1’état post-opératoire (moins de 6 degrés d’écart).

Les changements les plus importants de la cyphose et de la lordose sont obtenus a la pose
et 2 la rotation de la premiére tige. A la fin de I'instrumentation, la cyphose simulée
correspond au résultat de la chirurgie réelle dans tous les cas. La lordose est simulée
avec un écart inférieur a 6 degrés par rapport aux résultats de la chirurgie réelle, a
I’exception du patient P4 dont la simulation prévoit un angle supérieur de 13 degrés par

rapport a la chirurgie réelle.
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Figure 3.1 a) Indices géométriques, patients P1-P3 (FERG = angle de Ferguson)
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Les simulations générent une diminution de 1’angle du plan de déformation maximale.
Dans la plupart des cas, la pose et la rotation de la premicre tige causent le plus de
changements de D’orientation du plan de déformation maximale du rachis. Pour les
patients P3 et P4, l'orientation du plan de déformation maximale a la fin de
P’instrumentation correspond a 1’étape post-opératoire de la chirurgie. Pour les autres
patients, 1’orientation est sous- ou sur-corrigée par un €cart par rapport au résultat de la

chirurgie qui varie de 20 a 35 degrés.

3.2 Analyse des efforts du rachis instrumenté

Le Tableau 3.1 présente les efforts des liaisons implant-vertebre a la fin des simulations
d’instrumentation. L’amplitude des forces latérales moyennes se situe selon le patient
entre 110 et 570N, avec des valeurs maximales entre 210 et 1400N. Les forces antéro-
postérieures moyennes se situent entre 50 et 225N, avec des valeurs maximales entre 220
et 600N, a I’exception du patient P3 ot les forces sont nettement plus élevées. Les forces
antéro-postérieures (Fy) agissent principalement pour modifier les courbures sagittales
(cyphose et lordose) du rachis. Les forces verticales moyennes de la liaison implant-

vertébre varient entre 32 et 290N, avec des valeurs maximales entre 75 et SO0N.
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Tableau 3.1 Efforts dans le modéle instrumenté a la fin de la simulation

Patient Force latérale Force antéro- Force verticale Force
Fx(N) postérieure, Fy(N) Fz(N) totale (N)
max. moy<nne mazx. moyenne max. moyenne | moyenne
Pl 620 255 330 88 110 40 273
P2 210 110 220 50 75 32 125
P3 1400 | 570 | 2500 | 750 800 290 986
P4 650 290 800 135 390 135 347
PS 700 280 400 150 200 100 333
P6 1100 | 330 530 200 250 65 391
F7 850 280 600 225 220 80 368

Les forces totales pour chaque liaison implant-vertebre sont indiquées a I’ Annexe 2. Les
efforts moyens les plus élevés se trouvent dans le cas du patient P3, particulierement au
niveau des forces antéro-postérieures dont le maximum atteint 2500N avec une moyenne
de 750N. Le patient P2 présente les efforts moyens les moins élevés, en particulier au

niveau des composantes latérale et verticale.

Pendant la manceuvre de rotation de la tige, I’implant sur lequel la tige tourne peut aussi
effectuer une rotation par rapport a sa vertébre de fixation. La rotation effective de la tige
(Tableau 3.2) représente la rotation imposée a la tige (90 degrés) additionnée a la rotation

entre ’implant et sa vertebre de fixation (ou entre les deux parties de I’implant dans le
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cas d’une vis pluriaxiale). Les couples de rotation de la premiére tige varient entre 2.1 et

17.5 Nm selon le patient, avec une rotation effective de la tige entre 80 et 90 degrés.

Tableau 3.2 Couple et rotation effective de la 1 tige

Patient Couple rotation tige (Nth) Rotation effective de la
premicére tige
1 3.9 90°
2 pas de manceuvre de rotation | pas de manceuvre de rotation
3 17.5 90°
4 10.3 90°
5 21 81’
6 7.0 90°
7 4.2 85°

3.3 Etude sur les conditions aux limites imposées au rachis

Par rapport aux conditions initiales, les effets des conditions CL #1 et CL #2 sont
significatifs en particulier pour le patient P4. Dans ce cas, les conditions CL #1 et CL #2
font perdre la correction de la courbure majeure frontale avec un écart significatif par
rapport a la simulation avec les conditions initiales (Figure 3.3). Pour le méme patient, la
simulation de la réduction de la lordose devient similaire au résultat de la chirurgie réelle
avec les conditions CL #2. Dans le cas du patient P7, il n’y a pas de différence

significative entre les résultats obtenus avec les conditions CL #1 et CL #2 et la
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simulation avec les conditions initiales, excepté pour 1’angle d’orientation du plan de

déformation maximale (Figure 3.4).

90 a Pre-op (chirurgie)
80 1 Post-op CL #1 (simulation)
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Figure 3.3 Indices géométriques avec les conditions CL #1 et #2. Patient P4
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: @ Post-op CL #2 (simulation)
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: 0O Post-op (chirurgie
60 | p( gie)

Angle (degrés)
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Figure 3.4 Indices géométriques avec les conditions CL #1 et #2. Patient P7

Pour le patient P4, les forces latérales moyennes diminuent de 70% avec CL #1 et de
40% avec CL #2, tandis que les forces antéro-postérieures moyennes augmentent de 40%

avec CL #1 et de 15% avec CL #2 (Tableau 3.3). Pour le patient P7, les deux conditions
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aux limites augmentent les forces moyennes d’environ 10% par rapport aux conditions
initiales (Tableau 3.4). Par rapport aux conditions initiales, le couple maximal dans le
rachis diminue de 25% avec CL #1 et demeure inchangé avec CL #2 pour le patient P4, et

diminuent de 35% avec CL #2 et demeure inchangé avec CL #1 pour le patient P7.

