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RESUME 

Lors de l'elaboration d'une strategie operatoire pour le traitement de la scoliose 

idiopathique adolescente, la flexibility du rachis est evaluee a 1'aide de tests de flexibilite 

afin de determiner la reductibilite des courbes du rachis ainsi que les niveaux a 

instrumenter. Cependant, les tests conventionnels n'evaluent pas la flexibilite reelle du 

rachis puisqu'ils ne considerent pas les forces necessaires a l'obtention de la 

modification de la courbure du rachis. 

Aussi, la flexibilite calculee lors de la personnalisation des proprietes mecaniques de 

modeles biomecaniques du rachis scoliotique differe puisque les methodes de 

personnalisation utilisees sont generalement elaborees en fonction de la modelisation 

employee. Ainsi, la comparaison entre les resultats des simulations des differents 

modeles devient alors difficile puisque ceux-ci sont influences par la flexibilite calculee. 

Ce projet consiste done a creer un simulateur d'inflexion laterale interactif de patients 

scoliotiques a l'aide de courbes experimentales de comportement force-deplacement afin 

de decoupler le processus de personnalisation des modeles biomecaniques de la 

modelisation utilisee. Celui-ci est base sur l'hypothese selon laquelle la simulation d'un 

test d'inflexion laterale maximale d'un patient scoliotique peut predire le deplacement 

de la colonne vertebrale lorsque le modele inclut directement le comportement du rachis 

provenant des courbes experimentales. L'objectif secondaire est d'evaluer la precision 
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du systeme en effectuant des simulations d'inflexion laterale maximale sur un ensemble 

de patients scoliotiques. 

Pour realiser ces objectifs, une reconstruction 3D personnalisee du rachis (Tl a L5) du 

patient est d'abord realisee a partir d'images radiographiques biplanaires. La position 2D 

des centroi'des des vertebres et les angles de Cobb au repos et lors de Finflexion laterale 

maximale droite et gauche sont aussi mesures directement sur les radiographics. Cette 

information permet de mesurer la precision du systeme lors de la simulation du test 

d'inflexion laterale. 

Ensuite, le simulateur utilise ces reconstructions 3D personnalisees du rachis en 

specifiant une contrainte spherique entre chaque vertebre. A 1'aide des courbes 

experimentales, trois couples de reponse des elements intervertebraux sont appliques sur 

chaque vertebre d'une unite fonctionnelle et sont determines selon Tangle entre les corps 

vertebraux de facon continue tout le long de la simulation. Les positions radiographiques 

des patients en inflexion laterale maximale sont reproduites en appliquant graduellement 

un moment sur la vertebre Tl et en fixant L5 pour tous les degres de liberte. Puis, 

1'erreur de simulation et les couples necessaires a la reproduction du test d'inflexion 

laterale sont determines. 

Ce projet a permis d'experimenter un systeme de simulation interactif par corps rigides 

favorisant 1'interact!vite au prix de la precision. Ce compromis est realise en posant 

1'hypothese simplificatrice principale selon laquelle l'effet d'une liaison cinematique est 

tres localise pour des pas de temps petits. Son effet peut alors etre calcule sans 
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considerer les autres liaisons a 1'interieur du systeme permettant ainsi de reduire la 

complexity de la resolution du systeme de contraintes. 

Les simulations ont permis de reproduire plus de 94% du deplacement du rachis produit 

lors du test d'inflexion laterale maximale pour les 10 patients scoliotiques. L'erreur 

moyenne sur la position des vertebres est de 5mm ± 3mm et la variation de Tangle de 

Cobb est de 5° ± 3°. Ces valeurs ont ete obtenues pour 95% des cas. II a egalement ete 

possible d'evaluer les couples necessaires a la reproduction de I'inflexion laterale des 

patients, variant de 2.8Nm a 17.5Nm. De plus, toutes les simulations ont ete realisees en 

temps reel. 

Ces resultats permettent de confirmer 1'hypothese et demontrent la faisabilite de simuler 

les tests d'inflexion laterale maximale de patients scoliotiques de maniere interactive a 

Faide d'un modele simplifie du rachis. Ainsi, ce simulateur permet de decoupler le 

processus de personnalisation des modeles biomecaniques de la modelisation utilisee. 

La methode de simulation employee dans le cadre de ce projet est un premier pas dans 

l'elaboration de systemes temps reel. Et puisqu'un tel systeme semble etre mieux adapte 

au milieu clinique en raison de son temps d'execution, il offre ainsi plus d'opportunites 

d'etre utilise. 
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ABSTRACT 

In adolescent idiopathic scoliosis, surgical treatment strategy is determined from 

flexibility tests (e.g. lateral bending, traction, suspension...). These tests evaluate the 

reduction in spine curvature and are also used to identify the levels to be instrumented. 

However, conventional tests do not assess the real spine flexibility since they do not 

consider forces needed to modify the spine's curvature. 

Personalization methods used in current biomechanical models generally determine 

flexibility in a manner that is dependent on the modelling technique used. Thus, the 

flexibility calculated from this personalization process is normally not the same. Since 

the simulation results are influenced by the calculated flexibility, an attempt to compare 

the results obtained from different models will be misleading. 

The goal of this project was to create an interactive side-bending test simulator of 

scoliotic spine where the personalization process is not influenced by the modelling 

technique used. This simulator used force-displacement behavioural curves deduced 

from experiments. It was hypothesized that the maximum side-bending test simulation 

of a scoliosis patient can predict the movement of the spine when the model includes 

direct spinal behaviour from experimental curves. The secondary objective was to 

evaluate the system accuracy by performing maximum side-bending simulations on a set 

of scoliosis patients. 
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To achieve these objectives, a personalized 3D spine reconstruction (T1-L5) of the 

patient was created from biplanar x-ray images. Then, the spine midline and Cobb 

angles in the upright posture and at maximum right and left side-bending were measured 

directly on radiographs. This information was used to measure the system accuracy 

during side-bending test simulations. 

The simulator used these personalized 3D spine reconstructions by specifying a 

spherical joint constraint between each vertebra. Using the experimental force-

displacement curves, three torques were applied to each vertebra in a functional unit. 

These torques were determined throughout the simulation by the angle between the 

vertebral bodies. The spine shape in maximum side-bending taken from the radiographs 

was reproduced by gradually applying a torque on Tl vertebra and by fixing all degrees 

of freedom of L5. The resulting torque was the one that gives the lowest error between 

the simulated spine displacement and the real values obtained from lateral bending test. 

This project also experimented an interactive rigid body simulation system in which 

each joint was treated locally thus reducing the solving complexity of the constraint 

system. This approach was based on the assumption that the joint effect is localized for 

small time steps and thus its effect can be calculated without considering other joints 

within the system. 

The simulations were able to reproduce more than 94% of the spinal displacement 

produced during the side-bending test for the 10 scoliosis patients. The average error on 

the position of the vertebrae was 5mm ± 3mm and the variation of the Cobb angle was 
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5° ± 3°. These values were obtained for 95% of cases. It was also possible to assess the 

torques needed to reproduce the side-bending test, ranging from 2.8Nm to 17.5Nm. In 

addition, all simulations were carried out in real time. These results confirm the 

hypothesis and demonstrate the feasibility of simulating maximum side-bending test in 

an interactive way with a simplified spine model. 

The simulation method used in this project is a first step in developing real-time systems 

that are more adapted to the clinical environment. And because of its execution time, it 

offers more opportunities to be used. 
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INTRODUCTION 

La scoliose idiopathique adolescente est une maladie du systeme musculo-squelettique 

generant des deformations tridimensionnelles du tronc. II s'agit d'une deviation de la 

colonne vertebrale combinee a une torsion et a une deformation asymetrique des 

vertebres, de la cage thoracique et du bassin [1]. Cette maladie atteint de 2 a 3% de la 

population generate et affecte principalement la population feminine durant la poussee 

de croissance pubertaire. Environ 10% de ces cas necessitent un traitement via le port 

d'un corset orthopedique ou dans les cas plus severes (1% des cas), par une chirurgie 

corrective [2]. 

La flexibilite du rachis est un parametre important lors de la determination d'une 

strategic operatoire par le chirurgien orthopediste. Bien qu'il n'existe pas de methode 

standardised pour l'evaluer, les tests de flexibilite (e.g. inflexion laterale, traction, 

suspension...) realises de facon preoperatoire sont le plus souvent utilises afin de 

permettre 1' evaluation de la reductibilite des courbes du rachis ainsi que des niveaux a 

instrumenter [3]. Actuellement, le test d'inflexion laterale maximale en decubitus dorsal 

est considere comme la reference [4, 5]. II consiste a demander au patient d'effectuer 

une inflexion laterale maximale vers la gauche et vers la droite. 

La flexibilite est definie par la relation entre les forces appliquees et les deplacements 

produits. Puisque les tests de flexibilite conventionnels ne considerent pas les forces 

necessaires a l'obtention d'une certaine modification de la courbure du rachis, ils 
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n'evaluent pas la flexibilite reelle du rachis mais la reductibilite des courbes. Deux seuls 

tests presentement en developpement (suspension et hyperextension du patient) [6, 7] 

tiennent compte de ces forces et proposent d'evaluer la flexibilite reelle du rachis. 

De plus, plusieurs modeles biomecaniques du rachis effectuent la personnalisation de la 

rigidite de la colonne vertebrate en fonction du patient [8-13]. Differentes methodes de 

personnalisation sont utilisees et sont generalement elaborees en fonction de la 

modelisation employee. Ainsi, la valeur de flexibilite du rachis obtenue pour chaque 

patient peut differer entre les modeles. II est alors difficile d'effectuer une comparaison 

entre les resultats des simulations des differents modeles puisque ceux-ci sont influences 

par la flexibilite calculee. 

Ce projet propose done la mise au point d'un simulateur permettant de decoupler le 

processus de personnalisation des modeles biomecaniques de la modelisation utilisee. Ce 

simulateur est aussi specifiquement concu pour determiner les couples necessaires a la 

reproduction du test de flexibilite de reference utilise en clinique i.e. test d'inflexion 

laterale maximale. 

Les objectifs de ce projet sont done de creer un simulateur d'inflexion laterale interactif 

a l'aide de courbes experimentales de comportement force-deplacement et d'effectuer 

les simulations d'inflexion laterale maximale sur un ensemble de patients scoliotiques 

afin d'evaluer la precision du systeme. 
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Ce document debute done par une revue des connaissances necessaires a la 

comprehension et a la definition du cadre de ce projet ainsi que des differents modeles 

biomecaniques pertinents presents dans la litterature. Le second chapitre couvre les 

materiels et methodes employes pour 1'elaboration du simulateur ainsi que pour sa 

validation. Les deux chapitres suivants presentent les resultats et leur analyse avant de 

conclure en effectuant des recommandations sur de futurs developpements. 
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CHAPITRE 1 - REVUE DES CONNAISSANCES 

Ce chapitre introduit quelques notions de base sur l'anatomie du rachis ainsi que sur la 

scoliose idiopathique adolescente. Ensuite, la biomecanique du rachis et le 

comportement intervertebral sont presentes suivi d'un bref expose des differentes 

modelisations biomecaniques pertinentes a ce projet. 

1.1 Le rachis 

Le rachis (figure 1-1) est compose de 33 a 35 vertebres regroupees en 4 segments 

correspondant aux courbures naturelles presentes dans le plan lateral. II y a 7 vertebres 

cervicales (CI a C7), 12 vertebres thoraciques (Tl a T12) auxquelles sont reliees les 

cotes, 5 vertebres lombaires (LI a L5) et le segment pelvien constitue de 5 vertebres 

sacrees soudees (SI a S5) et de 3 a 5 vertebres coccygiennes aussi soudees. 
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Figure 1-1 Anatomie du rachis 

Reproduite avec permission. Source : http://www.backpain-
guide.com/Chapter Fig folders/Ch05 Anatomy Folder/Ch5 lmages/05-4 Overall Spine.jpg 

Les courbures concaves (cyphoses) des segments thoracique et pelvien sont dites 

principales puisqu'elles sont presentes avant la naissance alors que les legeres courbures 

convexes (lordoses) des segments cervical et lombaire sont dites compensatoires ou 

secondaires puisqu'elles sont normalement developpees dans les premiers mois de la vie 

de l'enfant [75]. 

A l'exception du segment pelvien, chaque vertebre est constitute d'un corps vertebral 

qui, adosse a Tare neural, forme le canal rachidien qui contient et protege la moelle 

epiniere (figure 1-2). L'arc neural est forme par 2 pedicules, 2 lames vertebrales, une 

apophyse epineuse, 2 apophyses transverses et 4 apophyses articulaires. 

http://www.backpain-
http://guide.com/Chapter
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Figure 1-2 Anatomie de la vertebre 

Reproduite avec permission. Source : eOrthopod 
fwww.eorthopod.com/images/Contentlmages/pm/pm general radiofrea ablation/rf spine anatomy 

02.jpg et 
www.eorthopod.com/images/Contentlmages/pm/pm general radiofreq ablation/rf spine anatomy 

03.jpg) fournies par courtoisie par Medical Multimedia Group 
(www.medicalmultimediagroup.com) 

Les apophyses (facettes) articulaires sont les points pivots de l'articulation alors que les 

autres apophyses sont des bras de leviers pour les differents muscles et ligaments. Bien 

que la physionomie des vertebres Tl a L5 soit similaire, leur taille et leur masse 

augmentent graduellement a chaque niveau vertebral pour repondre a 1'augmentation de 

charge relie a la masse corporelle a supporter [14]. 

L'unite fonctionnelle (figure 1-3) represente l'articulation du rachis. Elle est formee 

d'une paire de vertebres consecutives separees par un disque intervertebral situe entre 

les parties superieures et inferieures du corps vertebral qui forment les plateaux 

vertebraux. Elle comprend les ligaments intra segmentates (inter transverse, inter 

epineux, inter apophysaire et jaune) qui joignent les vertebres entre elles ainsi que les 

http://fwww.eorthopod.com/images/Contentlmages/pm/pm
http://www.eorthopod.com/images/Contentlmages/pm/pm
http://www.medicalmultimediagroup.com
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ligaments inter segmentates (longitudinal anterieur, longitudinal posterieur, supra 

epineux) qui joignent plusieurs vertebres entre elles. Les ligaments sont composes d'une 

grande quantite de fibres elastiques et represented le tissu le plus purement elastique du 

corps humain. 

Ligamerrtum Flavum 

Intertransverse 
Ligament 

Posterior 
Longitudinal 

Ligament 

Anterior 
Longitudinal 

Ligament 

Figure 1-3 Anatomie de 1'unite fonctionnelle 

Reproduite avec permission. Source : http://www.sandiego-spine.com/photos/ligaments.gif 

A eux seuls, les disques intervertebraux contribuent de 20% a 33% a la hauteur totale de 

la colonne vertebrale. lis represented a la fois un amortisseur et une liaison flexible qui 

permet le mouvement entre les vertebres. Leur epaisseur varie de 5 a 6 mm au niveau 

cervical, de 3 a 4 mm au niveau thoracique et de 10 a 15 mm au niveau lombaire. Le 

disque intervertebral (figure 1-4) est compose de couches fibreuses concentriques 

laminees formant l'annulus fibrosus, du nucleus pulposus (contenant de 70% a 90% 

d'eau) qui occupe la region centrale ainsi que de plaques cartilagineuses qui separent les 

autres composantes des plateaux vertebraux. 

Facet 
Capsulary 
Ligament 

Interspinous 
Ligament 

Supraspinous 
Ligament 

http://www.sandiego-spine.com/photos/ligaments.gif
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Figure 1-4 Anatomie du disque intervertebral 

Reproduite avec permission. Source : eOrthopod 
(http://www.eorthopod.com/images/Contentlmages/spine/spine thoracic/anatomv/thoracic spine a 

natomvl0.jpg) fournie par courtoisie par Medical Multimedia Group 
(www.medicalmultimediagrouD.com) 

Le disque est une matrice de fibres de collagene supportee par des proteoglycanes. Alors 

que le collagene resiste aux forces en tension, les charges en compression sont 

transmisses par les proteoglycanes via leur capacite a reguler et distribuer la pression 

hydraulique dans toutes les directions. 

1.2 La scoliose 

La scoliose est une maladie du systeme musculo-squelettique generant des deformations 

anormales (figure 1-5) du rachis, du bassin et de la cage thoracique. Elle peut etre 

congenitale, idiopathique ou induite par une autre condition. La forme idiopathique est 

la plus commune (plus de 80% des cas) et atteint 2 a 3 % de la population. La prevalence 

en fonction du sexe est generalement egale pour les scolioses de moins de 10 degres 

http://www.eorthopod.com/images/Contentlmages/spine/spine
http://www.medicalmultimediagrouD.com
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mais est 5 fois plus importance chez les filles dans les cas plus severes i.e. plus de 20 

degres. Environ 10% des cas necessitent le port d'un corset orthopedique alors que 1% 

requierent une intervention chirurgicale corrective [2]. 

Uneven 
shoulders 
and hips 

©MMGM07 

Figure 1-5 Deformations scoliotiques 

Reproduite avec permission. Source : eOrthopod 
(http://www.eorthopod.com/images/ContentImages/child/child spine scoliosis/child scoliosis introO 

l.ipg et 
http://www.eorthopod.com/images/ContentImages/child/child spine scoliosis/child scoliosis sympt 

om01.jpg) fournies par courtoisie par Medical Multimedia Group 
(www.medicalmultimediagroup.com) 

L'objectif de la chirurgie est de corriger la deformation et de maintenir cette correction 

afin de permettre une arthrodese (fusion) entre les vertebres [15]. La morphologie des 

vertebres offre 2 sites d'implantation : les corps vertebraux (approche anterieure) ou les 

lames et pedicules (approche posterieure). Bien que l'approche anterieure minimalement 

invasive soit possible, l'approche posterieure est la plus commune. Les elements 

posterieurs de certaines vertebres sont d'abord retires (osteotomie) afin d'augmenter 

l'amplitude de mouvement necessaire a l'obtention de la correction voulue. Ensuite, la 

http://www.eorthopod.com/images/ContentImages/child/child
http://www.eorthopod.com/images/ContentImages/child/child
http://www.medicalmultimediagroup.com
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position corrigee du rachis est maintenue par des tiges fixees aux vertebres a l'aide 

d'implants (figure 1-6). Dans la majorite des cas, cette limitation au mouvement est 

appliquee afin de permettre l'arthrodese complete des differents niveaux vertebraux 

instrumentes. 

I 

©MMG2007 

Figure 1-6 Instrumentation de la scoliose 

Reproduite avec permission. Source : eOrthopod 
(http://www.eorthopod.com/images/ContentImages/child/child spine scoliosis/child scoliosis surge 

ryOl.jpg) fournie par courtoisie par Medical Multimedia Group 
(www.medicalmultimediagroup.com) 

1.3 Evaluation des deformations 

II existe plusieurs systemes de classification [16-18] permettant de categoriser les 

deformations scoliotiques. Les types de deformations les plus communes sont la scoliose 

thoracique droite (et rarement gauche), la scoliose double thoracique droite et lombaire 

gauche (figure 1-7) ainsi que les scolioses simples thoraco-lombaire globale ou lombaire 

(gauche ou droite). 

li 
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©2001 MeiStronic Sofanrar'Danek 

http://www.eorthopod.com/images/ContentImages/child/child
http://www.medicalmultimediagroup.com
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C-shaped S-shaped eMMG20O7 

Figure 1-7 Formes de scolioses communes 

Reproduite avec permission. Source : eOrthopod 
(http://www.eorthopod.com/images/ContentImages/child/child spine scoliosis/child scoliosis cause 

http://www.eorthopod.com/images/ContentImages/child/child spine scoliosis/child scoliosis causeO 
2.jpg et 

http://www.eorthopod.com/images/ContentImages/child/child spine scoliosis/child scoliosis causeO 
3.jpg) fournies par courtoisie par Medical Multimedia Croup (www.medicalmultimediagroup.com) 

Plusieurs metriques sont utilisees pour quantifier la gravite des deformations de la 

courbure du rachis. La plus couramment repandue est Tangle de Cobb. Pour le calculer, 

il faut identifier la vertebre a l'apex de la courbe ainsi que les 2 vertebres (inferieure et 

superieure a l'apex) ayant l'inclinaison la plus prononcee par rapport a l'horizontale. On 

peut alors mesurer Tangle forme entre le plateau inferieur de la vertebre limite inferieure 

et le plateau superieur de la vertebre limite superieure representant Tangle de Cobb tel 

que montre a la figure 1-8. Lors de T evaluation d'un patient, cette mesure est 

normalement realisee sur une radiographic postero-anterieure et laterale prise en position 

naturelle debout. Dans le plan frontal, elle permet de mesurer la courbure frontale et 

dans le plan lateral, la lordose et la cyphose. Dans un modele tridimensionnel, le plan de 

http://www.eorthopod.com/images/ContentImages/child/child
http://www.eorthopod.com/images/ContentImages/child/child
http://www.eorthopod.com/images/ContentImages/child/child
http://www.medicalmultimediagroup.com
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projection pour lequel la mesure de Tangle de Cobb est la plus grande represente le plan 

de deformation maximale [1]. 

Figure 1-8 Angles de Cobb et de Ferguson 

Reproduite avec permission. Source : www.aafp.org/afp/20020501/1817 f2.gif 

L'angle de Ferguson est un derive de la methode de Cobb. Pour le mesurer, il suffit de 

calculer Tangle entre les 2 droites passant par les centroides des vertebres limites 

superieure et inferieure et de la vertebre a Tapex tel que montre a la figure 1-8. 