Tableau 3.3 Efforts dans le modele instrumenté en fin de simulation avec les
conditions aux limites initiale, CL#1 et CL#2. Patient P4

, Force antéro- . Force totale | Couple de rotation de
Force latérale, Fx(IN) . Force verticale, Fz(IN) P .
postérieure, Fy(N) N la tige (Nm)
Conditions aux limites max. moyenne max. moyenne max. moyenne | moyenne max.
s : : -
Vertebre l_n?é_neure fixée 650 290 800 135 390 135 347 10.3

(initial)

C1. #1 320 85 700 220 275 80 249 12.0

CL #2 430 170 510 160 450 115 260 8.2

Tableau 3.4 Efforts dans le modele instrumenté en fin de simulation avec les
conditions aux limites initiale, CL#1 et CL#2. Patient P7

éro- : F totale | C le d tation d.
Force latérale, Fx(N) Fo’r?e antéro Force verticale, Fz(N) orce lotale | C-ouple ) © rotation de
postérieure, Fy(IN) ) 1a tige (Nm)
Conditions aux limites max. moyenne max. moyenne max. moyenne | moyenne max.
Vertebre inféri fixé

eore l‘n.ftf,neure ce 850 280 600 225 220 80 368 4.2
(initial)
CL #1 900 307 700 280 225 85 424 6.6
CL #2 800 330 700 275 310 95 440 3.3




3.4 EKtude sur le role mécanique de la discectomie
Les Figures 3.4 et 3.5 présentent les indices géométriques des modeles avec et sans

modélisation de la discectomie.
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Figure 3.5 Indices géométriques avec et sans discectomie. Patient P4
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Figure 3.6 Indices géométriques avec et sans discectomie. Patient P7
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Par rapport au module E initial, le module E#2 fait perdre la correction de la courbure
frontale thoracique du patient P4. Le module E#1 fait perdre la correction de la courbure
thoracique en plan frontal et le module E#2 fait perdre la correction de la cyphose du

patient P7 (Figure 3.6).

Les efforts moyens ne changent pas beaucoup avec les modules E#1 et E#2. Pour le
patient P4, les efforts avec les modules E#1 et #2 demeurent généralement les mémes
qu’avec le module initial (Tableau 3.5). Seule la force verticale moyenne augmente de
50% avec le module E#1 et de 30% avec le module E#2, tandis que le couple de rotation
de la tige diminue de 15% et 25% avec les modules E#1 et #2 respectivement. Pour le
patient P7 (Tableau 3.6), la modification des modules cause une diminution significative

des forces latérales (jusqu’a 50% avec le module E#2).

Tableau 3.5 Efforts dans le modéle instrumenté en fin de simulation. Patient P4

Force antéro- . F totale |C d tati
: Force latérale, Fx(IN) ostéricure, Fy Force verticale, Fz(N) oree lotale ouplleti ¢ rotation de
. Module d*élasticité de pos » Fy () ™) a tige (Nm)
1a poutre intervertébrale
max. moyenne max. moyenne max. moyenne | moyenne max.
120 MPa (initial) 650 290 800 135 390 135 347 10.3
E #1 (60 Mpa) 710 310 400 125 Q00 255 420 9.7
E #2 (24 Mpa) 690 270 350 135 590 190 357 7.2
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Tableau 3.6 Efforts dans le modéle instrumenté en fin de simulation. Patient P7

Force latérale, Fx(N) Fo’r?e antéro- Force verticale, Fz(IW) C(_mple dans 'le rachis
Module d’élasticité de postérieure, Fy(N) instrumenté (Nm)
la poutre intervertébrale
max. [(moyemme| max. moyenne max. moyenne | moyenne max.
120 MPa (initial) 850 280 600 225 220 80 368 4.2
E #1 (60 Mpa) 650 245 350 165 180 80 306 4.8
E #2 (24 Mpa) 600 220 300 110 200 65 254 3.7

3.5 Analyse du role mécanique du positionnement des implants

Les tests effectués sur le segment de rachis montrent que le déplacement d’un implant par

rapport a la tige augmente considérablement les efforts de la liaison implant-vertébre

(Tableau 3.7). Par exemple, les forces les plus élevées se trouvent dans les montages

avec des vis fixes.

Le déplacement d’un crochet pédiculaire augmente davantage

I’amplitude des efforts que le déplacement d’une vis pluriaxiale. Les montages avec six

implants présentent des efforts supérieurs aux montages avec cing implants.
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Tableau 3.7 Forces générées par le déplacement d’un implant

Configuration

Déplacement impose

Forces maximales (N}

6 crochets peédiculaires 1.0 mm antéro-postérieur 575
2.0 mm antéro-postérieur 1255

1.0 mm latéral 105

2.0 mm latéral 435

5 crochets pédiculaires 2.0 mm antéro-postérieur 270
2.0 mm latéral 190

6 vis pluriaxiales 1.0 mm antéro-postérieur 130
2.0 mm antéro-postérieur 510

2.0 mm latéral

aucun effort généré

5 vis pluriaxiales

2.0 mm antéro-postérieur

125

2.0 mm latéral

aucun effort généré

6 vis fixes 1.0 mm antéro-postérieur 4000
2.0 mm antéro-postérieur 4250

1.0 mm latéral 4750

2.0 mm latéral 4800

5 vis fixes 2.0 mm antéro-postérieur 1100
2.0 mm latéral 1100

Dans le cas de la simulation du patient P7, la modification du positionnement des

implants influence la correction de la cyphose et de la lordose. Par rapport a la

simulation initiale, I’angle de la cyphose a augmenté de 4 degrés et 1’angle de la lordose

est plus élevé de 8 degrés (Figure 3.7).
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Figure 3.7 Indices géométriques avec positionnement des implants modifié (P7)

La correction du positionnement des implants réduit les efforts dans le rachis

instrumenté, en particulier les forces maximales et moyennes de correction dans le plan

frontal qui diminuent d’environ 50% (Tableau 3.8), tandis que les efforts selon les deux

autres directions ainsi que le couple maximal dans le rachis ne changent pas beaucoup.

Tableau 3.8 Efforts dans le modéle instrumenté en fin de simulation. Patient P7

Force latérale, Fx(N)

Force antéro-

Force verticale, Fz(N)

Force totale

Couple de rotation de

ostérieure, la tige (Nm
Ingertion des implants P Fy®) ™) ge (Nm)
max. |moyenne| max. moyenne | max. | moyenne [ moyenne max.
Positionnement
Jonme 850 280 600 225 220 80 368 42
d’origine
‘ Positionnement modifié 540 130 700 200 230 70 249 4.7
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3.6 Analyse mécanique de la déformation des tiges

Seule la premiere tige installée présente des déformations globales importantes dues a
I’instrumentation, principalement dans le plan frontal du rachis (déformation latérale).