Puisque la rotation vertebrale de la vertebre apicale est une mesure souvent utilisee pour 

decrire le degre de torsion du rachis, une technique a ete mise au point pour la calculer 

en Tabsence de reconstruction 3D. Elle est fondee sur Tobservation indiquant que le 

rapport dimensionnel (largeur vs profondeur) du corps vertebral a un niveau donne est 

generalement constant pour tous les patients i.e. le rapport (r) de la distance entre les 

pedicules (w) et de la distance des pedicules au centre du corps vertebral (d). En utilisant 

http://www.aafp.org/afp/20020501/1817
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les ratios determines de facon experimentale et en mesurant la distance projetee (sur le 

plan frontal) entre les pedicules et le centre du corps vertebral (a et b), on peut calculer 

la rotation vertebrale en utilisant l'equation 1-1 [19]. 

tan(0) = 
fa-b\ w fa-b^ 

• — = ct + b) 2d \a + bj 
• r (Equation 1-1) 

plan frontal 

Figure 1-9 Calcul de la rotation vertebrale 

Reproduite avec permission. Source : I. A. Stokes, L. C. Bigalow, et M. S. Moreland, "Measurement 
of axial rotation of vertebrae in scoliosis", Spine, vol. 11, no. 3, pp. 213-8,1986. 

1.4 Biomecanique du rachis 

La Scoliosis Research Society (SRS) definie 4 systemes de reference qui sont 

generalement employes lors de l'etude de la biomecanique du rachis. II s'agit du repere 

global, spinal, regional et vertebral. 

Dans tous les cas, l'axe X (axe sagittal) est choisi de facon a produire un systeme 

cartesien (orthogonal) main droite avec l'axe Y (axe lateral) et l'axe Z (axe vertical) et 

definissant 3 plans : le plan frontal/coronal (YZ), le plan sagittal (XZ) et le plan 

transverse (XY) tel qu'illustre a la figure 1-10. 
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Coronal ^"""-_ 
,, i Sagittal 

\ 
Transverse 

Figure 1-10 Plans de reference 

Reproduite avec permission. Source : http://www.sandiego-spine.com/photos/planes.gif 

L'origine du repere global est situee au centre du plateau superieur de SI. L'axe Z est 

vertical (gravitationnel) et l'axe Y est parallele a la droite passant par les epines iliaques 

anterosuperieures. 

Le repere spinal conserve l'origine et l'axe Y du repere global mais transforme l'axe Z 

pour qu'il soit oriente de facon a croiser le centroide de Tl. 

Afin d'etudier une section particuliere du rachis, le repere regional est defini en fonction 

de 2 vertebres. L'origine est alors placee au centroide de la premiere et l'axe Z est choisi 

de facon a croiser le centroide de la seconde. 

Pour le repere vertebral, l'origine est placee au centroide de la vertebre de facon a ce que 

l'axe Z passe par le centre des plateaux inferieur et superieur. L'axe Y est defini par la 

droite passant au centre des pedicules. 

http://www.sandiego-spine.com/photos/planes.gif
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Figure 1-11 Systemes de reference vertebral (a) global (b) spinal (c) et regional (d) 

Reproduite avec permission. Source : www.umm.edu/spinecenter/education/images/vertebra.jpg 

Reproduite avec permission. Source : © 2005 Skoliose-Info-Forum.de 

Les mouvements (dans le repere vertebral) en flexion et en extension se produisent dans 

le plan sagittal par rapport a l'axe Y alors que les inflexions laterales se font dans le plan 

frontal par rapport a l'axe X et que les torsions se font dans le plan transversal par 

rapport a Z. 

Ces mouvements induisent une repartition particuliere des forces en compression et en 

tension a l'interieur du disque qui deplacent le nucleus pulposus de facon a equilibrer les 

contraintes entre les corps vertebraux. Plusieurs etudes [20-22] ont caracterise ce 

comportement. 

Les facettes articulaires ont un impact important sur l'amplitude du mouvement et leur 

design (position, forme, orientation et distance interfacettaire) determine grandement la 

rigidite en torsion [14, 15]. Plus precisement, l'inclinaison du plan articulaire varie en 

http://www.umm.edu/spinecenter/education/images/vertebra.jpg
http://Skoliose-Info-Forum.de
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fonction de l'etage vertebral et impacte cette rigidite en torsion. Elle debute autour de 

45° au niveau cervical, progresse a 60° au niveau thoracique et termine a 90° au niveau 

lombaire limitant ainsi de facon tres significative la torsion possible dans cette region 

(figure 1-12). A ce niveau, la distance entre les facettes articulaire est alors le facteur 

principal determinant la resistance a la torsion [23]. Les cotes ont aussi un impact 

important sur la mobilite des vertebres thoraciques de par leur liaison [14]. 

Figure 1-12 Orientation des facettes articulaires 

Reproduite avec permission. Source : www.maitrise-
orthoD.com/corpusmaitri/orthopaedic/mo70 maigne thoracolumbar/fig2.GIF 

Les ligaments offrent une resistance non lineaire (force-deplacement) lorsqu'ils sont 

sous tension (figure 1-13). L'orientation (dans la direction des fibres) ainsi que leurs 

points d'attache determinent done leur effet sur le mouvement. Lors de la flexion par 

exemple, le ligament longitudinal anterieur (figure 1-3) est en compression et n'offre 

alors aucune resistance. En extension, il stabilise le rachis et s'oppose au mouvement. 

http://www.maitrise-
http://orthoD.com/corpusmaitri/orthopaedic/mo70
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Load or 
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Figure 1-13 Courbe force-deplacement typique des ligaments 

Reproduite avec permission. Source : A. A. White et M. M. Panjabi, Clinical biomechanics of the 
spine, 2e ed., Philadelphia: J.B. Lippincott, 1990. 

Plusieurs etudes experimentales sur des specimens cadaveriques ont ete realisees afin de 

mieux caracteriser le comportement du rachis. Celles-ci sont realisees sur des segments 

contenant plusieurs vertebres ou sur des unites fonctionnelles ou la contribution des 

ligaments inter segmentaires est negligee. L'impact individuel des differents elements 

intervertebraux a d'ailleurs ete mesure lors d'une etude [24] ou le retrait progressif des 

differents elements a ete effectue. 

A l'aide de montages experimentaux ou commerciaux, le resultat des forces appliquees 

directement sur les vertebres peut etre mesure. Les deplacements sont mesures a l'aide 

de systemes mecaniques [25-27], de capteurs electromagnetiques [28] ou 

optoelectroniques [29]. Des capteurs de pression sont aussi utilises pour mesurer la 

pression a l'interieur du disque [14]. Les efforts quant a eux sont mesures a l'aide de 
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cellules de forces a plusieurs degres de liberie ou de jauges de contrainte et de 

deformation ou en determinant les poids et les bras de leviers utilises. 

Les forces et moments (appliquees sur les 6 degres de liberie) sont normalement limites 

afin d'eviter d'endommager les specimens (figure 1-14). Ainsi, le test peut etre repete a 

plusieurs reprises (cycles) pour obtenir des resultats reproductibles. De plus, afin de 

simuler les conditions physiologiques in vivo du disque, un prechargement est applique 

durant 2 cycles pour minimiser l'effet viscoelastique [30]. 

axial 
rotation 

posterior 
shear 

X anterior 
shear 

teftla!aTa1 V 
shea? * 

Figure 1-14 Forces et moments appliques experimentalement 

Reproduite avec permission. Source : H. J. Wilke, K. Wenger, et L. Claes, "Testing criteria for 
spinal implants: recommendations for the standardization of in vitro stability testing of spinal 

implants", Eur Spine J, vol. 7, no. 2, pp. 148-54,1998. 

Les mesures recueillies lors de ces tests sont normalement representees a l'aide de 

courbes charge-deformation (figure 1-15) afin de permettre la caracterisation de 

plusieurs parametres biomecaniques. Afin d'uniformiser les conditions pouvant avoir un 



19 

impact sur les resultats (type d'appareillage, preparation et conservation des specimens, 

duree du test, temperature et humidite ambiante, amplitude et vitesse d'application, 

prechargement...), un standard a ete propose visant le test des implants lors des tests de 

fiabilite [30]. 

NZS 

-EZS 

•ROM 

ROM 

-NZS NZ = neutral zone 
EZ = elastic zone 
ROM = range of motion 
NZS • NZ stiffness 
EZS = EZ stiffness 

Figure 1-15 Caracterisation des courbes charge-deformation 

Reproduite avec permission. Source : H. J. Wilke, K. Wenger, et L. Claes, "Testing criteria for 
spinal implants: recommendations for the standardization of in vitro stability testing of spinal 

implants", Eur Spine J, vol. 7, no. 2, pp. 148-54,1998. 

Parmi les experimentations visant a caracteriser les proprietes mecaniques de 

l'articulation intervertebrale, les etudes de Panjabi et coll. 1976, 1994 [25, 26] et de 

Oxland et coll. 1992 [27] ont ete utilisees pour le developpement de modeles 

biomecaniques par multi-corps flexibles realises au CHU Sainte-Justine et a l'Ecole 

Polytechnique de Montreal. 

Pour l'etude de Panjabi et coll. 1976, les tests ont ete realises sur des unites 

fonctionnelles (Tl a T12) dont les muscles et les tissus mous ont ete retires. Les 
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ligaments et les parties posterieures des cotes incluant leurs articulations avec les 

apophyses transverses ont ete conserves. L'application des forces et des moments a ete 

realisee a l'aide de l'ajustement d'un systeme de poids et de poulies. Des jauges de 

deplacement (± 0.01mm) sont utilises pour mesurer le mouvement de 3 balles spheriques 

attachees rigidement a la vertebre superieure tel que montre a la figure 1-16. Afin de 

conserver le specimen hydrate, 1'experience a ete realisee dans une chambre a haute 

humidite. 

Figure 1-16 Montage experimental 

Reproduite avec permission. Copyright appartenant a The Journal of Bone and Joint Surgery, Inc. 
Source : M. M. Panjabi, R. A. Brand, et A. A. White, "Mechanical properties of the human thoracic 
spine as shown by three-dimensional load-displacement curves", J Bone Joint Surg Am, vol. 58, no. 

5, pp. 642-652,1976. 

Les forces appliquees sont de ION a 160N par increments de 30N alors que les moments 

utilisent un bras de levier de 10 ou 15 cm et une force allant de ION a 60N par 

increments de ION. Les deplacements resultants sont mesures 4 minutes apres leur 

application et constituent 97% de la valeur finale a atteindre (figure 1-17). 
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Figure 1-17 Effet du fluage d'une unite fonctionnelle thoracique 

Reproduite avec permission. Copyright appartenant a The Journal of Bone and Joint Surgery, Inc. 
Source : M. M. Panjabi, R. A. Brand, et A. A. White, "Mechanical properties of the human thoracic 
spine as shown by three-dimensional load-displacement curves", J Bone Joint Surg Am, vol. 58, no. 

5, pp. 642-652,1976. 

Les etudes de Oxland et coll. 1992 et Panjabi et coll. 1994 ont tous deux employe des 

methodologies similaires. Pour ces etudes, seuls des moments ont ete appliques au 

specimen par des actuateurs pneumatiques. Les mouvements etaient mesures par 

stereophotogrammetrie a 1'aide de marqueurs attaches sur la partie anterieure de chaque 

vertebre (figure 1-18). La precision des mesures varie selon le plan de rotation (0.60° en 

flexion et en extension, 0.33° pour l'inflexion laterale et 0.17° pour la torsion) et selon 

l'axe (0.43mm pour l'axe vertical, 0.35mm pour l'axe sagittal et 0.22mm pour l'axe 

transverse). La vertebre inferieure demeurait fixee et les moments etaient appliques sur 

la vertebre superieure sur laquelle etait aussi maintenue (selon l'axe longitudinal) une 

precharge de 100N. Les moments sont appliques par increments egaux jusqu'a 7.5Nm 

(Oxland) ou lONm (Panjabi) par cycles de 30 secondes avec 2 cycles de prechargement. 

Pendant 1'experimentation, le specimen restait scelle dans un emballage de polyethylene 

pour prevenir sa deshydratation. 
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Figure 1-18 Montage experimental 

Reproduite avec permission. Copyright appartenant a The Journal of Bone and Joint Surgery, Inc. 
Source : M. M. Panjabi, T. R. Oxland, I. Yamamoto, et J. J. Crisco, "Mechanical behavior of the 

human lumbar and lumbosacral spine as shown by three-dimensional load-displacement curves", J 
Bone Joint Surg Am, vol. 76, no. 3, pp. 413-424,1994. 

L'etude de Panjabi et coll. 1994 visait la caracterisation de la region lombaire (LI ou L2 

a S2) alors que Oxland et coll. 1992 visait la region thoracolombaire (Til a LI). Les 

resultats de Oxland et coll. 1992 montrent que l'extension est plus grande et que la 

torsion est moins importante a Tl 1-T12 par rapport au segment T12-L1. II n'y a pas une 

difference significative entre les segments pour les autres mouvements. 

L'experimentation de Panjabi et coll. 1994 montre une augmentation de l'amplitude du 

mouvement de L1-L2 a L5-S1 lors du test de flexion/extension. Cependant, 

l'experimentation de Panjabi et coll. 1976, ne montre aucune tendance dans la flexibilite 

entre les differents niveaux thoraciques. 

II faut noter que lors de ces experimentations, la mesure des deplacements est effectuee a 

la fin du mouvement. Done, elles ne caracterisent que le comportement statique du 

rachis. Ainsi, elles ne caracterisent pas le fluage (deformation progressive dans le temps 

d'un corps sur lequel agit une charge constante) de l'articulation intervertebrale. 
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1.5 Tests de flexibilite 

Plusieurs techniques devaluation de la correctibilite des courbes scoliotiques sont 

utilisees par les chirurgiens lors de l' evaluation de patients scoliotiques et sont 

presentees ici. Elles utilisent toutes la radiographic comme technique d'imagerie 

medicale pour visualiser le tronc. 

1.5.1 Inflexion laterale volontaire 

Ce test consiste a effectuer une inflexion laterale maximale (de facon volontaire par le 

patient) en position debout ou en decubitus dorsal sur une table radiographique. En 

presence d'une seule courbe, l'inflexion est realisee du cote de la convexite de la courbe 

alors qu'il est realise des deux cotes en presence de plusieurs courbes. La version en 

decubitus dorsal est la plus couramment utilisee et est considered comme la reference 

lors de 1'evaluation preoperatoire de la flexibilite du rachis pour les scolioses 

idiopathiques [4, 5]. 

Tableau 1-1 Avantages et inconvenients du test d'inflexion laterale volontaire 

Avantages 

Inconvenients 

Permet d'evaluer le mouvement de correction maximal 
possible du patient 

Depend de la volonte du patient i.e. efforts et cooperation 
active 

Depend du technicien 

Les forces exercees musculairement par le patient et par la 
gravite sont inconnues 

Peu reproductible 
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1.5.2 Inflexion laterale avec point d'appui 

Ce test est realise en positionnant le flanc du patient sur un large cylindre (appui) en 

plastique radio-transparent rembourre pour le confort du patient (figure 1-19) [31]. 

Figure 1-19 Inflexion laterale avec point d'appui 

Reproduite avec permission. Copyright appartenant a The Journal of Bone and Joint Surgery, Inc. 
Source : K. M. Cheung et K. D. Luk, "Prediction of correction of scoliosis with use of the fulcrum 

bending radiograph", J Bone Joint Surg Am, vol. 79, no. 8, pp. 1144-50,1997. 

Le cylindre est positionne directement sous l'apex de la courbe pour les courbes 

lombaires et sous la cote correspondant a l'apex de la courbe pour les courbes 

thoraciques. En presence de plusieurs courbes, le test sera realise selon les 2 

configurations. 

Plusieurs grandeurs de cylindres sont disponibles. Elle doit etre choisie de facon a 

permettre de soulever le patient au dessus de la table radiographique. II est important que 

le cylindre soit d'une grandeur suffisante pour permettre a l'epaule (pour les courbes 

thoraciques) ou au bassin (pour les courbes lombaires) d'etre souleve de la table afin 
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qu'une force passive maximale de flexion soit appliquee sur la courbe. Lorsque le 

patient est bien positionne sur le cylindre, des sacs de sable peuvent etre utilises pour 

stabiliser sa position. 

Tableau 1-2 Avantages et inconvenients du test d'inflexion laterale avec point d'appui 

Avantages 

Inconvenients 

Reproductible puisqu'il s'agit d'une force de flexion passive 
[6] 

Possibilite de mesurer les forces transmises au rachis a l'aide 
d'une matrice de pression place entre le patient et le cylindre 

Independant de la volonte du patient 

Evaluation difficile pour les courbes thoraciques superieures 

Instabilite possible du patient 

Non recommandee pour les patients souffrant d'osteogenese 
imparfaite ou ayant une instabilite au niveau de la colonne 

Difficulte a bien positionner le cylindre sous l'apex 

1.5.3 Decubitus dorsal 

Pour ce test, le patient est tout simplement couche (sur le dos) sur une table 

radiographique. Ce positionnement produit une reduction significative des courbes 

scoliotiques [5, 32]. Ceci est du en majorite a l'effet du premier point de contact (la 

gibbosite) avec la table. 
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Tableau 1-3 Avantages et inconvenients du test en decubitus dorsal 

Avantages 

Inconvenients 

Reproductible [33] 

Possibilite de mesurer les forces transmises au rachis a l'aide 
d'une matrice de pression place entre le patient et la table 

Independant de la volonte du patient 

Ne permet pas d'evaluer le mouvement de correction 
maximal possible du patient 

1.5.4 Traction en decubitus dorsal 

Bien qu'il existe plusieurs techniques pour realiser ce test, la plus commune consiste a 

positionner le patient en decubitus dorsal sur une table en appliquant une traction soit sur 

la tete et le cou ou sur les membres superieurs ainsi qu'une seconde traction (dans la 

direction opposee a la premiere) soit sur les membres inferieurs ou sur le bassin. [34, 35] 

Tableau 1-4 Avantages et inconvenients du test de traction en decubitus dorsal 

Avantages 

Inconvenients 

Possibilite de mesurer les forces de traction appliquees et les 
forces transmises au rachis par la table a l'aide d'une matrice 
de pression place entre le patient et la table 

Possibilite d'etre reproductible (si la mesure des forces de 
traction est prise) 

Independant de la volonte du patient 

Ne permet pas d'evaluer le mouvement de correction 
maximal possible du patient 

Peut causer des dommages neurologiques si les forces sont 
trop grandes [34] 

Les operateurs sont exposes aux radiations 
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1.5.5 Traction en decubitus dorsal sous anesthesie 

Ce test est similaire au test precedent (traction en decubitus dorsal) a la difference que le 

patient est sous anesthesie generate. Puisqu'il evite les spasmes musculaires, reduit 

l'inconfort du patient et qu'aucune cooperation (du patient ou des parents) n'est 

necessaire, cette methode peut etre utilisee plus uniformement ou de facon standardised 

malgre un deficit neuromusculaire ou un retard mental. [4] 

Tableau 1-5 Avantages et inconvenients du test de traction en decubitus dorsal sous anesthesie 

Avantages 

Inconvenients 

Possibilite de mesurer les forces de traction appliquees et les 
forces transmises au rachis par la table a l'aide d'une matrice 
de pression place entre le patient et la table 

Possibilite d'etre reproductible (si la mesure des forces de 
traction est prise) 

Independant de la volonte du patient 

Ne permet pas d'evaluer le mouvement de correction 
maximal possible du patient 

Peut causer des dommages neurologiques si les forces sont 
trop grandes [34] 

Les operateurs sont exposes aux radiations 

Ne permet pas de connaitre la flexibilite du patient (et done, 
de l'informer du plan definitif) avant la chirurgie 

1.5.6 Suspension 

Ce test de flexibilite a ete propose tout recemment [6]. II consiste en la suspension du 

patient par les aisselles a l'aide d'un harnais. Ensuite, par un systeme de cables et de 

poulies, le patient est souleve jusqu'a ce qu'il se trouve en suspension i.e. que ses pieds 

quittent le sol (figure 1-20). 
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Appareil de 
radiograph! e 

Ancrage 
Hamais 
(mousquetons) 

Figure 1-20 Test de flexibility en suspension 

Reproduite avec permission. Source : M.-E. Lamarre, "Conception d'une methode standardised 
pour evaluer la flexibilite de la colonne vertebrate", Ecole de Technologie Superieure, Universite du 

Quebec, Montreal, 2008. 

Alors que les autres tests permettent d'evaluer la reductibilite de la courbe, ce test 

permet aussi d'evaluer la flexibilite en determinant la force necessaire a l'obtention 

d'une certaine modification de la courbure du rachis [30]. 
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Tableau 1-6 A vantages et inconvenients du test en suspension 

Avail tages 

Inconvenients 

Peut se faire dans un systeme de radiologic biplanaire (EOS) 

Possibility de determiner les forces appliquees au rachis 
(poids du patient) 

Reproductible 

Ne permet pas d'evaluer le mouvement de correction 
maximal possible du patient 

Les patients peuvent legerement affecter les resultats en 
contractant les muscles [6] 

Le harnais pourrait appliquer des forces sur la cage 
thoracique et affecter la gibbosite. 