Ces déformations se produisent en particulier a la manceuvre de rotation de la tige.

La simulation du patient P7 présente les déformations les plus importantes : a la fin de la
simulation de la chirurgie la tige présente une fleche latérale de 26mm, en prenant
comme référence I’orientation du segment le plus bas de la tige. L’analyse par éléments
finis montre qu’a plus de 25% de cette déformation (soit une fleche de 9.5mm) la tige

atteint la limite théorique de déformation €élastique du matériau.

Dans le reste de cas simulés, les déformations des tiges ont des déformations avec des

fleches approximatives de 6.5mm et moins.

3.7 Temps de calcul des simulations

Le temps de calcul pour les sept cas analysés varie selon I'importance des déformations
scoliotiques, le nombre et ’emplacement des implants utilisés et la qualité de la
reconstruction de la géométrie du rachis. La séquence d’attachement des implants a la
tige influence ainsi le temps de calcul. Le temps de simulation est réduit lorsque tous les

implants d’une tige sont attachés en méme temps. Dans ce cas, la simulation se réalise en
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trois étapes de calcul (attachement des deux tiges et rotation de la premiere tige) qui
nécessitent, lorsque la convergence est rapide, environ 4 minutes de calcul dont 3 minutes
pour attacher la premiere tige. Ces mesures proviennent de la simulation avec interface

graphique du patient P1, réalisée sur un processeur PC Pentium 4 de 1.80GHz.



69

CHAPITRE 4. ANALYSE DES RESULTATS ET DISCUSSION

Ce projet avait comme objectif le développement d’un modele analytique pour la
simulation des actes chirurgicaux d’instrumentation du rachis scoliotique. Le modele
développé a €t€ soumis a une évaluation qui, combinée avec une étude de sensibilité de
certains parametres mécaniques, fait état de la validité des résultats biomécaniques des
simulations. Ce chapitre présente I’évaluation du modele et discute des facteurs qui

influencent les résultats de simulation.

L’évaluation des résultats de simulation de sept cas réels de chirurgie montre que le
modele de rachis instrumenté gén¢re une configuration géométrique post-opératoire
généralement adéquate. Dans tous les cas de chirurgie, le modele simule adéquatement la
correction de la courbure frontale majeure, avec un écart de I’angle de Ferguson inférieur
a six degrés par rapport au résultat de la chirurgie. Ces résultats sont comparables a ceux
obtenus par d'autres études utilisant 1’approche par multi-corps flexibles (Poulin, 1998;
Aubin et coll., 2003; Petit, 2003). Dans ces études, une correction adéquate de la
courbure frontale majeure €tait obtenue avec des instrumentations différentes (systémes
USS, CD et Colorado 2) appliquées a des modeles de rachis similaires, a I’exception de
celui de Petit qui incorpore une personnalisation des propri€tés mécaniques. Dans la
présente étude, six des sept cas simulés présentent une amélioration de la cyphose et de la
lordose en conformité avec le résultat de la chirurgie réelle. A ce sujet, Aubin et coll.

(2003) et Petit (2003) ont également obtenu des corrections adéquates, tandis que Poulin
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(1998) a noté des résultats moins satisfaisants qui ont cependant €té mesurés sur un seul

cas de simulation.

L’orientation du plan de déformation maximale est corrigée dans le bon sens, mais
I’adéquation finale avec le résultat de la chirurgie réelle n’est obtenue que pour trois cas.
L’orientation du plan de déformation maximale du rachis peut étre différente pour deux
raisons. D’une part, un écart entre les courbures simulées et celles obtenues par la
chirurgie réelle peut donner un angle d’orientation du plan de déformation maximale
différent, en particulier lorsque les courbures du rachis sont de faible amplitude. D’autre
part, des courbures du rachis avec une faible amplitude (par exemple inférieure a 20
degrés) augmentent I’erreur de mesure de 1’orientation du plan de déformation maximale.
Ainsi, une erreur de position des vertebres de 1’ordre de 3 mm (Aubin et coll., 1997) se
traduit par un changement important dans le calcul de l’orientation du plan de
déformation maximale du rachis. Les résultats obtenus par Petit (2003) vont dans le
méme sens avec une correction adéquate de Dorientation du plan de déformation
maximale dans seulement la moitié de ces cas de simulation, pour lesquels I’angle de
Ferguson de la courbure frontale et de la cyphose était généralement inférieur a 10

degrés.

Les simulations de cas de chirurgies réelles n’utilisent pas de propriétés mécaniques du
rachis personnalisées pour chaque patient, cependant les résultats géométriques des

simulations sont satisfaisants. Petit (2003) avait constaté une situation similaire dans une
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étude qui incorporait un modele de personnalisation de la flexibilité des segments du
rachis lors de I'inclinaison en plan frontal. L’auteur n’avait pas noté de différence
significative de la géométrie du rachis instrumenté entre le modele avec cette
personnalisation et un modele sans personnalisation. La personnalisation des propriétés
mécaniques du rachis pourrait donc ne pas étre essentielle pour obtenir des résultats

géométriques satisfaisants dans la simulation de la chirurgie d’instrumentation du rachis.

La pose de la premiere tige est responsable d’un pourcentage élevé de la correction totale
du plan frontal et de la cyphose, tandis que la manceuvre de rotation de la tige complete la
correction dans la moitié des cas. Ces résultats sont similaires avec ceux obtenus par
I’étude de Petit (2003). Dans la présente étude, I’amplitude de correction apportée par la
manceuvre de pose de la premiere tige s’explique par le fait que la forme de la tige a une
courbure moins importante que celle du rachis en configuration pré-opératoire (Delorme
et Labelle, 1998). Verniest (2003) a par ailleurs suggéré que la correction du plan sagittal
du rachis est avantagée par la modélisation de la deuxiéme tige, situation qui n’est pas
confirmée par la présente étude ou la deuxiéme tige n'a pas d'effet notable sur la

correction des plans frontal et sagittal.