1.5.7 Hyperextension en decubitus dorsal 

Ce test de flexibilite a aussi ete propose recemment [7]. Le patient est positionne sur une 

structure arquee en decubitus dorsal. Celui-ci doit positionner ses bras au dessus de la 

tete et conserver ses pieds completement a plat au sol de facon a obtenir une flexion 

d'environ 90° au niveau des genoux. Une inflexion laterale et une rotation axiale 

peuvent etre realisees a l'aide de pivots positionnes au centre de la table. 



30 

Figure 1-21 Test de flexibility en hyperextension en decubitus dorsal - Structure archee 

Reproduite avec permission. Source : M.-E. Lamarre, "Conception d'une methode standardisee 
pour evaluer la flexibilite de la colonne vertebrate", Ecole de Technologie Superieure, Universite du 

Quebec, Montreal, 2008. 
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Figure 1-22 Test de flexibilite en hyperextension en decubitus dorsal 

Reproduite avec permission. Source : M.-E. Lamarre, "Conception d'une methode standardisee 
pour evaluer la flexibilite de la colonne vertebrate", Ecole de Technologie Superieure, Universite du 

Quebec, Montreal, 2008. 
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Tableau 1-7 Avantages et inconvenients du test en hyperextension en decubitus dorsal 

Avantages 

Inconvenients 

Possibility de mesurer les forces transmises au rachis par la 
table a l'aide d'une matrice de pression placee entre le 
patient et la table 

Independant de la volonte du patient 

Reproductible 

Inflexion laterale et rotation axiale realisees autour d'un seul 
pivot. Ces mouvements peuvent done etre mal repartis. [36] 

Long protocole de test [36] 

1.5.8 Poussees laterales en decubitus ventral 

Le patient est positionne en decubitus ventral et une pression manuelle est appliquee sur 

l'apex de chaque courbe. Des forces d'opposition sont aussi appliquees sur le bassin et 

les aisselles du patient. Une radiographie postero-anterieure est prise a cet instant. Ce 

test evalue la balance globale du rachis en montrant l'effet de la correction de la courbe 

principale sur les courbes au dessus et sous celle-ci. [5, 37] 
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Tableau 1-8 Avantages et inconvenients du test de poussees laterales en decubitus ventral 

Avantages 

Inconvenients 

Informe sur le comportement des courbes secondaires 

Possibilite de mesurer les forces appliquees et les forces 
transmises au rachis par la table a l'aide de matrices de 
pression place entre le patient et le table et entre le patient et 
les techniciens 

Ne permet pas d'evaluer le mouvement de correction 
maximal possible du patient 

Les techniciens sont exposes aux radiations 

Depend des techniciens 

Non reproductible 

L'apex de la courbe doit se trouver entre le bassin et les 
aisselles i.e. ce test ne peut pas etre utilise pour des courbes 
thoraciques superieures 

1.6 Modelisation biomecanique numerique 

La modelisation biomecanique numerique permet de creer une representation virtuelle 

des structures biologiques. Elle permet l'application de principes d'ingenierie a l'etude 

de problemes physiologiques. L'experimentation in vivo ou in vitro permet d'obtenir de 

l'information sur le comportement du rachis. Cependant, le test de certains parametres 

est parfois impossible ou destructif. La modelisation biomecanique numerique rend 

possible le test de ces parametres. De plus, des informations inaccessibles peuvent 

egalement etre obtenues telle la distribution des contraintes a l'interieur d'un element 

[38]. Dans le domaine de la modelisation du rachis, les deux approches couramment 

utilisees sont la modelisation par elements finis [8-12, 39-41] et par multi-corps fiexibles 

[13, 42-47]. 
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L'analyse par elements finis consiste en une subdivision (plus ou moins grossiere selon 

la precision requise) des structures anatomiques en nceuds et elements auxquels sont 

assignes des proprietes mecaniques. Les deplacements sur l'element sont interpoles entre 

les noeuds et des matrices permettant de calculer les deformations et contraintes sont 

etablies. Ainsi, lors de simulations, une methode iterative de minimisation du travail 

virtuel est utilisee pour converger vers l'equilibre du systeme. Plus precisement, pour 

chaque element, le vecteur de force F et de deplacement Q sont en relation au moyen 

d'une matrice de rigidite Ke. 

KeQ = F (Equation 1-2) 

Une matrice de rigidite globale Kg regroupe toutes les matrices de rigidite des elements 

composants un objet. Ses valeurs sont basees sur les proprietes du materiau, sa 

geometrie et ses conditions limites. 

A 2 1 A 2 2 ... K2N 

Les modeles developpes a l'aide de l'approche par elements finis sont regroupes en trois 

categories : modelisation detaillee, filaire et hybride. 

Dans l'approche par elements finis detailles, les structures vertebrales sont discretisees 

de maniere raffinee (voir figure 1-23) permettant ainsi le calcul du comportement local 

et de la distribution des efforts. Elle vise une modelisation raffinee des differentes 

a 
\Qi 
< 

[QN. 

• = • 

F> 
F2 

?». 

(Equation 1-3) 
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composantes et tentent de representer le plus fidelement possible les caracteristiques de 

chacune. De plus, cette methode facilite la comparaison avec les resultats experimentaux 

in vitro. Par contre, le temps de calcul est eleve. 

Figure 1-23 Modele par elements finis detailles 

Permission de reproduction obtenue de Springer Science + Business Media. Source : P. L. Sylvestre, 
I. Villemure, et C. E. Aubin, "Finite element modeling of the growth plate in a detailed spine 

model", Med Biol Eng Comput, vol. 45, no. 10, pp. 977-88, 2007. 

Afin de reduire la complexity numerique de cette modelisation, une approche filaire a 

ete developpee. Celle-ci consiste a modeliser les differents elements a l'aide de 

structures generiques. De maniere generate, les composants anatomiques sont 

representes par des poutres elastiques. Ainsi, la geometrie complete et volumique des 

elements n'est pas modelisee ce qui reduit considerablement la complexite de la 

simulation. Elle permet done l'etude de comportement global du rachis tel que presente 

a la figure 1-24. 
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Figure 1-24 Modeles par elements finis filaires 

Permission de reproduction obtenue de Elsevier. Source : D. Perie, C. E. Aubin, Y. Petit, H. Labelle, 
et J. Dansereau, "Personalized biomechanical simulations of orthotic treatment in idiopathic 

scoliosis", Clin Biomech (Bristol, Avon), vol. 19, no. 2, pp. 190-5,2004. 

Reproduite avec permission. Source : J. Carrier, C. E. Aubin, F. Trochu, et H. Labelle, 
"Optimization of rib surgery parameters for the correction of scoliotic deformities using 

approximation models", J Biomech Eng, vol. 127, no. 4, pp. 680-91, 2005. Editeur original: ASME. 

La modelisation par elements finis hybride (figure 1-25) est une combinaison de 

l'approche detaillee et filaire. Certaines parties du model e filaire sont remplacees par 

une modelisation detaillee ainsi, des segments complets ou certains elements peuvent 

etre remplaces afin d'etre simules plus fidelement. Cependant, le raccord entre la partie 

filaire et detaillee peut etre relativement complexe a modeliser selon la situation. 
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Modele detaille 

Figure 1-25 Modele par elements finis hybride 

Reproduite avec permission. Source : W. Z. Kong et V. K. Goel, "Ability of the finite element 
models to predict response of the human spine to sinusoidal vertical vibration", Spine, vol. 28, no. 

17, pp. 1961-7, 2003. 

Tandis que la methode par elements finis est basee sur la minimisation de l'energie, 

l'approche par multi-corps flexibles (figure 1-26) utilise directement les equations 

classiques du mouvement pour definir le systeme de contraintes mecaniques. 

Y.F = ma, I M = Ico (Equation 1-4) 

Ou Fest la force, m la masse, a 1'acceleration lineaire, Mle moment, / l'inertie et a> est 

1'acceleration angulaire. 

Plus precisement, les modeles par multi-corps flexibles developpes au CHU Sainte-

Justine et a l'Ecole Polytechnique de Montreal [3, 13, 43-47] sont bases sur les 

equations differentielles du mouvement et des equations algebriques decrivant les 

contraintes du systeme (equation 1-5). 
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mq + Kq + CTA = Qe+Qr (Equation 1 -5) 

Ou m est la matrice des masses des corps rigides, K est la matrice de rigidite des 

elements flexibles, C sont les equations algebriques representant les contraintes du 

systeme, Qe sont les forces externes, Qr sont les forces de reactions, q est la matrice des 

coordonnees generalisees des elements et k est le vecteur des coefficients de Lagrange. 

Figure 1-26 Modele par multi-corps flexibles 

Reproduite avec permission. Source : F. Poulin, C. E. Aubin, I. A. Stokes, M. Gardner-Morse, et H. 
Labelle, " [Biomechanical modeling of instrumentation for the scoliotic spine using flexible elements: 

a feasibility study]," Ann Chir, vol. 52, no. 8, pp. 761-7,1998. 

De facon generale, les vertebres sont definies par des corps rigides relies entre eux par 

des liaisons ou des elements flexibles [3, 13, 42-47]. Cette simplification se base sur 

l'hypothese selon laquelle les vertebres se deforment peu lors de la chirurgie par rapport 

aux autres structures anatomiques (e.g. disques, ligaments). De facon generale, cette 

approche permet de representer adequatement les manoeuvres d'instrumentation 

chirurgicale tout en reduisant les problemes de convergence et les temps de calculs 

associes aux non-linearites inherents a la methode des elements finis [441. 
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Pour les systemes interactifs, les simulations par corps rigides tel Intel Havok [79], 

NVIDIA PhysX [78] ou Open Dynamic Engine (ODE) [77] sont tres repandus et 

utilises. lis permettent de simuler la dynamique de corps rigides articules. Ces systemes 

sont concus de maniere a produire des simulations interactives i.e. en temps reel. Ceux-

ci posent des hypotheses simplificatrices permettant de reduire les temps de calcul. lis 

favorisent ainsi l'interactivite au prix de la precision. Cependant, actuellement, aucune 

modelisation du rachis utilisant cette approche n'a ete repertoriee. 

1.6.1 Modelisation des mouvements du rachis 

Plusieurs modeles etudient les mouvements du rachis en ne modelisant que les segments 

cervical [48-50] ou lombaire [51-58] puisqu'ils represented les sites les plus frequents 

de blessures. 

Pour le segment cervical, les blessures sont souvent critiques puisqu'elles sont 

typiquement accompagnees de lesions a la moelle epiniere. Les modeles elabores pour 

ce segment permettent de mieux comprendre les mecanismes sous-jacents aux blessures 

et dysfonctions menant ainsi a une amelioration de la prevention des diagnostiques et 

des traitements cliniques. 

Puisque 1'instability du rachis est une cause significative de lombalgie, la connaissance 

des mouvements intervertebraux du segment lombaire est cliniquement utile dans 

revaluation des desordres du rachis et dans l'etude du resultat des traitements. De plus, 

la connaissance des charges supportees par le rachis et de sa stabilite pendant les 
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activites physiques est necessaire pour un design plus rationnel des strategies de 

prevention des blessures et des programmes de readaptation [52, 53]. 

Quelques modeles biomecaniques sont cependant dedies a la simulation de mouvements 

globaux incluant le rachis complet i.e. lombaire et thoracique du moins. Puisqu'ils sont 

connexes a ce projet, leur revue est presentee dans ce qui suit. 

Descrimes et coll [59] ont effectue une etude biomecanique simulant le test d'inflexion 

laterale en decubitus dorsal de patients normaux et scoliotiques. Leur modele par 

elements finis modelise la colonne thoracique et lombaire et le thorax. Plus precisement, 

les vertebres, disques intervertebraux, cotes, sternum, systeme ligamentaire 

intervertebral et costo-vertebral ont ete representes. Les inflexions ont ete realisees en 

appliquant les deplacements lineaires et angulaires mesures sur les reconstructions 3D 

entre la position au repos et inclinee des vertebres Tl et L5. Aussi, pour simuler l'effet 

de la table, un deplacement postero-anterieur (nul) a ete impose a la vertebre T9. Les 

simulations ont permis de reproduire les deplacements vertebraux en inflexion laterale 

avec une moyenne d'erreur relative entre 15% et 38% pour les 12 patients sains et de 

90% pour les 3 patients scoliotiques. 

Beausejour et coll [60] ont propose un modele par elements finis effectuant le test 

d'inflexion laterale du cote droit en position debout de patients scoliotiques en ajoutant 

la modelisation des principaux muscles du tronc au modele de Descrimes et coll. [59] et 

Aubin et coll. [61]. II inclut les composantes osseo-ligamentaires de la colonne 

vertebrale, de la cage thoracique et du bassin ainsi que de 160 faisceaux musculaires 
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representes par des elements cables bilineaires. Plus precisement, les vertebres Tl a L5, 

le sacrum, le bassin, les disques intervertebraux, les cotes, le sternum, les cartilages 

costaux, les joints costo-vertebraux, les articulations zygapophysaires et de nombreux 

ligaments (intervertebraux, intercostaux, abdominaux, capsulaires et ilio-lombaires) sont 

representes. Afm de calculer le mouvement des vertebres Tl et L5, les reconstructions 

3D en position debout et inclinee ont ete produites. Ces deplacements et rotations ont ete 

appliques au modele afin de simuler le test d'inflexion. Les deplacements finaux des 

vertebres T2 a L4 ont ensuite ete compares avec la reconstruction 3D de 1'inflexion 

laterale. La variation de Tangle de Cobb thoracique a ete reproduite a moins de 2 degres 

d'ecart et la position des centroi'des des corps vertebraux avec une erreur relative 

inferieure a 23% pour les 4 patients scoliotiques. 

Le modele par multi-corps flexibles de Petit et coll [13] (ainsi que les modeles [42, 44-

46] bases sur celui-ci) utilise le test d'inflexion laterale maximale droit et gauche pour 

personnaliser les proprietes mecaniques des liaisons intervertebrales. Les vertebres Tl a 

L5 sont representees par des corps rigides, tandis que les elements intervertebraux sont 

representes par des liaisons spheriques combines a trois ressorts en torsion. La liaison est 

positionnee a l'extremite posterieure du plateau superieur de la vertebre inferieure de 

l'unite fonctionnelle. Cette position a ete deduite d'une etude sur 82 patients en 

identifiant la localisation optimale du centre de rotation intervertebral lors d'une 

chirurgie [62]. La matrice de rigidite utilisee pour la modelisation des ressorts permet de 

representer les mouvements couples en rotation. L'amplitude du mouvement lors de 

1'inflexion laterale etait mesuree sur les radiographics en calculant Tangle entre la droite 
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passant par les vertebres Tl et L5 et la droite passant par le sommet des cretes iliaques. 

Pour simuler ce mouvement, un deplacement lateral est applique sur Tl jusqu'a la 

reproduction de l'amplitude de mouvement realisee lors de l'inflexion alors que tous les 

degres de liberte de L5 sont fixes. 

Dans ce dernier modele, les valeurs initiales de rigidite des ressorts proviennent de la 

linearisation des courbes experimentales de Panjabi et coll. 1976, 1994 et Oxland et coll. 

1992. Ensuite, une personnalisation a ete effectuee en simulant de facon iterative le 

mouvement d'inflexion laterale maximale et en modifiant a chaque etape les proprietes 

de fa9on proportionnelle a leur valeur originale, jusqu'a obtenir la meilleure adequation 

entre les simulations et les radiographics en inflexion laterale. Cette optimisation a ete 

realisee regionalement i.e. de facon independante sur trois segments scoliotiques [3]. 

Pour les 10 patients scoliotiques, cette personnalisation a cree une augmentation de la 

rigidite initiale pour le segment lombaire de 7 patients et du segment thoracique de 4 

patients. Cette personnalisation a cree une augmentation de 50% de la prediction de la 

forme des courbes decrite par les angles de Ferguson pour l'inflexion droite et de 9% 

pour l'inflexion gauche. Plus precisement, lors de l'inflexion gauche pour le modele non 

personnalise, les differences entre les angles de Ferguson simules et mesures sur les 

radiographics sont de 3° ± 2° pour le segment thoracique gauche et de 3° ± 3° pour le 

segment lombaire gauche. Lors de l'inflexion droite, la difference est de 4° ± 3° pour le 

segment thoracique droit. Suite a la personnalisation, ces valeurs sont respectivement 

passees a 1° ± 2°, 4° ± 3° et 2° ± 1°. 
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La modelisation des elements intervertebraux a par la suite ete amelioree. Dans ces 

travaux, Luce [45] a remplace la liaison spherique du modele de Petit [13] par une 

matrice de raideur 6x6 permettant de reproduire le comportement intervertebral selon les 

6 degres de liberies. Cette approche permet d'inclure les relations non-lineaires. 

Cependant, la premiere version a utilise des proprietes mecaniques provenant de la 

linearisation des courbes experimentales de Panjabi 1976 [45]. Ce type de liaison a ete 

reutilise pour decrire de facon lineaire le comportement des liaisons implant-vertebre 

[46]. Des tests ont montre une amelioration des simulations de 1'instrumentation 

chirurgicale. Cependant, aucune evaluation n'a ete realisee sur la simulation du test 

d'inflexion laterale maximale. 

1.6.2 Personnalisation 

En general, les proprietes mecaniques des elements composant l'unite fonctionnelle 

proviennent de donnees experimentales obtenues de specimens cadaveriques non 

scoliotiques. Cependant, plusieurs methodes ont ete proposees pour personnaliser les 

proprietes mecaniques des modeles. 

Vanderby et coll. [8] ont utilise un modele par elements finis filaire afin d'estimer la 

rigidite de segments de rachis in vivo specifique a chaque patient. Pour y parvenir, ils 

ont applique sur leur modele la force de distraction entre T5 et L3 mesuree lors de 

1'operation. Pour reproduire la position post-operatoire des centres des corps vertebraux, 

ils ont utilise un algorithme d'optimisation. Cette methode ameliore la modelisation de 

la rigidite du rachis pathologique mais ne permet pas une modelisation pre-operatoire. 
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Ghista et coll. [9] contrent ce probleme en appliquant la force mesuree lors du test de 

traction realisee avant l'operation sur un modele par elements finis filaire. Par contre, 

puisque le modele est utilise pour simuler 1'instrumentation Harrington-Luque qui 

focalise sur la correction 2D de la scoliose en effectuant une distraction, la modelisation 

a seulement ete realisee dans le plan frontal. 

Leborgne et coll. [10] ont utilise un modele par elements finis tridimensionnel afin 

d'ameliorer cette representation. lis ont fait appel a ce modele pour simuler la correction 

obtenue a l'aide de 1'instrumentation de type Cotrel-Dubousset. Cependant, l'ajustement 

des parametres mecaniques du modele afin de reproduire les tests d'inflexion a ete 

effectue manuellement. Lafage et coll. [11] et Dumas et coll. [12] ont utilise une 

approche similaire. Lafon-Jalby [63] a ameliore la methode de personnalisation de ce 

modele en automatisant la recherche par un algorithme d'optimisation guide par des 

connaissances cliniques a priori. 

Petit [13] a aussi propose une methode permettant d'automatiser la personnalisation. 

Cependant, celle-ci n'utilise pas de connaissances a priori. Cette methode a ete 

appliquee sur un modele par multi-corps flexibles. Les proprietes mecaniques des 

liaisons intervertebrales etaient ajustees afin de reproduire les courbures mesurees 

directement sur les radiographies prises lors du test d'inflexion lateral. Ainsi, la 

personnalisation est realisee sur les parametres de la matrice de rigidite decrivant le 

mouvement en rotation dans le plan frontal. De plus, pour reduire le nombre de 

parametres a personnaliser, le rachis a ete regroupe en trois segments : thoracique 
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proximale, thoracique principale et lombaire. La recherche des valeurs a ete realisee a 

l'aide du module d'optimisation du logiciel MSC.ADAMS base sur l'algorithme de 

gradient conjugue de Fletcher-Reeves. Comme toutes les methodes de gradient, une 

solution est recherchee a partir d'un point de depart en calculant, a chaque iteration, la 

direction du gradient de la fonction objectif. Done, une approximation initiale assez 

precise de l'endroit ou se trouve la solution doit etre faite afin de la trouver i.e. le 

minimum global. 

Pour eliminer le besoin d'une approximation initiale precise et s'assurer d'effectuer la 

recherche d'un minimum global, Luce [45] a fait appel aux algorithmes genetiques pour 

remplacer la methode de gradient conjugue de Petit [13]. Contrairement aux methodes 

par gradient, le domaine de recherche est etendu de facon a considerer un plus grand 

nombre de solutions potentielles. II s'agit d'un algorithme statistique dirige pour couvrir 

un vaste domaine de solutions plausibles tout en convergeant vers la solution la mieux 

adaptee [64]. 

1.6.3 Autre environnement de simulation 

OpenSim [76] est un environnement (source ouverte) permettant l'elaboration de 

modeles neuro-musculo-squelettiques pour fins d'analyse (figure 1-27). II a ete cree afin 

de fournir une plateforme sur laquelle la communaute biomecanique peut batir des outils 

les aidant dans 1'etude des principes gouvernant le mouvement humain et leur permettre 

d'elaborer de meilleurs traitements pour des individus ayant des handicaps physiques. 
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Figure 1-27 Interface OpenSim 

Reproduite avec permission. Source : S. L. Delp, F. C. Anderson, A. S. Arnold, P. Loan, A. Habib, 
C. T. John, E. Guendelman, et D. G. Thelen, "OpenSim: Open-Source Software to Create and 

Analyze Dynamic Simulations of Movement", Biomedical Engineering, IEEE Transactions on, vol. 
54, no. 11, pp. 1940-1950, 2007. 