Au niveau de la liaison implant-vertebre, tous les cas prévoient des forces totales élevées
a la fin de la simulation, avec des moyennes avoisinant 350N. Les forces moyennes et
maximales sont les plus élevées pour la scoliose la plus sévere (P3) et les moins élevées

pour la scoliose la plus faible (P2). Dans les cinq autres cas il n’y a pas de lien apparent
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entre I’amplitude des forces moyennes et I’amplitude initiale ou le degré de correction de
la courbure frontale majeure et de la cyphose (Figures 5.1 et 5.2) lorsque celles-ci varient
d’un patient a I’autre. Par contre, les composantes latérales en plan frontal sont environ
deux fois plus importantes que les composantes antéro-postérieures du plan sagittal, ce
qui correspond avec une amplitude de correction des courbures plus importante dans le
plan frontal que dans le plan sagittal. Par ailleurs, il ne semble pas y avoir un lien entre la
localisation de la courbure majeure (thoracique ou lombaire) et I’amplitude des forces, ce
qui est dii au fait que le modele de poutre intervertébrale a les mémes caractéristiques
mécaniques aux niveaux thoracique et lombaire. L’amplitude des efforts mesurés dans le
rachis instrumenté correspond avec les résultats de deux €tudes similaires. Ainsi, Petit
(2003) a trouvé des forces latérales moyennes similaires, tandis que Aubin et coll. (2003)
ont trouvé des forces totales maximales du méme ordre de grandeur que dans la présente

étude.
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Figure 4.1 Correction de la courbure frontale majeure versus forces de correction
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Figure 4.2 Correction de la cyphose versus forces de correction

La rotation de la tige atteint généralement 90 degrés et requiert un couple relativement
faible qui se compare avec les valeurs de 8.0 (£3.0) Nm, mesurées in-vivo par Duke
(2001). L’amplitude du couple ne semble pas étre reli€e a I’amplitude de correction de la
courbure frontale majeure. La valeur du couple appliqué sur la tige pouvait varier
légerement dans la présente étude selon I’implant sur lequel était placée la contrainte de

rotation.

Avec les conditions aux limites initiales, il y a un seul résultat inadéquat au niveau des
indices géométriques, soit la réduction de la lordose du patient P4. L’ajout de nouvelles
conditions, en particulier des conditions CL #2, a amélioré la réduction de la lordose pour
ce patient jusqu’a la valeur observée dans la chirurgie réelle. Etant donnée que la région
lombaire est souvent peu instrumentée, le modele du rachis doit étre contraint aux deux

extrémités pour permettre une modification de la lordose lors de I’instrumentation.
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Cependant, I'utilisation de contraintes de déplacement aux deux extrémités du rachis a
dégradé la correction de la courbure frontale dans les deux chirurgies simulées et avec les
deux conditions aux limites évaluées. Ce dernier résultat n’est toutefois pas en accord
avec les observations de Petit (2003) qui a obtenu des corrections adéquates du plan
frontal avec des conditions aux deux extrémités du rachis, cependant il n’a pas indiqué si
la correction de la lordose était également adéquate. Le modele de rachis utilisé par Petit
(2003) était contraint aux deux extrémités mais avec moins de réduction des degrés de
liberté : les vertebres aux limites du rachis pouvaient tourner sur deux axes au lieu d’un
seul axe de rotation utilis€ dans la présente €tude de sensibilité. Ainsi, ’utilisation de
contraintes de déplacement aux deux extrémités du rachis peut €tre nécessaire pour
représenter adéquatement la correction de I’angle de la lordose, cependant ces contraintes

doivent limiter le moins possible les degrés de liberté des vertebres aux limites du rachis.

Le modele du rachis instrumenté utilise des tiges flexibles avec déformation élastique
seulement. Les cas de chirurgie simulés présentaient des courbures majeures séveres
(angle Cobb pré-opératoire jusqu’a 88°) cependant la déformation des tiges au-dela de la
limite d’élasticité c’est produit une seule fois (patient P7) et avec une amplitude
relativement réduite. Lorsqu’une tige se déforme au-dela de la limit€ théorique
d’élasticité, elle supporte plus de contraintes qu’une tige qui se déforme avec plasticité,
ce qui peut causer la sur-correction du rachis. Toutefois, dans le cas du patient P7, la
déformation de la tige au-deld de la limite élastique ne semble pas avoir affecté la

correction du rachis. Probablement, seulement une déformation trés importante des tiges
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au-dela de la limite élastique affecte les résultats de la simulation. Pour cette raison, le
modele de tige avec déformation élastique convient aux simulations de la chirurgie. Par
ailleurs, il est difficile d’évaluer si I’utilisation de tiges flexibles améliore la correction de

la géométrie du rachis, puisque les déformations des tiges sont limitées.

La modélisation simplifiée de la discectomie a comme seul avantage la réduction du
couple de rotation de la tige (jusqu’a 60%). En effet, pour le patient P4 la modélisation
de la discectomie affecte peu la correction du rachis, tandis que pour le patient P7 il se
produit une perte de correction de la courbure frontale mineure et de la cyphose, qui
étaient adéquatement corrigées sans la modélisation de la discectomie. Ces résultats sont
valides pour les deux modules de rigidité testés et ne semblent pas étre dis a la
modélisation de maniere treés simplifiée de la discectomie. En effet, la réduction de la
rigidité du disque intervertébral a ét€ évaluée pour une plage étendue diminuant beaucoup
la rigidit€ du rachis, effet recherché par la manceuvre de discectomie. L’utilisation du
module de Young initial doit étre retenue pour les propriétés mécaniques des poutres
intervertébrales aux niveaux avec discectomie car une diminution de la rigidité du rachis

peut conduire a des résultats imprécis lors de I’instrumentation du rachis.

Le mod¢le de simulation indique la présence d’efforts trés €levés au niveau de la liaison
implant-vertebre. Ces forces ont été calculées dans les reperes locaux des implants.
Dans certains cas, les forces latérales peuvent étre supérieures aux efforts causant le bris

de la vertebre, tels que mesurés par Hackenberg et coll. (2002), tandis que les efforts
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antéro-postérieurs sont généralement inférieurs aux limites d’arrachement mesurées par
Gayet et coll. (2002). 1I est peu probable que les efforts de la liaison implant-vertebre
soient uniquement causés par le redressement des courbures du rachis. L’alignement des
implants par rapport aux tiges influence beaucoup I’amplitude des forces au niveau de la
liaison implant-vertebre. Les tests sur un segment de trois vertebres montrent qu’un
mauvais positionnement des implants génere des forces comparables a celles mesurées
dans la simulation de la chirurgie, particulierement au niveau des crochets pédiculaires et
des vis fixes, qui ont une mobilité plus limitée par rapport a la vertebre d’insertion.
Lorsque la vertebre du milieu est instrumentée avec un seul implant, son déplacement est
moins contraint, ce qui diminue les efforts transmis par l'implant. Dans le cas de
chirurgie étudié, I’amélioration du positionnement des implants est responsable d’une
réduction d’environ 50% des efforts de correction en plan frontal. Petit (2003) a noté
également une diminution treés importante (de 1340N a 132N) des efforts au niveau du
joint intervertébral, aprés une modification de la position des implants. Aubin et coll.
(2003) ont noté qu’un déplacement de 2 mm d’un implant dans un modele de rachis
instrumenté génere une réduction de 12% des sur-contraintes entre ’implant et la
vertebre. Tous ces résultats démontrent la relation entre le positionnement des implants
et le niveau élevé des efforts dans le rachis instrumenté. Un positionnement inadéquat
des implants augmente de fagon importante le niveau des efforts dans le rachis. 1I faut
noter aussi que la modélisation de la liaison entre les crochets lamaire et transversaire et
les vertebres omet le degré de liberté en translation qui résulte de I’analyse fonctionnelle,

cependant la présence réduite de ce type d’implants ne peut expliquer le niveau élevé des
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efforts. Par ailleurs, la fixation des vis (pluriaxiales et fixes) a la vertebre a été modélisée
par une liaison rigide déterminée selon 1’analyse des surfaces fonctionnelles. En réalité
cette liaison a une certaine mobilité due a la rigidité limitée de la masse osseuse qui peut
s’écraser lorsque des forces importantes agissent sur 'implant. Il est difficile d’estimer
I’amplitude de mouvement entre la vis et la vertebre, mais la modélisation de cette
mobilité€ devrait étre étudiée versus la réduction du niveau des efforts a I'interface

implant-vertebre dans le rachis instrumenté.

Des auteurs ont affirmé que I'état hyperstatique est en partie le résultat d’un déplacement
sur-contraint entre les implants et les tiges (Aubin et coll., 2003; Petit, 2003). Dans la
chirurgie réelle, le chirurgien peut effectuer des petites manceuvres d’ajustement
(compression, distraction, cintrage des tiges in-situ, etc.) pour assembler plus facilement
les composantes du systeme. Dans la présente €tude, ’absence de ces manceuvres
d’ajustement peut augmenter le niveau des contraintes nécessaires pour 1’assemblage des
surfaces fonctionnelles entre les implants et les tiges. Les efforts générés par 1’absence
dans le modele des manceuvres d’ajustement s’additionnent aux efforts générés par un

mauvais alignement des implants par rapport aux tiges.

La présence d’efforts trés élevés ne semble pas influencer la simulation de la correction
du rachis. Dans la présente étude, malgré la présence de sur-contraintes, la correction du
rachis est adéquate dans six des sept des cas simulés. En effet, les tiges attachées aux

vertebres peuvent former un ensemble dans lequel les contraintes imposées par un
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implant mal aligné causent la déformation des tiges car les implants et les vertebres sont
modélisés par des corps rigides. Etant donné que les tiges ont un module d’élasticité tres
élevé par rapport aux €léments intervertébraux, des faibles déformations locales des tiges
génerent des efforts élevés dans les liaisons implant-vertébre sans que cela cause des
déplacements importants entre les vertebres ou, en conséquence, de changement de la
géométrie globale du rachis. Le cas du patient P3 est un bon exemple de cette situation
car le niveau des efforts est 2 a 3 fois plus €levé par rapport aux autres cas simulés sans
que cela nuise a la correction de la géométrie du rachis. Malgré le fait que ces sur-
contraintes n’influencent pas la correction du rachis, elles présentent un inconvénient
important dans la simulation des chirurgies. En effet, 1a présence de ces contraintes tres
élevées rend difficile 1’évaluation des efforts de correction du rachis qui sont présents

dans ’instrumentation de la chirurgie réelle.

La qualité du positionnement des implants dépend d’une série de facteurs plus ou moins
faciles a contrbler. Premierement, la reconstruction de la géométrie des vertébres peut
varier selon la qualité de D'identification des repeéres anatomiques, ce qui affecte le
positionnement des implants. Par ailleurs, le positionnement automatique des implants
utilisé dans cette étude est une simplification de la réalité, car le chirurgien compose
également avec la position et I’orientation de chaque implant par rapport a la tige. 1l faut
également noter qu’il est difficile d’ajuster la position des implants en fonction de la tige,

a cause des différences entre la forme de la tige et celle du rachis au moment de
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I’attachement de la tige. En effet, le positionnement du patient sur la table d’opération

entraine une réduction significative de la courbure scoliotique (Delorme et coll., 2000).

Ce travail a nécessité le développement complet d’une modélisation particuliere et
spécifique représentant le systeme d’instrumentation CD Horizon. Ainsi, les modeles des
toutes composantes du systeme CD Horizon ont été développés, incluant un modele de
tige avec flexibilit€. Pour la réalisation d’une simulation, ’ensemble des joints et
contraintes de mouvement ont été développés pour représenter les mécanismes du
systeme d’instrumentation ainsi que les manceuvres de la chirurgie d’instrumentation. Le

modele ainsi développé a été appliqué au modele de rachis développé par Poulin (1998).