La simulation dynamique du mouvement est effectuee a l'aide de modeles decrivant 

l'anatomie et la physiologie des elements du systeme neuro-musculo-squelettique et les 

mecaniques du mouvement multi-joint. Les elements du systeme musculo-squelettique 

sont modelises par un ensemble d'equations differentielles decrivant les dynamiques de 

contraction du muscle, la geometrie musculo-squelettique et les dynamiques 

segmentaires du corps. Ces equations caracterisent le comportement temporel du 

systeme musculo-squelettique en reponse a 1'excitation neuro-musculaire. 

L'approche d'OpenSim se distingue de celles utilisees par Beausejour et coll [60] et par 

Petit et coll. [13] par un ses objectifs principaux qui est d'offrir un outil performant pour 

la simulation. Les techniques de la mecanique des corps rigides ont done ete utilisees 

afin d'obtenir une complexity de resolution de l'ordre de 0(N) pour tout ensemble de N 

coordonnees 
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Puisque les simulations dynamiques sont generees par les muscles, l'utilisation de ce 

systeme dans un contexte de scoliose idiopathique est restreinte. Des etudes sur les 

muscles paraspinaux de patients scoliotiques ont observes une asymetrie du nombre de 

fibres [65], une reduction du nombre et de la grosseur de fibres par rapport aux sujets 

normaux [66, 67] et une modification de la composition des fibres [68] compliquant 

ainsi la modelisation. 
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CHAPITRE 2 - PROBLEMATIQUE ET OBJECTIFS 

La revue des connaissances a permis de recenser plusieurs tests de flexibilite utilises lors 

de la determination d'une strategie operatoire pour les patients scoliotiques. A 

l'exception du test de suspension et d'hyperextension [6, 7], la majorite de ceux-ci 

n'evaluent pas la flexibilite reelle du rachis mais la reductibility des courbes. Ne 

considerant pas les forces permettant d'obtenir la modification de la courbure du rachis, 

ils ne peuvent evaluer la flexibilite reelle qui est definie par la relation entre la force 

appliquee et le deplacement produit. Uniquement les tests en suspension et en 

hyperextension [6, 7] evaluent cette flexibilite mais ceux-ci sont presentement en 

developpement et ne sont pas encore utilises ni repandus en milieu clinique. 

Le chapitre precedent recense egalement plusieurs modeles biomecaniques numeriques 

du rachis effectuant la personnalisation de la rigidite de la colonne vertebrale en fonction 

du patient. Puisque les methodes de personnalisation utilisees sont generalement 

elaborees en fonction de la modelisation employee, la valeur de flexibilite du rachis 

obtenue pour chaque patient peut differer entre les modeles. Une comparaison entre les 

resultats des simulations des differents modeles est alors difficile puisque ceux-ci sont 

influences par la flexibilite calculee. 

Afin de decoupler le processus de personnalisation des modeles biomecaniques 

numeriques du rachis de la modelisation utilisee et ainsi permettre l'utilisation d'une 
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valeur de flexibilite identique, ce projet propose d'utiliser un simulateur d'inflexion 

laterale maximale base sur l'hypothese suivante : 

La simulation d'un test d'inflexion laterale maximale d'un patient 

scoliotique peut predire le deplacement total entre la position initiale et en 

inflexion laterale des centroides des corps vertebraux a plus de 85% lorsque 

le modele inclut directement le comportement du rachis provenant des 

experimentations de Panjabi et coll. 1976, 1994 et Oxland et coll. 1992. 

L'objectif general est done : 

Creer un simulateur d'inflexion laterale interactif permettant de decoupler 

le processus de personnalisation des modeles biomecaniques numeriques du 

rachis scoliotique de la modelisation utilisee. 

Et plus specifiquement: 

1) Creer un simulateur d'inflexion laterale interactif a I'aide des courbes 

experimentales (force-deplacement) de Panjabi et coll. 1976, 1994 et Oxland 

et coll. 1992. 

2) Effectuer les simulations d'inflexion laterale maximale sur un ensemble de 

patients scoliotiques afin d'evaluer la precision du systeme. 
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CHAPITRE 3 - MATERIELS ET METHODES 

Pour atteindre les objectifs presentes a la section precedente, des images radiographiques 

biplanaires sont d'abord utilisees pour produire une reconstruction 3D personnalisee du 

rachis (Tl a L5) du patient (section 3.1). Ces reconstructions 3D sont ensuite utilisees 

par le simulateur en specifiant une contrainte spherique entre chaque vertebre (section 

3.2). Le comportement des elements intervertebraux est reproduit par trois couples de 

reponse appliques sur chaque vertebre d'une unite fonctionnelle. Ces couples sont 

determines de maniere continue pendant la duree complete de la simulation a l'aide des 

courbes experimentales et selon Tangle entre les corps vertebraux (section 3.3 et 3.4). La 

reproduction des positions des patients en inflexion laterale maximale provenant des 

radiographics est realisee en appliquant graduellement un moment sur la vertebre Tl et 

en fixant L5 pour tous les degres de liberte (section 3.3). Puis, l'erreur de simulation 

ainsi que les differents indices sont determines (section 3.5). Les sections suivantes 

decrivent en detail ces differentes etapes. 

3.1 Reconstruction 3D du rachis 

Les vertebres sont representees par un modele surfacique cree a partir de radiographics 

biplanaires prises avec l'appareil d'imagerie radiographique EOS. Utilisant les 

detecteurs gazeux inventes par Georges Charpak (prix Nobel 1992), ce systeme permet 

une reduction considerable des doses de rayons X i.e. de 8 a 10 fois moins que la 

radiographic bidimensionnelle conventionnelle [69, 70]. Deux images radiographiques 

postero-anterieure et laterale du tronc en position debout au repos ont ete prises 
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simultanement. Et puisque la source de rayons X reste toujours fixe par rapport aux 

detecteurs, le systeme est calibre de facon identique pour chaque patient. 

Les images produites avec le systeme EOS sont plus precises et plus claires que celles 

prises avec un systeme conventionnel. L'erreur moyenne de reconstruction 3D in vivo 

rapportee par la litterature est de 1.5mm et la precision surfacique est identique aux 

reconstructions realisees a partir d'images tomodensitometriques [69]. Puisqu'il s'agit 

de la methode de reconstruction utilisant des radiographics la plus precise a ce jour, les 

effets negatifs sur la simulation provenant des erreurs de reconstruction seront les plus 

faibles possibles. Ce systeme a done ete retenu pour produire les reconstructions 3D du 

rachis des patients en raison de sa precision et des doses reduites de rayons X 

necessaires. Cependant, l'espacement restreint entre les differentes composantes du 

systeme ne permet pas au patient d'effectuer une inflexion laterale maximale. Pour les 

donnees en inflexion laterale, les radiographics ont done ete acquises a l'aide du systeme 

radiologique conventionnel « Fuji Computed Radiography System - FCR 7501S ». 

Les reconstructions 3D de la colonne vertebrale des patients (Tl a L5) ont ete effectuees 

avec le logiciel IdefX developpe conjointement par le laboratoire de biomecanique de 

l'Ecole Nationale Superieure des Arts et Metiers (ENSAM) a Paris et du laboratoire de 

recherches en imagerie et orthopedique (LIO) a Montreal. La procedure a consiste a 

identifier la courbure du rachis sur les 2 radiographics afin de permettre la detection 

automatisee (puis manuellement corrigee) des vertebres. Des modeles de reference 

(d'environ 10000 polygones) ont ensuite ete utilises et leur contour (projete sur les plans 
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radiographiques) a ete ajuste de facon semi-automatique en reorientant l'objet virtuel 

puis, grace au krigeage interactif, en rectifiant la position des reperes afin de maximiser 

la correspondance entre le contour reel et virtuel. 

Les reconstructions surfaciques produites contiennent environ 10000 polygones par 

vertebre. La position de marqueurs utilises lors du processus de reconstruction est 

egalement fournie. Ces marqueurs correspondent a des points anatomiques particuliers 

de la vertebre (e.g. points posterieurs des plateaux inferieurs et superieurs du corps 

vertebral). 

Lors de 1'importation des reconstructions 3D dans le simulateur, les vertex des maillages 

de vertebres sont d'abord isoles (analyse topologique [71]) puis deplaces dans le 

referentiel local de la vertebre en calculant la position de son centre geometrique. Les 

vertex sont ensuite transformes de facon a compenser pour l'orientation (selon les 3 

axes) de la vertebre determinee a l'aide des marqueurs (plateau posterieur inferieur -

sphere rouge, plateau posterieur superieur - sphere bleue et plateau anterieur superieur -

sphere verte) tel qu'indique a la figure 3-1. 

L'orientation de la vertebre par rapport au repere global est determinee en creant le 

repere local de la vertebre a l'aide des marqueurs provenant de la reconstruction 3D du 

rachis. L'axe Z est defini par un vecteur passant par le marqueur du plateau posterieur 

inferieur et du plateau posterieur superieur. L'axe Y est defini par la normale du plan 

cree par les 3 marqueurs : plateau posterieur inferieur, plateau posterieur superieur et 

plateau anterieur superieur. Et l'axe X est defini orthogonalement aux 2 autres axes. 
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Figure 3-1 Marqueurs utilises pour la determination de l'orientation de la vertebre 

Les marqueurs situes sur les plateaux vertebraux ont aussi ete utilises lors du calcul de 

Tangle de Cobb. Les marqueurs du plateau superieur de la vertebre superieure (plateau 

posterieur superieur, plateau anterieur superieur, plateau droit superieur, plateau gauche 

superieur) et ceux du plateau inferieur de la vertebre inferieure (plateau posterieur 

inferieur, plateau anterieur inferieur, plateau droit inferieur, plateau gauche inferieur) ont 

d'abord ete projetes sur le plan frontal. Ensuite, pour chaque plateau, une interpolation 

lineaire a ete realisee entre les marqueurs projetes. L'angle de Cobb a ete determine par 

Tangle forme par les deux droites resultantes. 

Le centroi'de des corps vertebraux (Tl a L5) est aussi identifie sur les radiographics 

postero-anterieures en position debout et en inflexion laterale (gauche et droite) afin de 

produire des marqueurs initiaux et finaux vers lesquels la simulation pourra tendre. La 
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position des centroides est determinee par 1'intersection des 2 droites reliant les coins 

diagonalement opposes du corps vertebral tel qu'indique sur la figure 3-2. Puisqu'il 

s'agit (dans les 2 cas d'inflexion laterale) d'une radiographic postero-anterieure simple, 

l'effet de la perspective (calibration) ne peut etre mesure precisement. En se basant sur 

l'erreur mesuree entre les marqueurs initiaux selectionnes en position debout et leur 

position determinee par la reconstruction 3D, l'erreur de cette methode d'identification 

est estimee a environ 5 pixels soit entre 2mm et 4mm. 

Figure 3-2 Determination de la projection du centroide du corps vertebral 

Puisque les techniques d'imagerie utilisees lors de la prise de radiographics au repos et 

en inflexion laterale sont differentes, la resolution des images n'est pas identique. Au 

repos, les images ont ete realisees a l'aide de l'appareil d'imagerie radiographique EOS. 

Cependant, en inflexion laterale, le systeme radiologique conventionnel «Fuji 

Computed Radiography System - FCR 750IS » a ete utilise. L'appareil EOS produit les 

images en effectuant un balayage vertical de la region a radiographier. Plus precisement, 

celui-ci est compose d'un detecteur lineaire et done d'un faisceau en eventail. Ainsi, un 
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agrandissement est produit dans le plan horizontal et non vertical. Done, la resolution 

des pixels n'est pas identique selon les deux plans. Pour la radiographic poste-anterieure, 

a l'horizontal 1 pixel correspond a 193 microns alors qu'a la vertical, 1 pixel correspond 

a 185 microns. Pour le systeme conventionnel Fuji, l'image radiographique est produite 

a l'aide d'un seul lance de rayons X correspondant a une camera de type perspective. 

Ainsi, la resolution verticale et horizontale est identique, soit de 400 microns par pixel. 

Ces differentes valeurs de resolutions ont ete utilisees lors de la determination de la 

position des marqueurs recuperee directement sur les radiographies. 

3.2 Modelisation du rachis 

Le modele developpe dans le cadre de cette maitrise est une representation simplified du 

rachis. II comprend les vertebres Tl a L5 et modelise l'articulation intervertebrale 

comme une contrainte (liaison) spherique. Le comportement mecanique de tous les 

tissus le composant (disque, ligaments, capsules articulaires) sont done regroupes en un 

seul element. 

Puisque le systeme ne permet (pour des raisons de performances) que 1'application de 

contraintes au centre de masse d'un corps rigide, la vertebre est veritablement modelisee 

par 3 corps rigides fixes entre eux par des contraintes fixes. II y a done un corps rigide 

au centre de masse (centre geometrique) de la vertebre et un au centre de chaque plateau 

vertebral. 
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La position de la contrainte spherique (qui correspond done au centre de rotation de 

1'articulation intervertebrale) est placee selon le niveau vertebral d'apres les conclusions 

de White et Panjabi [14]. Pour le segment thoracique (en excluant T12), elle se trouve au 

centre du corps vertebral de la vertebre inferieure alors que pour le segment lombaire (en 

incluant T12), elle est placee au point milieu entre le plateau superieur de la vertebre 

inferieure et du plateau inferieur de la vertebre superieure qui correspond au centre du 

disque intervertebral. 

Dans les 2 cas, la position du centre de rotation est legerement deplacee (dans le plan 

lateral vertebral) selon Tangle intervertebral de facon a mieux reproduire la situation 

reelle. Ainsi, il se trouve excentre lineairement a 1'inverse du mouvement vertebral de 

facon a etre deplace de 25% de la largeur du corps vertebral a la valeur maximale des 

courbes experimentales (figure 3-3 et figure 3-4). 

Lateral 
Bending 

Figure 3-3 Centre de rotation thoracique 

Reproduite avec permission. Source : A. A. White et M. M. Panjabi, Clinical biomechanics of the 
spine, 2e ed., Philadelphia: J.B. Lippincott, 1990. 
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Lateral 
Bending 

Figure 3-4 Centre de rotation lombaire 

Reproduite avec permission. Source : A. A. White et M. M. Panjabi, Clinical biomechanics of the 
spine, 2e ed., Philadelphia: J.B. Lippincott, 1990. 

Une contrainte (liaison) est une relation de position et d'orientation entre 2 corps rigides 

et elles sont exprimees comme suit: 

J.q = \j-tin ang J lin JJ 1 
ang J 

Vi 

= 0 (Equation 3-1) 

Ou q est la vitesse, v est la vitesse lineaire, w est la vitesse angulaire et J est la matrice 

Jacobienne ayant une ligne pour chaque degre de liberie. Plus particulierement, on 

obtient J'ljnvl; + J' wt pour la velocite reliee au corps i et JrJ
Unvy. + JrJ

angwy. pour la 

velocite du corps j . 

Le systeme de contraintes est exprime en fonction des vitesses. Puisque celui-ci ne 

contient pas directement de contraintes sur les positions, sa resolution introduit des 



57 

erreurs (numeriques ou provenant d'approximations internes) de positionnement entre 

les corps a chaque pas de simulation (dt). En s'accumulant, ces erreurs creent un 

deplacement et/ou un desalignement entre les deux corps rigides (figure 3-5). 

Figure 3-5 Desalignement des contraintes positionnelles 

Reproduite avec permission. Source : www.ode.org/pix/baIl-and-socket-bad.ipg 

Des forces de corrections sont done introduites par le simulateur sur les deux corps 

rigides pour contrer cet effet. lis sont controles par le parametre de reduction d'erreur 

(ERP) qui permet de moduler leur amplitude. II reste normalement constant au cours de 

la simulation et tend a rendre le systeme plus instable s'il commande une correction trop 

grande i.e. lorsqu'il s'approche de 1. 

Done, puisque la liaison spherique permet la rotation entre deux corps tout en conservant 

leur position (relative au centre) constante, on peut fixer les termes de 1'equation 3-1 

comme suit: 

http://www.ode.org/pix/baIl-and-socket-bad.ipg
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^ tin ~ 

~1 0 0" 

0 1 0 

0 0 1 

J tin ~ 

- 1 0 0 

0 - 1 0 

0 0 - 1 
JLg = -(*(<?, YL) JLg = (R(qj YL) 

(Equation 3-2) 

Ou R(q) est la matrice de rotation et rmc est la position du point d'ancrage relatif au 

corps rigide (figure 3-6). 

Anchor 

Body 1 
Body 2 

Figure 3-6 Contrainte spherique 

Reproduite avec permission. Source : www.ode.org/pix/ball-and-socket.ipg 

Lors des simulations, la reponse des elements intervertebraux est modelisee par 

l'application directe de couples sur les vertebres selon Tangle intervertebral. Pour 

chaque unite fonctionnelle, les 3 angles selon les 3 axes du repere local sont evalues. 

Ensuite, la valeur des 3 couples correspondants est directement recuperee des courbes 

experimentales de comportement force-deplacements de Panjabi et coll. 1976, 1994 et 

Oxland et coll. 1992. Ces couples sont appliques (de facon opposee) aux 2 vertebres 

composant l'unite fonctionnelle. 

http://www.ode.org/pix/ball-and-socket.ipg
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3.3 Simulateur 

Pour le present projet, une approche de simulation interactive par corps rigides 

favorisant l'interactivite au prix de la precision a ete retenue afin de 1'experimenter et de 

l'evaluer pour d'eventuels developpements de modeles plus complexes necessitant une 

interactivite rapide. La librairie Open Dynamic Engine (ODE) [77] (developpee par 

Russell Smith) a ete utilisee puisqu'il s'agit d'une librairie C++ performante, portable et 

de qualite industrielle distribute gratuitement avec l'ensemble du code source sous la 

licence GNU ou BSD. 

Pour des raisons pratiques de disponibilite, le test d'inflexion laterale maximale droit et 

gauche en position debout realise au CHU Sainte-Justine de Montreal lors de 

revaluation des patients a ete utilise pour ce projet. Afin de simuler la flexion laterale 

(gauche ou droite), tous les degres de liberte de L5 sont fixes et les couples sont 

appliques sur Tl. Cette application peut etre faite de facon manuelle (pour les 

simulations interactives), predeterminee (pour reproduire un mouvement et etudier la 

simulation i.e. reponse en frequence, stabilite, vitesse de convergence...) ou automatisee 

afin d'effectuer la recherche des valeurs de couples pouvant reproduire le mouvement. 

La recherche automatisee est effectuee de facon a deplacer Tl de sa position initiale a sa 

position finale. Evidemment, puisque la position finale est determinee par le marqueur 

identifie sur la radiographie postero-anterieure, sa position 3D reelle est inconnue. Le 

marqueur est done conserve dans le plan YZ (parallele au plan frontal) dont l'origine 

coincide avec le centroi'de de Tl. Le systeme applique done un couple sur Tl selon l'axe 
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sagittal (X) de facon graduelle jusqu'a trouver le point pour lequel l'erreur sur le 

positionnement de Tl est minimale. Ensuite, selon la position du marqueur, un couple en 

flexion ou en extension est applique sur Tl de facon a reduire l'erreur davantage afin de 

compenser pour le mouvement (hors plan) des patients. 

La methode predeterminee consiste a effectuer une simulation en appliquant des couples 

precalcules sur Tl selon les 3 plans jusqu'a la stabilisation du systeme. Pour la methode 

interactive, le choix des couples a appliquer sur Tl est entierement controle par 

l'utilisateur. A l'aide de touches predefinies, celui-ci augmente ou diminue les couples 

appliques selon les 3 plans. Afin de guider l'usager, les erreurs pour tous les niveaux 

vertebraux sont continuellement affichees. 

La methode d'application automatisee est relativement longue d'execution (puisqu'elle 

attend que le systeme se stabilise a chaque increment) et n'applique pas de couple en 

torsion en fonction de la position finale du patient. La recherche a done d'abord ete 

realisee manuellement pour chaque inflexion laterale maximale, puis des simulations ont 

ete realisees de facon predeterminee pour s'assurer de leur reproductibilite. Pour toutes 

ces methodes, les simulations se terminaient lorsque le systeme se stabilisait i.e. lorsque 

la variation de Tangle pour tous les niveaux intervertebraux etait inferieure a 0.1°. 

Dans le domaine des simulations, la resolution de systemes d'equations dependant du 

temps est realisee a l'aide de methodes de resolution explicite et/ou implicite. Les 

methodes explicites calculent l'etat du systeme apres un certain temps Y(t + dt) a partir 

de son etat courant Y(t) (equation 3-3). 
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Y(t + dt) = F(Y(t)) (Equation 3-3) 

Pour les methodes implicites, l'etat du systeme apres un certain temps Y(t + dt) est 

determine en resolvant un systeme d'equations contenant l'etat actuel et l'etat futur du 

systeme (equation 3-4). 

G(Y(t), Y(t + dt)) = 0 (Equation 3-4) 

La determination de l'etat futur du systeme est done plus complexe lorsqu'une methode 

implicite doit etre utilisee. 