Pour assurer la facilité d’utilisation du modele de simulation pour un cas particulier de
chirurgie, des fonctions paramétriques ont été développées pour la génération du modele
de l'instrumentation dans I’environnement de calcul. Les fonctions automatiques de
génération des corps des implants ainsi que le calcul du positionnement des implants ont
été adaptés selon les travaux réalisés par Petit (2003). Des fonctions paramétriques ont
été également développées pour la génération des joints et contraintes permettant de
simuler les étapes de la simulation d’instrumentation. De plus, un protocole particulier
pour ’acquisition des données de la configuration de I’instrumentation a été mis au point

et utilis€é pour chaque cas de simulation de chirurgie réelle. Ce protocole porte

particulierement sur I’acquisition des données relatives aux formes de tiges a I’étape per-
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opératoire pré-instrumentation, ainsi qu’au type et a I’emplacement des implants utilisés

pour chaque cas de chirurgie simulé.
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CHAPITRE 5. CONCLUSION

L’objectif de ce projet était de développer un modele analytique biomécanique pour
stmuler I’instrumentation chirurgicale du rachis scoliotique. Un modele personnalisé a
été développé, représentant le rachis, le systeme mécanique d’instrumentation CDH et les

manceuvres de la chirurgie.

Le modele de simulation a été évalué en simulant sept cas de chirurgie avec des scolioses
de types et de sévérités variables. Le modele simule de maniere satisfaisante la
correction du rachis. Ainsi, la correction des courbures frontales et sagittales est
conforme au résultat de la chirurgie dans six cas. Un septieme cas ne réduit pas la
lordose a cause des conditions aux limites utilisées dans le modele. Des conditions aux
limites différentes ont amélioré la correction de la lordose mais au détriment de la
correction des courbures en plan frontal. L’orientation du plan de déformation maximale
ne correspond pas toujours aux résultats des chirurgies réelles. Cette situation ne reflete
pas nécessairement la réalit€é car la méthode de mesure est trés sensible au
positionnement des vertebres qui dépend de I’erreur de reconstruction radiographique.
La modélisation simplifiée de la discectomie par une diminution du module d’élasticité
des poutres intervertébrales n’améliore pas la correction du rachis et en conséquence
n’est pas nécessaire dans la simulation d’instrumentation. Par ailleurs [’utilisation de

tiges flexibles avec déformation élastique est adéquate pour les simulations, puisque les
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déformations des tiges pendant I’instrumentation sont limitées, généralement sous le seuil

d’élasticité de 1’ acier.

Le modéle de simulation de la chirurgie prédit généralement des efforts de réaction tres
€levés aux points d’ancrage de I’instrumentation, efforts qui sont proches ou supérieurs a
la limite de résistance mécanique des vertebres. Cette situation est probablement causée
par I’alignement inadéquat des implants par rapport aux tiges et par 1’absence dans le
modele de manceuvres d’ajustement pour ’'insertion des tiges dans les implants. Une
étude de sensibilité sur I’effet du mauvais positionnement des implants a montré que les
efforts générés dans cette situation sont de 1’ordre des efforts maximaux présents dans les
cas simulés. La présence des efforts trés élevés ne nuit pas a la correction de la géométrie
du rachis, cependant elle a I’'inconvénient de ne pas permettre une évaluation adéquate

des efforts réels de correction du rachis.

Quelques recommandations s’imposent a la suite de 1’analyse des résultats des
simulations. Ces recommandations peuvent corriger les lacunes du modele et améliorer
la qualité des résultats.

1. Un bon positionnement des implants sur les vertebres est nécessaire pour limiter la
présence de I’état de sur-contrainte pendant la simulation. La qualité des numérisations
du rachis doit étre la meilleure possible, car le positionnement des implants dépend de la

géométrie reconstruite des vertebres.
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2. Un modélisation de la liaison vis-vertebre avec plus de flexibilité doit étre étudiée,
afin d’évaluer la possibilité de réduire les efforts causé€s par 1’alignement inadéquat des
vis par rapport aux tiges.

3. Des nouvelles conditions aux limites doivent étre utilisées pour assurer les

changements de 1’angle de la lordose pendant I'instrumentation du rachis.

Les résultats des simulations de cas de chirurgie réalisés avec le modele développé
permettent de confirmer la possibilité de prévoir les résultats géométriques et mécaniques
d’une chirurgie réelle. Les simulations réalisées démontrent qu’il est possible de calculer
le résultat post-opératoire d’une chirurgie réelle a partir de la géométrie pré-opératoire du
rachis. I est ainsi possible d’analyser la réponse de plusieurs configurations
d’instrumentation sur le méme rachis scoliotique dans un délai de temps relativement
réduit et avec une intervention minime de la part du manipulateur. L’approche par multi-
corps flexibles simplifie et accélere les calculs analytiques au point de pouvoir envisager
I'utilisation de tels modeles pour le planning chirurgical. Des développements pour
raffiner la modélisation sont encore possibles, mais dans l’ensemble, la modélisation

actuelle est satisfaisante et adaptée pour la simulation de la chirurgie.

Ce modele de simulation de la chirurgie s’inscrit dans un projet important de
développement d’un simulateur de chirurgie. Dans le cadre de ce projet, le modele de
simulation de la chirurgie peut servir pour le planning chirurgical, aussi bien qu’en tant

qu’outil d’apprentissage de la chirurgie d’instrumentation de la scoliose.
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ANNEXE 1 - ANALYSE FONCTIONNELLE DU SYSTEME

D’INSTRUMENTATION CD HORIZON M8 ET M10

Introduction

Cette annexe présente 1’analyse mécanique utilisée pour modéliser les composantes du
systtme d’instrumentation Cotrel-Dubousset Horizon (CDH) et les manceuvres
chirurgicales de mise en place de ce systeme. Il existe deux versions du systtme CDH
avec vis pluriaxiales, M8 et M 10, qui se différencient au niveau du dimensionnement des

composantes. Une seule analyse fonctionnelle a été réalisée pour les deux versions.

Le systeme CDH est installé selon plusieurs étapes, dont certaines ne sont pas modélisées
dans cette étude : pose d’agrafes, cintrage des tiges, contraction et la distraction des tiges,
pose de connecteurs et de barres stabilisatrices. L’analyse fonctionnelle a été réalisée

seulement pour les composantes utilisées dans le modele de simulation (Tableau A. 1).