Dans le present projet, pour toutes les methodes d'application de couples sur Tl 

presentees precedemment, l'integrateur utilise est semi-implicite de premier ordre en ce 

sens que certaines forces sont calculees a l'aide d'un integrateur implicite (premier 

ordre) et d'autres a l'aide d'un integrateur explicite. Alors que les forces externes 

utilisent la methode explicite, la methode implicite est utilisee pour les forces appliquees 

aux corps pour respecter les contraintes. Ce type de systeme favorise la rapidite et la 

stabilite au detriment de la precision. A chaque pas (fixe) de simulation, les forces 

externes sont accumulees et appliquees aux corps rigides (integration explicite) puis, en 

resolvant le systeme de contraintes, la nouvelle vitesse des corps rigides est determinee 

(integration implicite) et leur position peut etre calculee. 

A chaque pas de simulation, le simulateur applique 3 couples (externes) sur chaque 

vertebre: le couple de rappel tire des courbes experimentales ainsi que le couple 

d'amortissement et d'inertie. Sans ces 2 derniers couples, le systeme oscille et ne reussit 
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pas a tendre vers un equilibre statique. On obtient done l'equation suivante pour chaque 

vertebre : 

M = Me+ kvv + kaa (Equation 3-5) 

Ou Me est le couple applique en fonction des donnees experimentales, kvv est 

ramortissement et kaa le moment d'inertie. 

Lors de la resolution du systeme de contraintes, une optimisation importante a ete 

utilisee. La complexite de cette resolution est traditionnellement de l'ordre de 0(N3) par 

rapport au nombre de contraintes (une par degre de liberte sous contrainte) alors que la 

technique employee a une complexite approximativement lineaire i.e. O(N). Cette 

methode (WSF) [77] se base sur l'hypothese selon laquelle, pour des pas de temps 

relativement petits, l'effet d'une liaison cinematique est tres localise. Ainsi, son effet 

peut etre calcule sans considerer les autres liaisons a l'interieur du systeme. II s'agit 

done plutot de plusieurs systemes limites a 6 contraintes (maximum) resolus en plusieurs 

iterations. Toutes les liaisons en conflit ont tendance a s'annuler avant meme que le 

corps ne bouge. 

Cette technique elimine.completement 1'exposition de la complexite due au nombre de 

contraintes et permet la simulation rapide de systemes complexes. De plus, afin 

d'augmenter la stabilite et la robustesse du systeme, un terme permettant un certain 

degre de violation des contraintes (CFM) a ete introduit. L'equation generale d'une 

contrainte (equation 3-1) devient done : 
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J •q-e-v kCFM • A (Equation 3-6) 

Ou e represente l'erreur controlee par le parametre de reduction d'erreur (ERP) alors 

que kCFM • A est une matrice diagonale ajoutant des constantes a la diagonale de la 

matrice du systeme permettant ainsi des contraintes non strictes. Une valeur (non nulle 

et positive) permet une violation de l'equation de contraintes par une quantite 

proportionnelle a kcm multipliee par la force de restauration A necessaire au respect de 

la contrainte. Ceci permet aussi d'eviter les singularites et les erreurs numeriques afin 

d'ameliorer la precision de la factorisation. 

L'impact sur l'erreur et la performance de la simulation de plusieurs parametres de 

simulation a ete etudie. Une premiere analyse a consiste a mesurer l'erreur de simulation 

selon la grandeur du pas de simulation (1ms, 2.5ms, 5ms, 10ms, 25ms et 50ms). Ensuite, 

l'effet de l'optimisation du systeme de contraintes (passant d'un systeme a N contraintes 

de complexity 0(N3) a N systemes independants de complexite constante 0(1)) a ete 

evalue selon l'erreur et la performance de la simulation. La performance a ete mesuree 

en calculant la duree moyenne de l'etape d'integration tout en variant la quantite 

d'unites fonctionnelles (et done de contraintes) incluses dans la simulation. Ensuite, afin 

d'evaluer l'impact sur l'erreur, la meme simulation a ete effectuee avec le rachis 

complet. Le dernier test sur les parametres de simulation a ete d'evaluer le 

comportement du systeme, i.e. la reponse en frequence (angulaire) de la liaison 

cinematique, lors de 1'utilisation de differentes valeurs pour les facteurs d'amortissement 



64 

et d'inertie afin d'evaluer leur impact sur la performance du systeme en termes de 

stabilite et de temps de convergence. 

3.4 Courbes experimentales de comportement force-

deplacement 

Les moments appliques sur les 3 axes de chaque vertebre sont determines par les 

courbes experimentales (force-deplacement) de Panjabi et coll. 1976, 1994 et Oxland et 

coll. 1992. La position (Tangle intervertebral) au repos determine le zero du graphique 

i.e. la courbe est translated de facon a ce que Tangle intervertebral corresponde a une 

force nulle. A chaque pas de simulation, Tangle (relatif au repos) entre chaque paire de 

vertebres est calcule. En ignorant les mouvements couples, cet angle correspond 

directement a un moment applique lors de 1'experimentation (figure 1-15). C'est ce 

moment qui est directement applique sur les 2 corps rigides (superieur et inferieur) relies 

a la liaison cinematique. 

Tous les patients utilisent les memes courbes qui ont dues etre legerement ajustees pour 

les besoins du simulateur. Les details de ces modifications sont presentes dans les 

prochains paragraphes. 

Puisque Tangle intervertebral de certains patients lors de Tinflexion laterale maximale 

depasse les limites des valeurs mesurees lors des experimentations de Panjabi et coll. 

1976, 1994 et Oxland 1992, la plage des graphiques a ete agrandie de fafon a permettre 

une variation lineaire de moment en fonction de Tangle pour les valeurs depassant les 
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limites des courbes (voir annexe B). La pente de la progression lineaire a ete determinee 

afin de coi'ncider avec les 2 derniers points de la courbe du graphique. Ainsi lors des 

simulations, lorsque Tangle intervertebral depassait les limites des courbes 

experimentales originales, une valeur croissante du moment (Me de T equation 3-5) 

pouvait alors etre appliquee aux vertebres. Sans cet ajustement, le moment de reponse 

plafonne apres un certain seuil et Tangle intervertebral peut alors augmenter sans limites 

lors de T augmentation du moment applique au systeme. 

Certaines etudes ont observe une relation entre une asymetrie du mouvement et des 

pathologies au niveau du rachis (e.g. lombalgie) [72, 73]. Done, afin de ne pas inclure 

Teffet de ces pathologies chez les patients scoliotiques utilises, les courbes 

experimentales ont aussi ete ajustees (a Tinterieur de Terreur d'experimentation) de 

facon a etre symetriques en inflexion laterale et en torsion et ainsi obtenir un 

comportement similaire entre les mouvements d'inflexion droite et gauche et entre la 

torsion droite et gauche. 

Finalement, des ajustements ont aussi ete apportes aux courbes experimentales de 

Panjabi et coll. 1994 (segment lombaire) puisque certaines courbes presentent des 

discontinuites consistant en une diminution de Tangle mesure lors de Taugmentation du 

moment applique. Certaines valeurs d'angle de rotation ont done ete modifiees afin 

d'obtenir une evolution croissante de Tangle lors de Taugmentation du moment. En tout, 

4 courbes ont subit des modifications : torsion pour les segments L1-L2 et L2-L3 et 
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flexion/extension pour L3-L4 et L4-L5. Le detail des modifications est presente a 

1'annexe B. 

3.5 Validation du simulateur 

Le simulateur a ete valide en reproduisant le test d'inflexion laterale maximale gauche et 

droit de patients scoliotiques. Le critere utilise afin d'evaluer la validite d est le 

deplacement total des centroi'des des corps vertebraux qui a ete possible de reproduire 

[59]. 

Z.4 

ZK-Al 
i - ^ — 

i=Tl 

xl00% (Equation 3-7) 

Ou a, est la distance entre la position du corps vertebral de chaque vertebre en inflexion 

laterale et initiale provenant des radiographies et /?, est la distance entre la position du 

corps vertebral de chaque vertebre en inflexion laterale et initiale provenant des 

simulations. 

Le mouvement d'inflexion laterale a ete simule en appliquant graduellement un moment 

sur la vertebre Tl jusqu'a l'equilibre comcidant avec la courbe ayant la plus faible erreur 

de positionnement i.e. la somme des distances entre le corps vertebral et le marqueur 

associe a sa position finale. 

Puisque le marqueur a ete identifie sur la radiographie postero-anterieure en inflexion 

laterale, sa position 3D reelle est inconnue. II a done ete place dans le plan YZ (parallele 
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au plan frontal) comcidant avec le centroi'de de la vertebre auquel il est associe. Ainsi, la 

distance (l'erreur) se calcule dans le plan YZ uniquement. L'effet de la perspective de la 

radiographie n'est pas dissocie du calcul de l'erreur de simulation et d'identification 

puisqu'elle ne peut etre precisement calculee sans calibration des images. 

La variation de Tangle de Cobb mesure entre les radiographies postero-anterieures en 

inflexion laterale (gauche et droite) et en position neutre (calcule avec le programme 

SpineView) ainsi que la position de chaque vertebre ont aussi utilises pour evaluer la 

precision du simulateur. 

Le nombre de patients necessaire statistiquement lors d'une distribution normale est 

determine par 1'equation suivante : 

n = 
V E j 

(Equation 3-8) 

Ou n est la taille de l'echantillon, a est la deviation standard de la population, Zp 

indique la valeur (valeur critique) de la distribution normale a ± a/2 pour un intervalle 

de confiance p = \-(a/2) et E est l'erreur acceptee entre la moyenne de l'echantillon 

et celle de la population. 

En se basant sur les resultats de l'etude de Beausejour [60], la population possede une 

deviation standard de 5mm sur l'erreur de simulation. En acceptant 3mm d'ecart a la 
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moyenne, le nombre de patients (pour un intervalle de confiance de 97%, Z097 =1.89) est 

determine a 10. 

n = 
' 1 . 8 9 * 5 V 

= 9.9225 * 10 (Equation 3-9) 

Les 10 patients retenus (3 garcons et 7 filles) ont recu un diagnostic de scoliose 

idiopathique adolescente, leur age moyen est de 15.97 ans et ne possedent pas 

d'antecedents chirurgicaux au rachis ou d'autres pathologies pouvant interferer avec les 

resultats. lis ont ete recrutes lors de visites de routine a la clinique d'orthopedie du CHU 

Sainte-Justine de Montreal sur une base volontaire. lis correspondent a 10 des 20 

patients utilises par Marie-Eve Lamarre [36] dans son etude sur la creation d'un nouveau 

test de flexibilite en hyperextension en decubitus dorsal (section 1.5.7). Le groupe 

possede un angle de Cobb moyen de 46° dont la plage s'etend entre -37° et -66° ainsi 

qu'entre25°et71°. 
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CHAPITRE 4 - RESULTATS 

Ce chapitre presente les resultats des simulations en inflexion laterale pour tous les 

patients presentes dans le chapitre precedent. L'etude de l'effet de plusieurs parametres 

de simulation a aussi ete faite de facon a pouvoir analyser leur impact sur l'erreur et la 

performance de la simulation. 

4.1 Resultats par patient 

Le tableau 1-1 montre l'erreur moyenne (par patient) de positionnement des vertebres a 

la fin des simulations d'inflexion laterale. L'erreur initiale est l'erreur entre la position 

des centro'ides des corps vertebraux au repos identified sur les radiographics et celle 

provenant de la reconstruction 3D. La variation de l'erreur du simulateur par rapport a 

l'erreur initiale a aussi ete calculee. 
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Tableau 4-1 Erreur de simulation par patient 

Patient 

1 

2 

3 

4 

5 

6 

7 

8 

9 

10 

Moyenne 

Erreur maximale 

Erreur 
Initiate 

(mm) 

5.5 ±4.0 

3.3 ±2.5 

2.7 ±1.5 

8.9 ±3.3 

4.9 ±2.4 

6.5 ±3.0 

3.4 ±1.5 

3.9 ±2.0 

3.3 ±2.4 

5.9 ±3.0 

4.8 ±2.6 

8.9 

Inflexion gauche 

(mm) 

7.2 ±3.1 

4.3 ± 2.2 

4.3 ±1.8 

6.9 ±2.7 

4.8 ±2.4 

6.6 ±2.7 

5.4 ±2.6 

6.2 ± 2.6 
3.3 ±2.0 

3.9 ±2.9 

5.3 ±2.5 

7.2 

variation 
(mm) 

1.7 
1.0 

1.6 
-2.0 
-0.1 
0.1 

2.0 

2.3 

0.0 

-2.0 
0.5 

2.3 

Inflexion droite 

(mm) 

6.9 ±3.8 

5.1 ±2.7 

4.5 ±2.5 

7.7 ±3.7 

3.3 ±2.0 

6.3 ±5.8 

6.2 ±3.1 

6.1 ±3.7 

5.1 ±4.2 

4.9 ± 2.9 
5.6 ±3.4 

7.7 

variation 
(mm) 

1.4 

1.8 

1.8 
-1.2 
-1.6 
-0.2 
2.8 
2.2 

1.8 

-1.0 
0.8 
2.8 

Le Error! Reference source not found, montre peu de variation de Ferreur de 

simulation par rapport a 1'erreur initiale. La plus grande augmentation de 1'erreur lors de 

1'inflexion laterale gauche est de 2.3 mm observee chez le patient 8 et de 2.8 mm pour 

l'inflexion laterale droite observee chez le patient 7. 

Les figure 4-let figure 4-2 montrent les courbes rachidiennes dans le plan frontal pour le 

meilleur (patient 5) et le pire (patient 7) cas. Les figure A-3, figure A-8 et figure A-10 

presentees en annexe montrent egalement quelques exemples de la fidelite de la 

reproduction de la courbure des differents tests. De plus, de facon quantitative, le 

mouvement (distance totale - section 3.5) peut etre fidelement reproduit a plus de 94% 

pour tous les patients. 
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Figure 4-2 Courbes rachidiennes du patient 7 
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4.2 Resultats par vertebre 

L'erreur de simulation en fonction du niveau vertebral a aussi ete calculee (tableau 4-2) 

en effectuant la moyenne des patients. Un tableau exhaustif des resultats obtenus 

(position et erreur par patient et par vertebre) ainsi que les courbes schematiques 

representant le resultat de toutes les simulations (20) sont presentes a annexe A pour 

plus de details. 

Tableau 4-2 Erreur de simulation par niveau vertebral 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Moyenne 

Erreur maximale 

Erreur 
Initiate 

(mm) 

2.6 ±2.8 

3.2 ±2.5 

4.7 ±3.0 

4.1 ±3.3 

4.3 ±2.4 

4.8 ±2.7 

5.7 ±2.5 

5.9 ±2.9 

6.6 ±3.4 

6.6 ±3.9 

6.5 ±3.6 

7.2 ±3.5 

5.9 ±2.2 

5.9 ±2.2 

5.1 ±2.5 

3.2 ±1.0 

0 

5.1 ±2.8 

7.2 

Inflexion gauche 

(mm) 

6.2 ±3.1 

4.7 ±2.2 

5.4 ±2.2 

5.5 ±2.0 

6.0 ±2.0 

4.9 ±1.9 

5.6 ±2.6 

5.6 ±2.8 

5.3 ±3.0 

5.9 ±2.9 

6.1 ±4.0 

6.2 ±2.6 

6.6 ±2.3 

6.4 ±2.2 

5.9 ±2.2 

3.7 ±1.6 

0 
5.6 ±2.5 

6.6 

variation 
(mm) 

3.6 

1.5 

0.7 
1.4 

1.7 
0.1 

-0.1 
-0.3 
-1.3 
-0.7 
-0.4 
-1.0 
0.7 

0.5 

0.8 

0.5 

0.0 

0.5 

3.6 

Inflexion droite 

(mm) 

9.0 ± 4.7 

8.0 ±4.5 

7.3 ±4.0 

6.8 ±3.3 

6.6 ±2.7 

5.5 ±2.7 

5.6 ±2.7 

5.2 ±2.8 

4.6 ±2.8 

4.9 ±3.5 

4.8 ±3.7 

5.2 ±3.9 

5.3 ±3.8 

6.3 ±4.0 

6.5 ±2.8 

3.9 ±1.6 

0 
6.0 ±3.3 

9.0 

variation 
(mm) 

6.4 

4.8 

2.6 

2.7 

2.3 

0.7 

-0.1 

-0.7 

-2.0 

-1.7 

-1.7 

-2.0 

-0.6 

0.4 

1.4 

0.7 

0.0 

0.8 

6.4 
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De la vertebre T3 a la vertebre L5, ces resultats montrent egalement des erreurs de 

simulation pres de l'erreur initiale. Pour l'inflexion laterale gauche et droite, 

1'augmentation de l'erreur est la plus grande pour la vertebre Tl soit de 3.6 mm et 6.4 

mm. L'utilisation d'un graphique permet de montrer une distribution de l'erreur ayant 

une tendance legerement croissante en fonction du niveau vertebral. 
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Figure 4-3 Erreur de simulation par niveau vertebral (1 = Tl, 17 = T5) 

4.3 Angles de Cobb 

La metrique de Tangle de Cobb represente une mesure plus globale de la precision du 

systeme. Le tableau 4-3 presente la variation de Tangle de Cobb entre la position initiale 

du patient (position debout au repos) et sa position finale (inflexion laterale maximale 

gauche et droite) telle que mesuree sur les radiographics postero-anterieures et calculees 

a partir des simulations. 
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Tableau 4-3 Variation de Tangle de Cobb par patient 

Patient 

1 

1 

2 

2 

3 

3 

4 

4 

5 

5 

6 

7 

7 

8 

9 

9 

10 

10 

Moyenne 

Erreur 
maximale 

Cobb 

T7-T11 

T11-L3 

T5-T11 

T11-L4 

T6-T12 

T12-L4 

T6-T12 

T12-L5 

T6-T11 

T11-L4 

T7-L2 

T5-T10 

T10-L4 

T6-T12 

T5-T11 

T11-L4 

T5-T12 

T12-L5 

Initial 
radio 

( ° ) 
25 
37 

47 
40 
40 
32 

51 

48 
63 
40 
66 
55 

49 

28 
71 

49 
55 
41 

3D 

( ° ) 
21 

33 
42 

36 
36 
28 
44 
29 
64 

38 
62 
43 
44 

25 
71 
46 
56 
42 

Inflexion gauche 

radio 

(A°) 
-9 
7 

9 
-21 
13 

-20 
17 

-23 

6 
-30 
6 
6 

-37 

8 
11 

-18 
6 

-25 

simule 

(A°) 
-5 
14 

9 
-16 
18 

-19 
17 

-25 

12 

-22 

15 

4 
-32 
11 

5 
-14 

8 
-17 

erreur 

(A°) 
4 

7 

0 
5 
5 
1 

0 
-2 

6 
8 
9 
-2 
5 
3 
-6 
4 
2 
8 
4 

9 

Inflexion droite 

radio 
(A°) 

6 
-21 
-11 

11 

-3 
14 

-13 
9 

-13 
12 
-27 
-18 
21 

-12 
-11 

17 
-12 

13 

simule 

(A°) 
11 

-15 
-8 
21 
-6 
11 

-5 
18 

-7 
21 
-23 
-8 
23 
-5 
-11 

24 
-12 

21 

Erreur 

(A°) 

5 

6 

3 

10 

-3 

-3 

8 

9 

6 

9 

4 

10 

2 

7 

0 

7 

0 

8 

6 

10 

La variation de Tangle de Cobb lors de l'inflexion laterale est reproduite avec une erreur 

de 5° ± 3°. Pour la majorite des cas, lors de la reduction de la courbure, la simulation 

effectue une moins grande diminution de Tangle de Cobb. Lors de Taccroissement de la 

courbure, la simulation effectue une plus grande augmentation de Tangle de Cobb. De 

plus, Terreur des simulations est plus petite que Terreur de mesure de Tangle de Cobb 

effectuee sur les radiographics (±5° [36]). 
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4.4 Couples 

Le tableau 4-4 presente les valeurs de couples appliques sur Tl qui ont ete utilisees afin 

de reproduire les inflexions laterales (gauches et droites) maximales. 

Comme mentionne a la section 3.3, les valeurs de couples appliques sur Tl ont ete 

determinees de maniere empirique de facon a reduire l'erreur moyenne et maximale de 

positionnement des corps vertebraux lors des simulations. La position finale des patients 

sur les radiographies postero-anterieures a ete utilisee afin d'estimer 1'orientation de Tl 

(i.e. provenant de la rotation de la tete et des epaules du patient) et ainsi, determiner le 

couple a appliquer en torsion. Pour le patient 6 et 10, ce couple en torsion est assez 

grand (au moins 50% du couple en X) ce qui reflete une grande rotation de la tete et des 

epaules observee sur les radiographies. Cependant, les couples en Y (correspondant a un 

mouvement de flexion-extension) sont faibles pour tous les patients. De plus, il n'y a pas 

de symetrie entre les inflexions droite et gauche. 

Puisque le test de flexibilite utilise dans le present projet consiste a demander au patient 

de realiser une inflexion laterale maximale, le couple selon l'axe X a ete mis en relation 

avec le couple maximal applique lors des experimentations de Panjabi et coll. 1976, 

1994 et Oxland et coll. 1992. En raison de la grandeur des pas d'incrementation du 

couple lors des simulations, l'erreur sur cette mesure est estimee a environ ± 5%. 

Pour la majorite des patients, le couple en X necessaire a la reproduction de l'inflexion 

laterale ne depasse pas les valeurs maximales (correspondant a 100%) appliquees lors 
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des experimentations de Panjabi et coll. 1976, 1994 et Oxland et coll. 1992. Cependant, 

un depassement est survenu lors de la simulation de 1'inflexion laterale gauche des 

patients 3 (10%), 4 (20%) et 7 (75%) et lors de la simulation de rinflexion laterale droite 

du patient 6 (10%). Pour permettre ces depassements, les plages des graphiques 

experimentaux de Panjabi et coll. 1976, 1994 et Oxland et coll. 1992 ont ete agrandies 

de facon lineaire tel que decrit a la section 3.4. 

Tableau 4-4 Couples appliques sur Tl reproduisant les inflexions laterales maximales 

Patient 

1 

2 

3 

4 

5 

6 

7 

8 

9 

10 

Moyenne 

Inflexion gauche 

X 

(Nm) 

-5.0 

-5.1 

-11.0 
-12.0 

-9.2 

-8.0 

-17.5 

-5.6 

-2.8 

-2.9 

-7.9 

Y 

(Nm) 

0.6 

0.0 

0.0 

-1.0 
0.0 

0.5 

1.0 
0.2 

0.0 

-0.9 

0.0 

z 
(Nm) 

1.0 

0.0 

1.0 

2.0 

0.8 

4.0 

-1.5 

0.0 

0.0 

-5.5 

0.2 

Inflexion droite 

X 

(Nm) 

9.0 

6.5 

2.5 

3.5 

6.0 

11.0 

6.4 

2.0 

7.8 

6.0 

6.1 

Y 

(Nm) 

-0.5 

1.0 

0.0 

0.0 

1.1 

0.0 

1.0 

0 

1.5 

0.0 

0.4 

z 
(Nm) 

3.0 
-2.0 
-0.5 

-1.0 
0.0 
5.5 
3.0 
0.0 
-2.2 
0.0 
0.6 

Couple relatif(X) 

Gauche 

50% 
51% 
110% 

120% 

92% 

80% 
175% 

56% 
28% 
29% 
79% 

Droit 

90% 

65% 

25% 

35% 

60% 

110% 

64% 

20% 

78% 

60% 

61% 

4.5 Erreur et pas de simulation 

La figure 4-4 presente une etude de la precision (erreur) en fonction de la duree du pas 

de simulation. Le test d'inflexion laterale maximale droit du patient 5 a ete utilise 

puisqu'il possede une tres faible erreur. Ainsi, la borne minimale du graphique est moins 

limitee et offre de meilleures possibilites de reduction en precisant les calculs de la 

simulation avec un pas de temps plus petit. Le graphique montre une tres faible 
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augmentation de l'erreur moyenne de positionnement des centroides des corps 

vertebraux lors de 1'augmentation du pas de temps. 
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Figure 4-4 Impact du pas de temps sur l'erreur moyenne 

4.6 Performance, erreur et nombre de contraintes 

En utilisant toujours le test d'inflexion laterale maximale droit du patient 5, l'effet de 

l'optimisation du systeme de contraintes (passant d'un systeme a N contraintes de 

complexity 0(N3) a N systemes independants de complexite constante 0(1) tel que 

presente a la section 3.3) a ete evalue. 

Dans les 2 cas, toutes les simulations ont ete effectuees avec une precision moyenne de 

3.3 mm, avec l'optimisation activee (WSF) avec un nombre different d'iterations 

(nombre d'iterations pour resoudre le systeme de contraintes). Pour un nombre 
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d'iterations trop faible (inferieur a 5), le systeme n'atteint pas Pequilibre statique requis. 

Le graphique suivant montre un accroissement du temps d'execution lors de 

l'augmentation du nombre d'iterations et du nombre de contraintes. Plus precisement, 

raugmentation creee par la variation du nombre de contraintes suit une courbe 

exponentielle lors de l'utilisation de la version non optimisee (WS). 
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Figure 4-5 Impact de WSF sur la performance 

La figure 4-6 montre une diminution de l'erreur moyenne de positionnement des 

centroi'des des corps vertebraux lors de l'augmentation du nombre d'iterations utilise 

pour resoudre le systeme de contraintes. 
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Figure 4-6 Impact de WSF sur l'erreur moyenne 

4.7 Amortissement et inertie 

La reponse en frequence (angulaire) de la simulation de la liaison cinematique lors de 

1'inflexion laterale maximal droit du patient 5 a ete evaluee selon differents facteurs 

d'amortissement et d'inertie afin d'evaluer leur impact sur la performance du systeme en 

termes de stabilite et de temps de convergence. 

Les resultats sont presentes a la figure 4-7 et figure 4-8. Pour plus de clarte, uniquement 

la liaison T5-T6 ainsi que la liaison T12-L1 sont presentees puisqu'elles representent 

bien les autres courbes du segment thoracique et lombaire. Toutes les valeurs utilisees 

permettent au systeme d'atteindre l'equilibre. 
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La figure 4-7 montre peu de variation pour les differentes valeurs d'amortissement. Le 

temps necessaire a la stabilisation est semblable (moyenne de 225 secondes). Cependant, 

un depassement de la valeur de reference survient lors de l'utilisation d'un facteur 

d'amortissement de 500. 
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Figure 4-7 Reponse en frequence selon I'amortissement 

La figure 4-8 montre un comportement different selon differentes valeurs du facteur 

d'inertie. Pour une faible valeur (15 a 25), le systeme oscille autour de la valeur de 

reference avant de se stabiliser. Pour une valeur de 30 a 50 et de 60 a 100, le systeme se 

stabilise graduellement. Cependant, le temps necessaire est plus faible lorsque le facteur 

d'inertie est de 30 a 50 soit de 150 secondes comparativement a 225 secondes pour une 

valeur de 15 a 25 et 425 secondes pour une valeur de 60 a 100. 



81 

3.5 

2.5 
? 
Ol o _ 

• 1 C a. 1-5" 
c < 

1 -

0 
( )f 2 

\ / 

5 5 

J 
(/ 
/ 

0 7 

y 
/ 

5 1( io 1; !5 1! 50 1 5 21 10 2 >5 2 50 2 '5 300 3:!5 3!i0 375 400 

Temps (s) 

— T12-L1 faplibre 

— T12-L1 Inertie = 15 a 25 g.cm 

— T12-L1 Inertie = 30 a 50 g.cm 

— T12-L1 Inertie = 60 a 100 g.cm 
T5-T6 £quilibre 

— T5-T6 Inertie = 15 a 25 g.cm 
— T5-T6 Inertie = 30 a 50 g.cm 

T5-T6 Inertie = 60 a 100 g.cm 

Figure 4-8 Reponse en frequence selon l'inertie 

4.8 Parametres de simulation 

Les resultats presentes dans les sections precedentes ont guide 1'utilisation des valeurs 

suivantes (tableau 4-5) pour les differents parametres de simulation de facon a equilibrer 

la precision par rapport a la vitesse d'execution. 

Tableau 4-5 Parametres de simulation 

Parametre 

Facteur d'amortissement 

Facteur d'inertie 

Pas de simulation (dt) 

ERP 

CFM 

Nombre d'iterations (WSF) 

Valeurs 

30 a 50 g-cm/s 

1000 g-cm 

25 ms 

0.8 

0.0001 

20 
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Le temps d'execution moyen pour la simulation du mouvement complet d'inflexion 

laterale maximale jusqu'a l'atteinte de l'equilibre est de 213 secondes. Ceci ne 

represente pas les performances du systeme. II a ete possible d'effectuer toutes les 

simulations en temps reel i.e. ou le temps necessaire pour realiser la simulation etait plus 

petit que la periode de temps devant etre simulee. Avec un pas de temps de 25ms, le 

systeme (AMD AthlonXP 1800+) pouvait executer entre 100 et 200 iterations par 

seconde avec un ratio d'affichage 10:1 pour atteindre environ 30Hz et permettre un 

niveau d'interactivite acceptable. Sur de plus gros systemes, les performances peuvent 

augmenter de plus d'un ordre de grandeur. 
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CHAPITRE 5 - ANALYSE ET DISCUSSION 

Les resultats presentes a la section precedente montrent que le simulateur permet la 

reproduction du test d'inflexion laterale maximale avec une erreur de 5mm ± 3mm dans 

95% des cas. Aussi, plus de 94% du mouvement a pu etre reproduit ce qui est superieur 

aux valeurs obtenues lors de l'etude de Descrimes et coll [59] (62% a 85%) pour 

lesquelles ils avaient conclu que la reproduction du test d'inflexion laterale etait 

acceptable. Cependant, pour le present projet, puisque Perreur s'accumule entre les 

niveaux vertebraux et que L5 est a l'origine du referentiel, la distribution de l'erreur 

montre une tendance croissante en fonction du niveau vertebral (figure 4-3). De plus, 

puisque le segment lombaire se trouve normalement dans l'axe vertical central de la 

radiographic alors que le haut du segment thoracique se trouve a l'extremite lors de 

1'inflexion laterale, l'effet de perspective tend a deformer la position des marqueurs et 

augmente ainsi artificiellement l'erreur et la tendance du graphique presente a la figure 

4-3. En utilisant le ratio entre 1'erreur initiale et finale, la courbe montre que l'erreur 

reste stable sauf a partir de T3 ou elle monte en fleche (figure 5-1). Le mouvement en 

torsion de la tete et des epaules visible sur les radiographics effectue par plusieurs 

patients lors de l'inflexion laterale maximale concorde aussi avec une augmentation de 

l'erreur dans le haut du segment thoracique. En raison des erreurs de mesures elevees sur 

la rotation axiale vertebrale evaluee a partir d'une radiographic (±3.6° [19]), il n'a pas 

ete possible d'effectuer une correlation entre le mouvement de la tete et la rotation axiale 

de la vertebre Tl mesuree sur la radiographic Malgre l'application d'un couple en 
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torsion (lors des simulations) utilise pour reajuster Fomentation des vertebres, ce 

mouvement explique en grande partie cette tendance. Ce mouvement de la tete et des 

epaules concorde aussi avec les grandes valeurs de couple en torsion obtenues pour 

certains patients (i.e. patient 6 et 10 (tableau 4-4)). 
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i. 
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—•— Inflexion Droite 

—•— Inflexion Gauche 

Figure 5-1 Erreur de positionnement (ratio) selon le niveau vertebral (1 = Tl, 17 = T5) 

La simplification selon laquelle l'inflexion laterale peut etre controlee uniquement par 

Fapplication de couples sur Tl semble done etre une composante importante des erreurs 

rencontrees pour certains cas de simulation. Dans ces cas, la courbe est difficilement 

reproductible et possede un point d'inflexion suggerant Fapplication de forces sur un 

sous ensemble du rachis qui pourrait provenir de l'effet des muscles. Par exemple, lors 

de l'inflexion laterale droite, le haut de la courbe du patient 2 est difficilement 

reproductible (figure 5-2). 
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Figure 5-2 Courbes rachidiennes avec mouvement de torsion du patient 

L'application de forces directionnelles sur plusieurs parties du rachis (simulant ainsi 

grossierement l'effet des muscles du tronc) aurait pu ameliorer ces resultats. Par contre, 

des recherches preliminaries sur cette avenue ont montre que la simulation etait tres 

sensible au choix des points d'attache, de la distribution des forces ainsi que de leur 

orientation et devient particulierement complexe dans le cas de patients scoliotiques. II 

s'agit cependant d'une methode reduisant considerablement le temps de convergence qui 

aurait le potentiel de simuler de facon beaucoup plus realiste le mouvement du rachis 

lors de 1'inflexion laterale. Dans son modele, Beausejour [74] a integre les muscles et 

leur recrutement. Les patrons de recrutement utilises ont permis de reproduire le test 

d'inflexion laterale pour deux patients sains. Plus de travaux sont cependant requis afin 

de bien caracteriser et modeliser l'effet musculaire sur le rachis scoliotique. 
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Puisque les simulations ont ete effectuees de facon manuelle, l'operateur doit estimer (si 

necessaire) la force appliquee (en flexion/extension ainsi qu'en torsion) par le patient 

lors de 1'inflexion laterale. Dans plusieurs cas, la radiographic montre mal ces subtilites 

et l'operateur doit proceder a tatons et trouver la configuration permettant de mieux 

representer la courbe tout en restant fidele a la radiographic En moyenne, cette 

recherche a ete realisee en moins de 4 minutes. Une recherche automatisee a ete 

implemented (section 3.3) mais celle-ci est relativement longue d'execution puisqu'elle 

attend que le systeme se stabilise a chaque increment. De plus, cette methode n'applique 

pas de couple en torsion en fonction de la position finale du patient. Afin d'ameliorer le 

temps d'execution de la methode automatique, une premiere estimation des forces 

pourrait etre realisee et une reconstruction 3D du rachis du patient en inflexion laterale 

maximale permettrait une recherche des forces selon tous les plans. 

Dans leur etude sur la creation d'un nouveau test de flexibilite en hyperextension en 

decubitus dorsal, Lamarre et coll. [7, 36] ont conclu que le calcul des forces n'a pas ete 

atteint pour ce concept. La matrice de pression, permettant de mesurer les forces entre le 

patient et la structure arquee, n'a considere que les forces normales a la structure. Des 

ameliorations devront etre apportees afin d'ameliorer revaluation des forces de 

cisaillement. Ainsi, une comparaison avec les forces obtenues a l'aide du simulateur 

propose dans le present projet pourra etre realisee. 

L'orientation initiale des vertebres lors de la reconstruction est aussi une source 

d'erreurs importante. Comme l'unique personnalisation (fonctionnelle) de la simulation 
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repose sur la position et l'orientation des vertebres, ces parametres sont cruciaux. 

L'orientation semble d'ailleurs etre Telement principal permettant de caracteriser la 

deformation scoliotique a Tinterieur du simulateur i.e. la position a un moindre impact 

puisqu'elle n'est pas utilisee dans le calcul de Tangle intervertebral. Ainsi, malgre une 

faible erreur de reconstruction (1.5 mm [69]), l'orientation (determinee par le produit 

cartesien de 2 vecteurs crees a partir de 3 marqueurs) peut introduire dans le systeme une 

erreur non negligeable qui s'amplifie au cours de la simulation. Les figures 5-3 et 5-4 

montrent des cas problematiques qui ont ete rencontres chez les patients 5 (LI) et 9 (T2 

ainsi que la liaison T6-T7). Cette erreur s'amplifie parce qu'elle pousse la vertebre plus 

rapidement dans la portion plus plane de la courbe force-deplacement utilisee. Ainsi, il 

s'agit d'une relation non lineaire ou la variation de Tangle implique de plus en plus de 

variation de force. 
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Ces erreurs d'orientation des vertebres produites lors de la reconstruction 3D peut 

expliquer, en partie, les differences parfois importantes (jusqu'a 10°) entre la mesure de 

Tangle de Cobb effectuee directement sur les radiographics et celle provenant de la 

reconstruction 3D (tableau 4-3). Ces differences proviennent egalement de la precision 

(±5° [36]) de la mesure de Tangle de Cobb sur les radiographics. De plus, le choix des 

marqueurs utilises pour T evaluation de Torientation des vertebres (section 3.1) a 

probablement un impact sur les resultats. 

Un autre element important ayant un impact sur les differences entre les angles de Cobb 

recuperees directement sur les radiographics et ceux provenant du simulateur est 

Torientation du patient et de la reconstruction 3D selon le referentiel global. Puisque les 

images radiographiques au repos et en inflexion laterale ne sont pas prises au meme 

moment et sont produites a Taide de 2 systemes differents (EOS et Fuji), Torientation du 

patient selon le film radiographique peut differer. De plus, lors de la reconstruction 3D 

du rachis, des rotations sont appliquees a la colonne vertebrale afin d'eliminer les 

rotations de la vertebre L5 selon le referentiel global. Ainsi, puisque Tangle de Cobb est 

evalue selon le plan frontal et que Torientation du rachis influence cette mesure, ces 

differences entre le positionnement du patient lors de la prise des images 

radiographiques et le rachis reconstruit sont une source d'erreur. 

Pour le present projet, les images radiographiques n'ont pas ete calibrees. Afin de 

reduire les erreurs reliees, une mise a Techelle lineaire entre la position des marqueurs 

au repos et en inflexion laterale a ete appliquee. Cependant, puisque les systemes 
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radiographiques EOS et Fuji correspondent respectivement a une camera de type 

cylindrique et de type perspective, cet ajustement introduit de l'erreur puisqu'il ne tient 

pas compte de l'effet de la perspective. De plus, retirement qui pourrait etre realise par 

le patient lors de l'inflexion laterale n'est plus represente. 

Les simplifications dues a la modelisation de 1'articulation intervertebrale par une 

contrainte spherique et a la modelisation de la reponse des elements intervertebraux 

suivant le mouvement principal sont aussi une source probable d'erreur. Les 

mouvements couples (rotation et translation) sont normalement assez faibles i.e. de 5% a 

40% pour le segment lombaire et environ 10% pour le segment thoracique par rapport au 

mouvement principal. Avec 1'accumulation, ces elements peuvent certainement 

expliquer certaines imprecisions. Ces observations concordent avec les conclusions de 

Petit [13] sur la modelisation de 1'articulation intervertebrale par une liaison spherique 

pour un modele par multi-corps flexibles simulant les manoeuvres d'instrumentation 

chirurgicale. 

D'autres sources d'erreur (plus generates) peuvent avoir une influence sur la flexibilite 

du rachis. Par exemple, les cotes et les muscles inter-costaux ajoutent de la rigidite a la 

region thoracique. La pression intra-thoracique et intra-abdominale peut ajouter du 

support a la region thoracique et lombaire. De plus, les courbes experimentales sont 

produites par l'etude de vertebres saines (non scoliotiques) qui pourraient posseder des 

proprietes mecaniques differentes. Aussi, le prechargement applique et maintenu sur le 

specimen lors de ces experiences, n'a pas ete applique au modele. Lors de ces 
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experiences, ce prechargement est effectue sans tenir compte des charges produites par 

les muscles afin de contrebalancer le moment cree par le poids des parties localisees a 

une certaine distance de la vertebre en question. [25] De plus, lors des simulations, la 

charge sur chaque vertebre provenant de la gravite n'a pas ete modelisee. Par contre, 

puisque la forme des courbes semble etre assez bien reproduite dans plusieurs cas, ces 

facteurs semblent avoir un impact relativement mineur dans le cadre de ce projet. 

La simulation du test d'inflexion laterale maximale est done apte (a 5mm pres en 

moyenne) a predire le deplacement de la colonne vertebrale lorsque le modele inclut 

directement le comportement du rachis provenant des experimentations de Panjabi et 

coll. 1976, 1994 et Oxland 1992 et confirme l'hypothese enoncee precedemment 

(chapitre 2). La personnalisation obtenue pour chaque patient consiste aux couples 

trouves permettant de reproduire ses mouvements d'inflexion laterale maximale. 

Bien que le simulateur ait reproduit adequatement la courbure du rachis pour les patients 

presentes dans ce projet, ce travail comporte certaines limitations. Par exemple, certaines 

deformations physiologiques importantes des vertebres ont tres probablement une 

influence non negligeable sur la forme (ainsi que sur les limites) des courbes 

experimentales. Ces deviations n'ont pas ete observees au sein de l'echantillon de 

patients utilises mais devraient etre modelisees afin de supporter une plage plus 

importante de patients - specialement ceux possedant des deformations vertebrales 

majeures. 
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Malgre la simplicity du modele, la simulation par corps rigides donne des resultats 

encourageants. Les differentes approximations numeriques et optimisations internes 

semblent avoir un effet controle et raisonnable sur l'erreur de simulation et permettent 

de prevoir de futurs systemes plus complexes et plus detailles. Plus precisement, 

1'introduction de boucles de dependance dans le systeme (tel que la tige et les implants 

de 1'instrumentation) pourrait demander un nombre d'iterations plus grand afm de 

resoudre le systeme de contraintes de facon adequate. 

Une avenue interessante des simulations par corps rigide est l'inclusion directe de la 

geometrie surfacique precise des corps vertebraux afin de simuler les contacts au niveau 

des facettes articulaires par exemple. Une etude preliminaire en ce sens a cependant 

conclu que l'imprecision des techniques de reconstructions 3D etait presentement un 

facteur limitant grandement leur utilisation. Par exemple, il n'est pas rare de rencontrer 

plusieurs contacts et interpenetrations (illustres ici par des points rouges au point de 

contact) dans la position debout (au repos) tel que montre a la figure 5-5. Pour ce cas 

particulier, plus de 1000 contacts sont presents. II devient encore plus difficile d'inclure 

leur apport lors des mouvements du rachis puisque leur nombre explose rapidement. 

Puisque les contacts sont principalement concentres dans la partie posterieure du corps 

vertebral, ils indiquent que la precision de la reconstruction a cet endroit est 

probablement inferieure a l'erreur publiee. Leur inclusion lors de l'etape de 

reconstruction pourrait done etre un facteur supplementaire permettant d'augmenter sa 

precision. 
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Figure 5-5 Contacts au repos 

Pour le present projet, les elements intervertebraux ont ete modelises par un seul element 

soit une contrainte spherique variant de position dans le plan frontal selon Tangle 

intervertebral. Leur reponse a ete modelisee par l'application directe sur les vertebres de 

couples tires des courbes experimentales selon Tangle intervertebral. Celle-ci a du etre 

entierement codee permettant ainsi un controle complet du comportement intervertebral. 