Tableau A. 1. Nomenclature des composantes du systéme CDH

1 Vis |
1.1 Simple
12 Pluriaxiale
2 Crochets
1.1 Pédiculaire
12. Lamaire

1.3 Transversaire

Ecrou

4 Tige
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Les étapes retenues pour 1’analyse fonctionnelle sont les suivantes :
1. Pose des implants sur les vertebres;
2. Pose de la premiére tige et pose des €crous avec serrage partiel;

3. Manceuvre de rotation de la premiere tige;

o

. Serrage complet des écrous de la premiére tige;

w

. Pose de la deuxieme tige et pose des écrous avec serrage partiel;

=)

. Serrage complet des écrous de la deuxieéme tige.

1. Surfaces fonctionnelles a I’instrumentation
Des surfaces fonctionnelles au niveau des composantes du systeme CDH et de I'interface
avec le rachis assurent I’assemblage et donnent les degrés de liberté du systeme. Une

surface fonctionnelle représente la surface de contact entre deux corps rigides.

Les surfaces fonctionnelles d’une vis fixe ou pluriaxiale en contact avec la vertebre sont :
(V1) surface d’appui pour la tige, (V2) filet pour I’écrou, (V3) surface d’appui avec la
vertebre, (V4) corps de la vis (Figure A. 1). Les surfaces fonctionnelles d’un crochet en
contact avec la verteébre sont : (C1) surface d’appui pour la tige, (C2) filet pour I’écrou,
(C3) surface d’appui pour la vertebre, (C4) surface de 1’encoche du crochet pédiculaire
d’appui pour la vertebre (Figure A. 1). Les surfaces fonctionnelles d’une vertebre
instrumentée sont : (VT1) surface d’appui pour le crochet transversaire, (VT2) surface
d’appui pour le crochet lamaire, (VT3) surface d’appui pour le crochet pédiculaire, (VT4)

surface d’appui pour ’encoche du crochet pédiculaire, (VTS5) surface d’appui pour la vis
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pédiculaire, (VT6) trou du pédicule pour la vis pédiculaire (Figure A. 2). Les surfaces
fonctionnelles d’un écrou sont : (E1) surface d’appui sur la tige, (E2) filet pour I’implant

(Figure A. 3). La surface fonctionnelle de la tige est T1 (Figure A. 3).

Figure A. 1. Surfaces fonctionnelles d’une vis et d’un crochet

Figure A. 2. Surfaces fonctionnelles d’une vertébre instrumentée
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E2 El T1

Figure A. 3. Surfaces fonctionnelles d’un écrou et de la tige

Les surfaces fonctionnelles des composantes de la vis pluriaxiale sont : (SA1) butée avec
la couronne, (SA2) rainure de la té€te pour 1’agrafe C, (SA3) contact avec la couronne,
(SA4, SAS) contact avec la téte de la vis, (SA6) contact avec le corps de la vis, (SA7)
contact avec la téte de la vis, (SA8) contact avec le corps de la vis, (SA9) contact avec la

couronne, (SA10) appui avec I’agrafe C (Figure A. 4).
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Figure A. 4. Surfaces fonctionnelles des composantes de la vis pluriaxiale

Les surfaces fonctionnelles a chaque étape de la chirurgie sont définies par les degrés de
liberté et par les efforts transmis entre les deux surfaces en contact. Les tableaux qui

suivent présentent les surfaces fonctionnelles en identifiant les degrés de liberté libres et
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les efforts transmis (Tableaux A.2 2 A.4). Ces informations sont exprimées dans les

reperes locaux des composantes du systeme d'instrumentation.

La surface de la lame des crochets est considérée étant cylindrique selon ’axe OX du
systtme de coordonnées du crochet. La rainure spécifique au crochet pédiculaire est
considérée comme cylindrique selon 1’axe OZ. Le frottement entre deux surfaces
fonctionnelles est négligé. Le contact entre deux surfaces fonctionnelles est considéré

uniforme et les surfaces fonctionnelles sont considérées solidaires.

Tableau A. 2. Surfaces fonctionnelles a la pose des implants (degrés de liberté libres

et efforts transmis)

vertebre
' V3/VTS V4/VT6
VIS RZ, DX, DY RZ. DZ
FZ, MX, MY FX, FY, FZ, MX, MY
C3/VTI, 2, 3 C4/VT4
crochet DY, RY DZ, RZ
FX, FZ, MX, MZ FX, FY. MX, MY
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Tableau A. 3. Surfaces fonctionnelles a la pose et a la rotation d’une tige avec

serrage partiel des écrous (degrés de liberté libres et efforts transmis)

vertebre tige écrou
. V3/VTS VANT6 TIVI E2/V2
Vi RZ, DX. DY RZ, DZ DX, RX DZ RZ
FZ, MX, MY FX, FYMI;Z’ MX. 7 FY.MZ MY | FX.FY,FZ MX.MY
C3/VTIL, 2,3 C4/VT4 TI/CI E2/C2
crochet DY, RY DZ, RZ DX, RX DZ. RZ
FX,FZ MX,MZ | FX.FY.MX.MY | FZ FY,MZ MY | EX,FEY,FZ MX, MY

N NI R RSN SN
o

T1/El
DX, DY, RX,RZ
FZ, MY

écrou

Tableau A. 4. Surfaces fonctionnelles des composantes d’une vis pluriaxiale a la

pose et a la rotation d’une tige avec serrage partiel des écrous (degrés de liberté

libres et efforts transmis)

couronne agrafe élastique en C
SAI/SA4 SA3/SAS SA2/SAT
tete DX, DY.RZ DZ, RZ RZ
FZ MX.MY | FX,FY,MX,MY FX, FY, FZ, MX, MY
SA6/SA9 SAB/SA10
corps RX, RY.RZ RX.RY, RZ
FX. FY, FZ FX, FY. FZ

Lorsqu’un écrou est serré a fond, tous les degrés de liberté entre I’implant et la tige sont

supprimés. De plus, si ’écrou est serré a fond sur une vis pluriaxiale, les degrés de
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liberté entre les deux composantes de la vis sont également supprimés. Les liaisons

implant-vertebre ne sont pas influencées par le serrage a fond des écrous.