Cette representation differe du modele par multi-corps flexibles developpe au CHU 

Sainte-Jus tine et a TEcole Polytechnique de Montreal utilisant un element generique 

disponible sous le logiciel MSC.ADAMS necessitant la specification d'une matrice de 

rigidite 6x6 incluant les six degres de liberies. 

De plus, comparativement aux approches de simulation du rachis rapportees dans la 

litterature (elements finis [8-12, 39-41], multi-corps flexibles [13, 42-47]), la methode 
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utilisee pour le present projet a ete concue de maniere a produire des simulations 

interactives ou temps reel au prix de la precision. Ceci est possible en posant des 

hypotheses simplificatrices, par exemple, pour des pas de temps relativement petits, 

l'effet d'une liaison cinematique est tres localise et done son effet peut etre calcule sans 

considerer les autres liaisons a l'interieur du systeme. Les resultats obtenus montrent que 

les tests d'inflexion laterale maximale de patients scoliotiques peuvent etre predits 

malgre ces simplifications. Aussi, puisque le code de la librairie utilisee (Open Dynamic 

Engine) est entierement disponible, il est possible d'appliquer des optimisations afin 

d'accelerer l'execution des simulations. 
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CONCLUSIONS ET RECOMMANDATIONS 

Les resultats montrent que le test d'inflexion laterale maximale droit et gauche peut etre 

adequatement reproduit, a 5mm/5° d'ecart en moyenne, avec le simulateur presente dans 

ce projet. Ainsi, puisqu'il permet de determiner les forces de reponse des elements 

intervertebraux, celles-ci pourront etre utilisees afin de determiner quantitativement la 

flexibilite du patient. 

La precision des mouvements produits par le simulateur, obtenue dans le present projet, 

contient l'erreur de reconstruction 3D et l'erreur de positionnement lors de 

1'identification des marqueurs. Une approche limitant ces erreurs serait a developper. Par 

exemple, une reconstruction 3D precise (equivalente aux reconstructions realisees avec 

les images radiographiques EOS) du patient a la fin du mouvement pourrait 

probablement reduire l'erreur de positionnement des centres vertebraux et permettre une 

recherche automatisee qui tenterait de reproduire la position et l'orientation de chaque 

vertebre. 

La methode de simulation est aussi un premier pas encourageant dans l'elaboration de 

systemes temps reel. Cependant, plus de developpements sont necessaires afin d'evaluer 

le succes de cette technologie avec des modelisations plus complexes. Par exemple, la 

separation des elements de 1'articulation intervertebrale pourrait permettre d'isoler leur 

apport respectif afin de determiner s'il y a une correspondance entre les non linearites 

des courbes force-deplacement des unites fonctionnelles et des ligaments. Les 
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mouvements couples pourraient etre modelises afin d'obtenir un comportement plus 

fidele. 

La modelisation musculaire pourrait aussi etre une avenue interessante de recherche a 

explorer. Elle permettrait d'appliquer des forces directionnelles sur les corps vertebraux 

de facon a representer plus fidelement le mouvement dynamique plutot que par une 

succession de plusieurs etats statiques. La modelisation de la viscoelasticite de 

l'articulation intervertebrale permettrait aussi d'utiliser la simulation du rachis dans des 

etats qui ne sont pas a l'equilibre. Par exemple, il serait possible de simuler le 

mouvement dynamique et ainsi reproduire les captures de mouvement effectuees lors du 

test d'inflexion laterale maximale. 

Avec une reconstruction plus precise, les contacts entre les corps vertebraux pourraient 

etre utilises dans le modele de simulation et ainsi fournir une composante additionnelle a 

la limitation du mouvement. Ainsi, la simulation du retrait des elements posterieurs des 

vertebres (e.g. facettectomie) pourrait permettre d'etudier leur impact et ainsi aider a 

guider les chirurgiens sur le choix des niveaux devant subir ce retrait. L'affichage des 

parties en contact et des interpenetrations pourrait aussi etre utilise afin d'effectuer une 

etape de validation lors de la reconstruction 3D afin de detecter les incoherences (surtout 

pour les elements posterieurs qui sont tres difficiles a visualiser) et permettre d'effectuer 

leur correction. 

Plusieurs possibilites d'optimisation sont envisageables afin de gerer 1'augmentation de 

complexite des modeles. Par exemple, une grande partie du calcul peut etre parallelisee 
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sur plusieurs processeurs et meme redirigee sur des unites de calculs en flux continu 

(GPU) encore plus performants [78]. Ainsi, malgre leur inclinaison pour la performance 

au detriment d'une certaine precision, celle-ci semble etre suffisante pour la simulation 

de mouvements rachidiens. Et puisqu'un tel systeme semble etre mieux adapte au milieu 

clinique en raison de son temps d'execution, il offre ainsi plus d'opportunites d'etre 

utilise. 
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Reproduite avec permission. Consultee le 7 Janvier 2009. Tire de 
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Medical Multimedia Group (www.medicalmultimediagroup.com). 
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Figure 1-8 : Angles de Cobb et de Ferguson 
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Figure 1-9 : Calcul de la rotation vertebrale 
Reproduite avec permission. Tire de : I. A. Stokes, L. C. Bigalow, et M. 
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Figure 1-10 : Plans de reference 
Reproduite avec permission. Consultee le 8 Janvier 2009. Tire de : 
http://www.sandiego-spine.com/photos/planes.gif 

Figure 1-11: Systemes de reference vertebral (a) global 
Reproduite avec permission. Tire de : 
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Skoliose-Info-Forum.de. (2005). 
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Figure 1-13 : Courbe force-deplacement typique des ligaments 
Reproduite avec permission. Tire de : A. A. White et M. M. Panjabi, 
Clinical biomechanics of the spine, 2e ed., Philadelphia: J.B. Lippincott, 
1990. 

Figure 1-14 : Forces et moments appliques experimentalement 
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Claes, "Testing criteria for spinal implants: recommendations for the 
standardization of in vitro stability testing of spinal implants", Eur Spine 
J, vol. 7, no. 2, pp. 148-54, 1998. 
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Reproduite avec permission. Tire de : H. J. Wilke, K. Wenger, et L. 
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Figure 1-16 : Montage experimental 
Reproduite avec permission. Copyright appartenant a The Journal of 
Bone and Joint Surgery, Inc. Tire de : M. M. Panjabi, R. A. Brand, et A. 
A. White, "Mechanical properties of the human thoracic spine as shown 
by three-dimensional load-displacement curves," J Bone Joint Surg Am, 
vol. 58, no. 5, pp. 642-652, 1976. 

Figure 1-17 : Effet du fluage d'une unite fonctionnelle thoracique 
Reproduite avec permission. Copyright appartenant a The Journal of 
Bone and Joint Surgery, Inc. Tire de : M. M. Panjabi, R. A. Brand, et A. 
A. White, "Mechanical properties of the human thoracic spine as shown 
by three-dimensional load-displacement curves," J Bone Joint Surg Am, 
vol. 58, no. 5, pp. 642-652, 1976. 

Figure 1-18 : Montage experimental 
Reproduite avec permission. Copyright appartenant a The Journal of 
Bone and Joint Surgery, Inc. Tire de : M. M. Panjabi, T. R. Oxland, I. 
Yamamoto, et J. J. Crisco, "Mechanical behavior of the human lumbar 
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curves," J Bone Joint Surg Am, vol. 76, no. 3, pp. 413-424, 1994. 

Figure 1-19 : Inflexion laterale avec point d'appui 
Reproduite avec permission. Copyright appartenant a The Journal of 
Bone and Joint Surgery, Inc. Tire de : K. M. Cheung et K. D. Luk, 
"Prediction of correction of scoliosis with use of the fulcrum bending 
radiograph," J Bone Joint Surg Am, vol. 79, no. 8, pp. 1144-50, 1997. 
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Figure 1-20 : Test de flexibilite en suspension 
Reproduite avec permission. Tire de : M.-E. Lamarre, "Conception d'une 
methode standardised pour evaluer la flexibilite de la colonne vertebrale", 
Ecole de Technologie Superieure, Universite du Quebec, Montreal, 2008. 

Figure 1-21 : Test de flexibilite en hyperextension en decubitus dorsal - Structure 
archee 
Reproduite avec permission. Tire de : M.-E. Lamarre, "Conception d'une 
methode standardised pour evaluer la flexibilite de la colonne vertebrale", 
Ecole de Technologie Superieure, Universite du Quebec, Montreal, 2008. 

Figure 1-22 : Test de flexibilite en hyperextension en decubitus dorsal 
Reproduite avec permission. Tire de : M.-E. Lamarre, "Conception d'une 
methode standardised pour evaluer la flexibilite de la colonne vertebrale", 
Ecole de Technologie Superieure, Universite du Quebec, Montreal, 2008. 

Figure 1-23 : Modele par elements finis detailles 
Permission de reproduction obtenue de Springer Science + Business 
Media. Tire de : P. L. Sylvestre, I. Villemure, et C. E. Aubin, "Finite 
element modeling of the growth plate in a detailed spine model", Med 
Biol Eng Comput, vol. 45, no. 10, pp. 977-88, 2007. 

Figure 1-24 : Modeles par elements finis filaires 
Permission de reproduction obtenue de Elsevier. Tire de : D. Perie, C. E. 
Aubin, Y. Petit, H. Labelle, et J. Dansereau, "Personalized biomechanical 
simulations of orthotic treatment in idiopathic scoliosis", Clin Biomech 
(Bristol, Avon), vol. 19, no. 2, pp. 190-5, 2004. 
Reproduite avec permission. Tire de : J. Carrier, C. E. Aubin, F. Trochu, 
et H. Labelle, "Optimization of rib surgery parameters for the correction 
of scoliotic deformities using approximation models", J Biomech Eng, 
vol. 127, no. 4, pp. 680-91, 2005. Editeur original: ASME. 

Figure 1-25 : Modele par elements finis hybride 
Reproduite avec permission. Tire de : W. Z. Kong et V. K. Goel, "Ability 
of the finite element models to predict response of the human spine to 
sinusoidal vertical vibration", Spine, vol. 28, no. 17, pp. 1961-7, 2003. 

Figure 1-26 : Modele par multi-corps flexibles 
Reproduite avec permission. Tire de : F. Poulin, C. E. Aubin, I. A. 
Stokes, M. Gardner-Morse, et H. Labelle, "[Biomechanical modeling of 
instrumentation for the scoliotic spine using flexible elements: a 
feasibility study]," Ann Chir, vol. 52, no. 8, pp. 761-7, 1998. 
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Figure 1-27 : Interface OpenSim 
Reproduite avec permission. Tire de : S. L. Delp, F. C. Anderson, A. S. 
Arnold, P. Loan, A. Habib, C. T. John, E. Guendelman, et D. G. Thelen, 
"OpenSim: Open-Source Software to Create and Analyze Dynamic 
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on, vol. 54, no. 11, pp. 1940-1950, 2007. 

Figure 3-3 : Centre de rotation thoracique 
Reproduite avec permission. Tire de : A. A. White et M. M. Panjabi, 
Clinical biomechanics of the spine, 2e ed., Philadelphia: J.B. Lippincott, 
1990. 

Figure 3-4 : Centre de rotation lombaire 
Reproduite avec permission. Tire de : A. A. White et M. M. Panjabi, 
Clinical biomechanics of the spine, 2e ed., Philadelphia: J.B. Lippincott, 
1990. 

Figure 3-5 : Desalignement des contraintes positionnelles 
Reproduite avec permission. Consulte le 8 Janvier 2009. Tire de : 
www.ode.org/pix/ball-and-socket-bad.jpg 

Figure 3-6 : Contrainte spherique 
Reproduite avec permission. Consulte le 8 Janvier 2009. Tire de: 
www.ode.org/pix/ball-and-socket.ipg 
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ANNEXE A - RESULTATS COMPLETS 

A.1 Patient 1 

Tableau A-l Position initiale (au repos) des centroides du patient 1 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-6.41 

-7.29 

-8.71 

-10.02 

-10.88 

-11.24 

-11.14 

-10.79 

-9.96 

-8.97 

-7.65 

-5.90 

-4.74 

-3.29 

-2.26 

-1.96 

-2.70 

Y 

-3.89 

-3.64 

-3.41 

-3.16 

-2.94 

-2.79 

-2.56 

-1.96 

-1.65 

-1.73 

-2.23 

-3.10 

-3.89 

-3.97 

-3.52 

-2.40 

-1.50 

z 

58.74 

57.26 

55.75 

54.01 

52.02 

49.91 

47.77 

45.67 

43.47 

41.40 

39.31 

37.28 

35.12 

32.74 

30.21 

27.11 

24.08 

Reconstruction 3D 

X 

-6.41 

-7.29 

-8.71 

-10.02 

-10.88 

-11.24 

-11.14 

-10.79 

-9.96 

-8.97 

-7.65 

-5.90 

-4.74 

-3.29 

-2.26 

-1.96 

-2.70 

y 
-3.94 

-3.81 

-3.54 

-3.24 

-2.97 

-2.83 

-2.51 

-2.18 

-2.16 

-2.42 

-2.96 

-3.63 

-4.52 

-4.56 

-4.05 

-2.79 

-1.50 

Z 

58.74 

57.29 

55.50 

53.91 

52.05 

50.21 

48.44 

46.38 

44.26 

42.10 

40.24 

38.23 

35.81 

33.41 

30.34 

27.31 

24.08 

Erreur 

(cm) 

0.05 

0.18 

0.28 

0.13 

0.04 

0.30 

0.67 

0.75 

0.94 

0.98 

1.18 

1.08 

0.94 

0.89 

0.54 

0.43 

0.00 



Tableau A-2 Position en inflexion laterale droit des centroides du patient 1 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-6.66 

-7.58 

-8.84 

-9.93 

-10.56 

-10.95 

-10.81 

-10.62 

-10.13 

-9.39 

-8.10 

-6.23 

-4.92 

-3.34 

-2.28 

-1.97 

-2.70 

y 
-20.40 

-19.30 

-18.08 

-16.80 

-15.22 

-13.46 

-11.88 

-10.16 

-8.60 

-7.49 

-7.07 

-6.62 

-5.83 

-4.71 

-3.69 

-2.60 

-1.50 

Z 

52.70 

52.06 

51.35 

50.33 

49.28 

47.71 

46.09 

44.55 

42.74 

40.61 

38.49 

36.46 

34.33 

32.13 

29.77 

27.02 

24.08 

Simulation 

X 

-6.66 

-7.58 

-8.84 

-9.93 

-10.56 

-10.95 

-10.81 

-10.62 

-10.13 

-9.39 

-8.10 

-6.23 

-4.92 

-3.34 

-2.28 

-1.97 

-2.70 

y 
-20.68 

-19.46 

-17.73 

-16.11 

-14.53 

-13.21 

-11.85 

-10.31 

-9.02 

-7.95 

-7.32 

-6.76 

-6.61 

-5.81 

-4.58 

-2.93 

-1.50 

Z 

52.60 

51.87 

51.02 

50.28 

49.12 

47.84 

46.67 

45.23 

43.42 

41.41 

39.55 

37.62 

35.12 

32.93 

30.08 

27.24 

24.08 

Erreur 

(cm) 

0.29 

0.25 

0.48 

0.69 

0.72 

0.29 

0.58 

0.69 

0.80 

0.93 

1.09 

1.17 

1.11 

1.35 

0.94 

0.40 

0.00 



Tableau A-3 Position en inflexion laterale gauche des centroides du patient 1 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-6.11 

-6.87 

-8.14 

-9.25 

-9.99 

-10.15 

-10.03 

-9.64 

-8.67 

-7.68 

-6.47 

-5.01 

-4.14 

-2.95 

-2.12 

-1.92 

-2.70 

y 
9.09 

8.37 

7.87 

7.04 

6.08 

4.95 

3.90 

3.29 

2.74 

1.75 

0.27 

-0.98 

-2.24 

-3.17 

-2.98 

-2.45 

-1.50 

Z 

56.22 

55.32 

54.42 

53.07 

51.55 

49.36 

47.19 

44.99 

42.84 

40.75 

38.76 

37.25 

35.26 

32.66 

29.96 

26.83 

24.08 

Simulation 

X 

-6.11 

-6.87 

-8.14 

-9.25 

-9.99 

-10.15 

-10.03 

-9.64 

-8.67 

-7.68 

-6.47 

-5.01 

-4.14 

-2.95 

-2.12 

-1.92 

-2.70 

y 
9.17 

8.30 

7.26 

6.43 

5.71 

5.01 

4.53 

3.88 

2.98 

1.77 

0.44 

-1.08 

-2.72 

-3.44 

-3.56 

-2.66 

-1.50 

Z 

56.79 

55.56 

53.94 

52.38 

50.59 

48.86 

47.13 

45.15 

43.30 

41.49 

39.98 

38.22 

36.11 

33.68 

30.51 

27.35 

24.08 

Erreur 

(cm) 

0.58 

0.25 

0.78 

0.91 

1.03 

0.51 

0.63 

0.62 

0.52 

0.75 

1.23 

0.98 

0.97 

1.05 

0.80 

0.56 

0.00 
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Figure A-l Courbes rachidiennes du patient 1 
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A.2 Patient 2 

Tableau A-4 Position initiale (au repos) des centroides du patient 2 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-6.97 

-7.97 

-8.77 

-9.38 

-9.61 

-9.60 

-9.16 

-8.44 

-7.60 

-6.63 

-5.60 

-4.24 

-2.85 

-1.49 

-0.29 

0.22 

-0.25 

y 
1.87 

1.77 

1.57 

1.06 

0.19 

-0.82 

-1.53 

-1.46 

-1.05 

-0.11 

1.11 

2.30 

2.92 

2.94 

2.26 

1.38 

0.68 

Z 

61.77 

60.09 

58.20 

56.24 

54.39 

52.57 

50.57 

49.02 

47.33 

45.33 

43.19 

40.80 

38.60 

36.23 

33.17 

30.00 

26.56 

Reconstruction 3D 

X 

-6.97 

-7.97 

-8.77 

-9.38 

-9.61 

-9.60 

-9.16 

-8.44 

-7.60 

-6.63 

-5.60 

-4.24 

-2.85 

-1.49 

-0.29 

0.22 

-0.25 

y 
1.91 

1.60 

1.35 

1.01 

0.11 

-0.78 

-1.39 

-1.60 

-0.98 

-0.07 

0.92 

1.80 

2.54 

2.72 

2.10 

1.38 

0.68 

z 
61.77 

60.09 

58.35 

56.57 

55.02 

53.24 

51.28 

49.28 

47.10 

45.20 

43.35 

41.39 

39.03 

36.40 

33.24 

29.91 

26.56 

Erreur 

(cm) 

0.05 

0.17 

0.26 

0.34 

0.64 

0.68 

0.72 

0.29 

0.24 

0.14 

0.25 

0.77 

0.57 

0.27 

0.18 

0.09 

0.00 



Tableau A-5 Position en inflexion laterale droit des centroi'des du patient 2 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-5.52 

-6.50 

-7.14 

-7.73 

-8.15 

-8.20 

-7.57 

-6.82 

-5.80 

-4.94 

-4.12 

-3.08 

-2.06 

-1.05 

-0.09 

0.27 

-0.25 

y 
-12.81 

-11.77 

-10.58 

-9.60 

-8.91 

-8.53 

-7.94 

-7.13 

-6.13 

-4.66 

-2.81 

-1.06 

0.44 

1.07 

1.17 

0.90 

0.68 

Z 

58.97 

57.79 

56.23 

54.58 

52.38 

50.26 

48.27 

46.92 

45.45 

43.92 

42.58 

40.83 

38.73 

36.38 

33.29 

29.98 

26.56 

Simulation 

X 

-5.52 

-6.50 

-7.14 

-7.73 

-8.15 

-8.20 

-7.57 

-6.82 

-5.80 

-4.94 

-4.12 

-3.08 

-2.06 

-1.05 

-0.09 

0.27 

-0.25 

y 
-11.93 

-10.96 

-10.05 

-9.35 

-9.28 

-9.13 

-8.74 

-7.95 

-6.42 

-4.67 

-2.91 

-1.15 

0.44 

1.43 

1.53 

1.24 

0.68 

z 

59.21 

57.79 

56.21 

54.53 

52.77 

50.79 

48.83 

46.98 

45.42 

44.17 

42.86 

41.33 

39.24 

36.64 

33.34 

29.93 

26.56 

Erreur 

(cm) 

0.91 

0.81 

0.53 

0.25 

0.54 

0.80 

0.97 

0.82 

0.29 

0.25 

0.30 

0.51 

0.51 

0.44 

0.36 

0.34 

0.00 



Tableau A-6 Position en inflexion laterale gauche des centroides du patient 2 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiograph 