Les degrés de liberté de chaque bindme de surfaces fonctionnelles peuvent étre
représentés par une liaison standard équivalente. Les Tableaux suivants présentent les
liaisons standard équivalentes pour chaque surface fonctionnelle (Tableaux A.5 a A.7).

L’orientation des liaisons équivalentes est donnée dans le repere des objets.

Tableau A. 5. Liaisons équivalentes implant-vertebre

Veriebre
vis e . -
glissiere hélicoidale d’axe OZ appui plan de normale OZ
crochet pivot glissant d’axe OY pivot glissant d’axe OZ

Tableau A. 6. Liaisons équivalentes tige-implant a 1a pose et a la rotation d’une tige

avec serrage partiel des écrous

tige écrou
vis . . , e e ,
pivot glissant d’axe OX glissiére hélicoidale d’axe OZ
crochet . . PP .
pivot glissant d’axe OX glissiére hélicoidale d’axe OZ
écrou lin¢aire rectiligne d’axe OX,
de normale OZ
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Tableau A. 7. Liaisons équivalentes des composantes de la vis pluriaxiale a la pose

et a la rotation d’une tige avec serrage partiel des écrous

couronne agrafe élastique en C
téte . . . \ . ,
appui plan de normale OZ | pivot glissant d’axe OZ pivot d’axe OZ
corps rotule rotule

Lorsque les écrous sont serrés a fond, toutes les liaisons présentées dans les Tableaux A.6

et A.7 deviennent des liaisons fixes.
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ANNEXE 2 - FORCES TOTALES DANS LES LIAISONS IMPLANT-

VERTEBRE

Cette annexe présente les forces totales dans les liaisons implant-vertebre a la fin de

chaque simulation. Le type et ’emplacement des implants sont également spécifiés.

Tableau A. 8. a) Forces totales dans les liaisons implant-vertebre

Patient

P2

P3

S3gad

L

Cité gauche de la vertébre

crochet d'apophyse trangverse

. crochet pediculaire
crochet pediculaire
crochet pediculaire
crochet pediculaire
crochet pediculaire
crochet pediculaire
vis pediculaire fixe

vis pediculaire pluriaxiale

vis pediculaire pluriaxiale
vis pediculaire pluriaxiale

crochet pediculaire
‘ crochet ‘pediculaire

crochet pediculaire
crochet pediculaire

vis pediculaire pluriaxiale

vis pediculaire pluriaxiale
vis pediculaire pluriaxiale

~ vis pediculaire pluriaxiale

crochet pediculaire
crochet pediculaire

crochet pediculaire

crachet pediculaire
vis pediculaire pluriaxiale
wis pediculaire pluriaxiale
s pediculaire pluriaxiale
vis pediculaire pluriaxiale

Farce totale (N)

130
440
160

400

630

620

BE0

430
60

i

100

80
140

310

80
40
220
220

450
900
2075
2600
400
850
400
450

Cdté droit de la vertebre

crachet pediculaire

vis pediculaire pluriaxiale

crochet pediculaire
crochet pediculaire

vis pediculaire pluriaxiale

_vis pediculaire pluriaxiale

. Erochet pediculaire
~ crochet pediculaire
crachet pediculaire

vis pediculaire pluriaxiale
vis pediculaire pluriaxiale

Force totale (M)

30

30

150
180

A0

400
1760
1700

900
650



Tableau A. 9. b) Forces totales dans les liaisons implant-vertébre

Fatient

P3

dd

44
=)

LK

P4

T5
NG

T11
T12

)

P5
T
T2
L1
L4

P6

Chodadaas

- P7
T4
TS

™
T2
L1

L4

Cité pauche de [a vertébre

crochet pediculaire
crachet pediculaire
crachet pediculaire
crochet pediculaire
vis pediculaire pluriaxiale
vis pediculaire pluriaxiale
vis pediculaire pluriaxiale
vis pediculaire pluriaxiale

crachet lamaire
crachet pediculaire
crochet pediculaire
crochet pediculaire
crochet pediculaire
~ crochet lamaire
wig pediculaire pluriaxiale
vis pediculaire plunaxiale
vis pediculaire pluriaxiale

~ vis pediculaire pluriaxiale

vis pediculaire pluriaxiale

crochet lamaire
vis pediculaire pluriaxiale

vis pediculaire pluriaxiale

¥is pediculaire pluriaxiale
vis pediculaire pluriaxiale
vis pediculaire pluriaxiale

crochet pediculaire

crochet pediculaire

~ crochet pediculaire

crachet pediculaire

crochet pediculaire

crachet pediculaire
vis pediculaire pluriaxiale

~ vis pediculaire plunaxiale

vis pediculaire pluriaxiale‘
vis pediculaire pluriaxiale

crochet pediculaire
crochet pediculaire
crochet pediculaire
crochet pediculaire
crachet lamaire
vis pediculaire pluriaxiale
vis pediculaire pluriaxiale

~wis pediculaire plunaxiale

_vie pediculaire pluriaxiale

~ vis pediculaire pluriaxiale

vis pediculaire pluriaxiale

Force totale (M)

710
1010
2600

2600
400
850
400
450

400
400
160
70

440
900
310
450
700
340
200

540
B40

240
530
7580
580

300
350
350
200
1300
300
400
700
200
400

200
300
700
300
450
B00
800
1150
300
200
300

Cdté droit de la vertébre

crochet pediculaire
crochet pediculaire
crochet pediculaire

vis pediculaire pluniaxiale
vis pediculaire pluriaxiale

crachet lamaire
crochet pediculaire

vis pediculaire pluriaxiale

vis pediculaire pluriaxiale

crochet pediculaire

vis pediculaire pluriaxiale

vis pediculaire pluriaxiale

crochet d'apophyse transverse

crochet pediculaire

vis pediculaire pluriaxiale

vis pediculaire pluriaxiale

crochet pediculaire

crochet pediculaire

vis pediculaire pluriaxiale

vis pediculaire pluriaxiale

Force totale (N)

400
1650
16580

200
850

350
500

34D

220

30

50

40

300

500

800

330

300

600

300

100