X 

-7.70 

-8.41 

-9.09 

-9.49 

-9.46 

-9.34 

-9.07 

-8.42 

-7.85 

-6.95 

-5.86 

-4.42 

-2.94 

-1.50 

-0.29 

0.22 

-0.25 

y 
14.37 

13.43 

12.29 

10.71 

8.95 

7.13 

5.59 

4.91 

4.44 

4.36 

4.54 

4.60 

4.42 

3.85 

2.83 

1.73 

0.68 

ie 

Z 

58.75 

57.47 

55.91 

54.47 

53.40 

52.34 

50.78 

49.35 

47.58 

45.41 

43.12 

40.42 

37.91 

35.45 

32.57 

29.61 

26.56 

Simulation 

X 

-7.70 

-8.41 

-9.09 

-9.49 

-9.46 

-9.34 

-9.07 

-8.42 

-7.85 

-6.95 

-5.86 

-4.42 

-2.94 

-1.50 

-0.29 

0.22 

-0.25 

y 
14.42 

13.06 

11.82 

10.61 

9.06 

7.44 

6.00 

4.90 

4.50 

4.48 

4.61 

4.56 

4.45 

3.86 

2.61 

1.51 

0.68 

z 

58.92 

57.67 

56.35 

54.94 

53.99 

52.85 

51.34 

49.63 

47.31 

45.18 

43.11 

41.01 

38.60 

36.06 

33.10 

29.87 

26.56 

Erreur 

(cm) 

0.18 

0.42 

0.64 

0.47 

0.60 

0.60 

0.69 

0.28 

0.27 

0.26 

0.07 

0.59 

0.69 

0.61 

0.57 

0.34 

0.00 
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Figure A-2 Courbes rachidiennes du patient 2 
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A3 Patient 3 

Tableau A-7 Position initiale (au repos) des centroides du patient 3 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiograph 

X 

-2.13 

-2.24 

-2.46 

-2.61 

-2.76 

-2.90 

-3.00 

-3.02 

-2.90 

-2.62 

-2.09 

-1.31 

-0.35 

0.68 

1.64 

1.49 

0.91 

y 
0.09 

0.03 

-0.30 

-0.81 

-1.48 

-2.29 

-3.15 

-3.94 

-3.98 

-3.37 

-2.33 

-0.95 

0.03 

0.50 

0.23 

-0.79 

-1.52 

ie 

Z 

61.28 

59.38 

57.42 

55.51 

53.61 

51.65 

49.58 

47.39 

45.02 

42.55 

40.17 

37.48 

34.61 

31.41 

28.13 

24.76 

21.68 

Reconstruction 3D 

X 

-2.13 

-2.24 

-2.46 

-2.61 

-2.76 

-2.90 

-3.00 

-3.02 

-2.90 

-2.62 

-2.09 

-1.31 

-0.35 

0.68 

1.64 

1.49 

0.91 

y 
0.08 

0.29 

0.10 

-0.73 

-1.27 

-2.21 

-2.91 

-3.56 

-3.69 

-3.40 

-2.41 

-1.22 

-0.05 

0.27 

0.07 

-0.70 

-1.52 

z 

61.28 

59.37 

57.37 

55.43 

53.60 

51.77 

49.80 

47.45 

45.24 

42.73 

40.32 

37.79 

34.93 

31.81 

28.59 

25.01 

21.68 

Erreur 

(cm) 

0.02 

0.26 

0.41 

0.11 

0.21 

0.14 

0.33 

0.38 

0.36 

0.19 

0.17 

0.41 

0.33 

0.46 

0.49 

0.27 

0.00 



Tableau A-8 Position en inflexion laterale droit des centroides du patient 3 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-2.19 

-2.29 

-2.69 

-3.02 

-3.17 

-3.39 

-3.42 

-3.37 

-3.18 

-2.80 

-2.10 

-1.30 

-0.32 

0.69 

1.64 

1.49 

0.91 

y 
-10.07 

-9.59 

-9.23 

-9.17 

-9.13 

-9.23 

-9.31 

-9.21 

-8.71 

-7.31 

-5.43 

-3.42 

-1.62 

-0.57 

-0.42 

-0.91 

-1.52 

Z 

60.09 

58.41 

56.64 

54.82 

52.90 

50.79 

48.63 

46.23 

43.89 

41.89 

39.92 

37.73 

34.94 

31.85 

28.39 

24.97 

21.68 

Simulation 

X 

-2.19 

-2.29 

-2.69 

-3.02 

-3.17 

-3.39 

-3.42 

-3.37 

-3.18 

-2.80 

-2.10 

-1.30 

-0.32 

0.69 

1.64 

1.49 

0.91 

y 
-10.56 

-9.59 

-8.97 

-9.00 

-8.81 

-9.01 

-8.97 

-8.79 

-8.18 

-7.11 

-5.45 

-3.54 

-1.67 

-0.67 

-0.35 

-0.80 

-1.52 

z 

59.77 

58.11 

56.22 

54.14 

52.24 

50.20 

48.10 

45.68 

43.55 

41.28 

39.32 

37.29 

34.84 

31.86 

28.66 

25.03 

21.68 

Erreur 

(cm) 

0.59 

0.30 

0.49 

0.71 

0.73 

0.63 

0.62 

0.70 

0.63 

0.64 

0.59 

0.46 

0.11 

0.10 

0.28 

0.12 

0.00 



Tableau A-9 Position en inflexion laterale gauche des centroi'des du patient 3 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-4.02 

-3.87 

-3.55 

-3.13 

-3.04 

-2.80 

-2.80 

-2.71 

-2.57 

-2.31 

-2.00 

-1.23 

-0.30 

0.73 

1.67 

1.49 

0.91 

y 
18.74 

17.34 

15.70 

13.87 

12.20 

10.23 

8.06 

6.26 

4.70 

3.54 

2.89 

2.36 

1.95 

1.27 

0.33 

-0.69 

-1.52 

Z 

53.73 

52.63 

51.66 

50.87 

50.09 

49.49 

48.66 

47.46 

45.73 

43.62 

40.93 

38.04 

34.86 

31.44 

28.21 

24.93 

21.68 

Simulation 

X 

-4.02 

-3.87 

-3.55 

-3.13 

-3.04 

-2.80 

-2.80 

-2.71 

-2.57 

-2.31 

-2.00 

-1.23 

-0.30 

0.73 

1.67 

1.49 

0.91 

y 
18.49 

17.04 

15.36 

13.39 

11.69 

9.75 

7.90 

5.90 

4.47 

3.30 

2.87 

2.64 

2.51 

1.74 

0.74 

-0.54 

-1.52 

Z 

53.84 

52.58 

51.48 

50.84 

49.99 

49.33 

48.34 

46.94 

45.25 

43.02 

40.41 

37.62 

34.52 

31.47 

28.40 

24.96 

21.68 

Erreur 

(cm) 

0.28 

0.30 

0.38 

0.48 

0.52 

0.51 

0.36 

0.63 

0.53 

0.65 

0.52 

0.50 

0.66 

0.48 

0.45 

0.15 

0.00 
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A.4 Patient 4 

Tableau A-10 Position initiale (au re 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-3.57 

-3.82 

-3.92 

-3.86 

-3.64 

-3.21 

-2.69 

-2.03 

-1.16 

-0.22 

0.86 

1.76 

2.33 

2.44 

1.93 

0.68 

-1.47 

y 
-2.78 

-2.74 

-2.72 

-2.95 

-3.55 

-4.52 

-5.40 

-6.27 

-6.73 

-6.29 

-5.04 

-3.51 

-1.88 

-0.69 

-0.15 

-0.23 

-0.75 

Z 

59.32 

57.07 

54.87 

52.73 

50.64 

48.48 

46.33 

44.24 

41.99 

39.66 

37.49 

35.26 

32.61 

29.57 

26.56 

23.68 

20.94 

pos) des centroi'des du patient 4 

Reconstruction 3D 

X 

-3.57 

-3.82 

-3.92 

-3.86 

-3.64 

-3.21 

-2.69 

-2.03 

-1.16 

-0.22 

0.86 

1.76 

2.33 

2.44 

1.93 

0.68 

-1.47 

y 
-1.87 

-1.85 

-1.61 

-1.86 

-3.12 

-3.85 

-4.92 

-5.48 

-5.98 

-5.42 

-4.27 

-2.49 

-1.30 

-0.05 

0.33 

0.03 

-0.75 

Z 

59.32 

57.31 

55.07 

52.91 

51.00 

48.98 

47.04 

44.83 

42.72 

40.53 

38.26 

36.20 

33.38 

30.30 

27.16 

23.90 

20.94 

Erreur 

(cm) 

0.91 

0.92 

1.12 

1.11 

0.57 

0.83 

0.86 

0.99 

1.05 

1.23 

1.08 

1.39 

0.96 

0.97 

0.78 

0.34 

0.00 



Tableau A-ll Position en inflexion laterale droit des centroides du patient 4 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-4.05 

-4.30 

-4.37 

-4.47 

-4.38 

-3.74 

-2.97 

-2.06 

-0.97 

0.09 

1.14 

1.92 

2.41 

2.49 

1.96 

0.68 

-1.47 

y 
-14.72 

-13.64 

-12.45 

-11.51 

-10.94 

-10.81 

-10.83 

-10.85 

-10.43 

-9.27 

-7.56 

-5.53 

-3.49 

-1.88 

-1.05 

-0.73 

-0.75 

Z 

57.42 

55.56 

53.62 

51.53 

49.29 

47.05 

44.58 

42.34 

40.17 

37.97 

36.15 

34.51 

32.21 

29.54 

26.64 

23.77 

20.94 

Simulation 

X 

-4.05 

-4.30 

-4.37 

-4.47 

-4.38 

-3.74 

-2.97 

-2.06 

-0.97 

0.09 

1.14 

1.92 

2.41 

2.49 

1.96 

0.68 

-1.47 

y 
-14.04 

-13.05 

-11.81 

-11.07 

-11.38 

-11.21 

-11.39 

-11.04 

-10.66 

-9.31 

-7.38 

-4.94 

-2.99 

-1.03 

-0.11 

-0.07 

-0.75 

z 
56.33 

54.58 

52.69 

50.65 

48.38 

46.28 

44.15 

41.99 

39.96 

38.21 

36.55 

35.24 

32.86 

30.18 

27.17 

23.91 

20.94 

Erreur 

(cm) 

1.10 

0.98 

0.92 

0.88 

0.91 

0.76 

0.43 

0.34 

0.21 

-0.24 

-0.40 

-0.73 

-0.65 

-0.64 

-0.54 

-0.14 

0.00 



Tableau A-12 Position en inflexion laterale gauche des centroides du patient 4 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-5.92 

-5.46 

-4.89 

-4.09 

-3.29 

-2.87 

-2.45 

-2.06 

-1.49 

-0.76 

0.31 

1.38 

2.11 

2.29 

1.85 

0.66 

-1.47 

y 
16.95 

15.48 

13.91 

12.26 

10.43 

8.36 

6.30 

4.32 

2.60 

1.46 

1.03 

1.20 

1.43 

1.52 

1.25 

0.27 

-0.75 

Z 

53.36 

51.82 

50.13 

48.81 

47.50 

46.57 

45.60 

44.58 

43.09 

41.01 

38.44 

35.74 

32.67 

29.40 

26.39 

23.64 

20.94 

Simulation 

X 

-5.92 

-5.46 

-4.89 

-4.09 

-3.29 

-2.87 

-2.45 

-2.06 

-1.49 

-0.76 

0.31 

1.38 

2.11 

2.29 

1.85 

0.66 

-1.47 

y 
17.03 

15.45 

13.92 

12.25 

10.12 

8.14 

6.02 

4.09 

2.30 

1.39 

0.98 

1.39 

1.27 

1.39 

0.98 

0.19 

-0.75 

z 

52.32 

51.13 

49.59 

48.44 

48.13 

47.26 

46.59 

45.27 

43.87 

41.72 

39.21 

36.58 

33.56 

30.23 

27.08 

23.86 

20.94 

Erreur 

(cm) 

1.04 

0.70 

0.54 

0.37 

0.71 

0.73 

1.04 

0.72 

0.83 

0.71 

0.77 

0.85 

0.91 

0.84 

0.75 

0.24 

0.00 
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A.5 Patient 5 

Tableau A-13 Position initiale (au re 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-6.66 

-6.86 

-6.93 

-6.98 

-6.80 

-6.59 

-6.35 

-5.91 

-5.31 

-4.62 

-3.56 

-2.58 

-1.56 

-0.76 

-0.76 

-1.40 

-3.03 

y 
1.14 

1.34 

1.24 

0.80 

-0.19 

-1.49 

-2.62 

-3.18 

-3.28 

-2.49 

-0.98 

0.78 

2.49 

3.64 

4.13 

3.74 

3.38 

Z 

61.50 

59.60 

57.62 

55.68 

53.90 

52.17 

50.23 

48.16 

45.94 

43.64 

41.48 

39.20 

36.71 

33.79 

30.39 

27.24 

24.84 

pos) des centroides du patient 5 

Reconstruction 3D 

X 

-6.66 

-6.86 

-6.93 

-6.98 

-6.80 

-6.59 

-6.35 

-5.91 

-5.31 

-4.62 

-3.56 

-2.58 

-1.56 

-0.76 

-0.76 

-1.40 

-3.03 

y 
1.38 

1.54 

1.64 

1.13 

0.21 

-0.85 

-1.81 

-2.58 

-2.55 

-2.06 

-0.51 

0.92 

2.47 

3.80 

4.18 

3.90 

3.38 

z 

61.50 

59.48 

57.63 

55.75 

54.14 

52.28 

50.57 

48.54 

46.48 

44.15 

41.91 

39.65 

37.27 

34.13 

30.83 

27.52 

24.84 

Erreur 

(cm) 

0.24 

0.23 

0.40 

0.33 

0.47 

0.66 

0.88 

0.71 

0.91 

0.66 

0.63 

0.47 

0.56 

0.38 

0.44 

0.32 

0.00 



Tableau A-14 Position en inflexion laterale droit des centroides du patient 5 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-1.85 

-2.40 

-2.70 

-3.19 

-3.43 

-3.59 

-3.59 

-3.26 

-2.73 

-2.29 

-1.46 

-0.97 

-0.40 

-0.09 

-0.46 

-1.33 

-3.03 

y 
-14.14 

-12.71 

-11.46 

-10.63 

-10.09 

-10.03 

-9.90 

-9.28 

-8.14 

-6.30 

-4.02 

-1.85 

0.40 

2.32 

3.29 

3.50 

3.38 

Z 

57.89 

56.41 

54.75 

52.94 

51.05 

48.89 

46.73 

44.66 

42.58 

41.00 

39.76 

38.07 

36.27 

33.76 

30.57 

27.37 

24.84 

Simulation 

X 

-1.85 

-2.40 

-2.70 

-3.19 

-3.43 

-3.59 

-3.59 

-3.26 

-2.73 

-2.29 

-1.46 

-0.97 

-0.40 

-0.09 

-0.46 

-1.33 

-3.03 

y 
-13.64 

-12.24 

-11.04 

-10.35 

-10.20 

-10.04 

-9.93 

-9.49 

-8.38 

-6.78 

-4.29 

-1.94 

0.44 

2.65 

3.67 

3.78 

3.38 

Z 

57.35 

55.98 

54.61 

52.86 

51.02 

48.88 

46.90 

44.76 

43.00 

41.15 

39.87 

38.35 

36.59 

33.90 

30.77 

27.50 

24.84 

Erreur 

(cm) 

0.73 

0.64 

0.45 

0.29 

0.12 

0.02 

0.17 

0.23 

0.48 

0.50 

0.29 

0.29 

0.32 

0.35 

0.43 

0.30 

0.00 



Tableau A-15 Position en inflexion laterale gauche des centroides du patient 5 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-6.56 

-6.48 

-6.34 

-6.06 

-5.64 

-5.36 

-5.13 

-4.96 

-4.72 

-4.23 

-3.49 

-2.53 

-1.56 

-0.78 

-0.77 

-1.40 

-3.03 

y 
18.06 

16.60 

15.28 

13.68 

11.65 

9.66 

7.59 

5.72 

4.46 

3.86 

3.72 

3.95 

4.44 

4.80 

4.60 

4.07 

3.38 

Z 

56.71 

55.39 

53.85 

52.72 

52.10 

51.54 

50.62 

49.28 

47.40 

45.23 

42.60 

39.89 

37.01 

33.95 

30.51 

27.30 

24.84 

Simulation 

X 

-6.56 

-6.48 

-6.34 

-6.06 

-5.64 

-5.36 

-5.13 

-4.96 

-4.72 

-4.23 

-3.49 

-2.53 

-1.56 

-0.78 

-0.77 

-1.40 

-3.03 

y 
17.79 

16.40 

15.19 

13.56 

11.84 

9.84 

8.02 

6.19 

5.05 

4.18 

4.38 

4.50 

4.96 

5.19 

4.78 

4.03 

3.38 

z 

57.06 

55.57 

54.18 

53.16 

52.57 

51.84 

51.08 

49.85 

48.06 

45.78 

42.96 

40.29 

37.45 

34.04 

30.73 

27.48 

24.84 

Erreur 

(cm) 

0.44 

0.27 

0.34 

0.45 

0.51 

0.35 

0.64 

0.74 

0.88 

0.64 

0.75 

0.68 

0.69 

0.39 

0.28 

0.18 

0.00 
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131 

A.6 Patient 6 

Tableau A-16 Position initiale (au re 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-5.49 

-6.00 

-6.54 

-6.77 

-6.60 

-6.29 

-5.63 

-5.14 

-4.36 

-3.62 

-2.78 

-1.63 

-0.83 

-0.42 

-0.39 

-1.16 

-2.88 

y 
-1.81 

-1.71 

-1.73 

-2.13 

-2.91 

-3.99 

-5.43 

-6.67 

-7.69 

-8.33 

-7.83 

-6.69 

-4.95 

-2.99 

-1.10 

-0.22 

-0.20 

Z 

56.22 

54.42 

52.40 

50.33 

48.20 

46.22 

44.44 

42.65 

40.56 

38.09 

35.46 

32.98 

30.49 

27.86 

24.77 

21.83 

19.18 

pos) des centroides du patient 6 

Reconstruction 3D 

X 

-5.49 

-6.00 

-6.54 

-6.77 

-6.60 

-6.29 

-5.63 

-5.14 

-4.36 

-3.62 

-2.78 

-1.63 

-0.83 

-0.42 

-0.39 

-1.16 

-2.88 

y 
-1.56 

-1.51 

-1.00 

-1.40 

-2.14 

-3.54 

-4.80 

-6.14 

-6.92 

-7.44 

-7.00 

-6.09 

-4.59 

-2.71 

-0.93 

-0.13 

-0.20 

z 

56.22 

54.31 

52.15 

50.10 

48.18 

46.44 

44.69 

42.96 

40.84 

38.71 

36.16 

33.74 

31.04 

28.47 

25.58 

22.21 

19.18 

Erreur 

(cm) 

0.25 

0.22 

0.76 

0.76 

0.77 

0.50 

0.68 

0.61 

0.82 

1.09 

1.09 

0.96 

0.65 

0.67 

0.83 

0.38 

0.00 



Tableau A-17 Position en inflexion later ale droit des centroides du patient 6 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-1.51 

-2.48 

-3.25 

-4.16 

-4.59 

-4.86 

-4.62 

-4.47 

-3.67 

-2.97 

-2.23 

-1.38 

-0.70 

-0.35 

-0.38 

-1.16 

-2.88 

y 
-21.29 

-19.93 

-18.44 

-17.07 

-16.09 

-15.24 

-14.80 

-14.47 

-13.77 

-12.64 

-10.96 

-8.92 

-6.57 

-4.20 

-2.06 

-0.63 

-0.20 

Z 

52.44 

51.44 

50.26 

48.67 

46.49 

44.16 

41.83 

39.43 

37.16 

35.07 

33.12 

31.49 

29.58 

27.33 

24.59 

21.96 

19.18 

Simulation 
X 

-1.51 

-2.48 

-3.25 

-4.16 

-4.59 

-4.86 

-4.62 

-4.47 

-3.67 

-2.97 

-2.23 

-1.38 

-0.70 

-0.35 

-0.38 

-1.16 

-2.88 

y 
-20.86 

-19.38 

-17.38 

-16.20 

-15.29 

-15.05 

-14.71 

-14.58 

-13.76 

-12.86 

-11.07 

-8.96 

-6.47 

-3.87 

-1.49 

-0.27 

-0.20 

Z 

50.87 

49.99 

49.20 

47.72 

45.91 

43.69 

41.46 

39.23 

37.14 

35.13 

33.22 

31.54 

29.65 

27.82 

25.42 

22.19 

19.18 

Erreur 
(cm) 

1.63 

1.56 

1.50 

1.30 

0.98 

0.50 

0.38 

0.23 

0.02 

0.23 

0.15 

0.06 

0.13 

0.59 

1.00 

0.43 

0.00 



Tableau A-18 Position en inflexion later ale gauche des centroides du patient 6 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-5.58 

-5.41 

-5.82 

-5.30 

-4.63 

-3.87 

-3.17 

-2.59 

-2.24 

-1.89 

-1.58 

-0.72 

-0.22 

-0.09 

-0.27 

-1.13 

-2.88 

y 
13.91 

13.07 

11.91 

10.50 

8.73 

6.56 

4.41 

2.32 

0.43 

-1.11 

-2.20 

-2.64 

-2.55 

-1.94 

-1.06 

-0.50 

-0.20 

Z 

51.87 

50.15 

48.37 

46.78 

45.38 

44.39 

43.55 

42.46 

41.23 

39.41 

37.19 

34.43 

31.57 

28.32 

24.94 

21.91 

19.18 

Simulation 

X 

-5.58 

-5.41 

-5.82 

-5.30 

-4.63 

-3.87 

-3.17 

-2.59 

-2.24 

-1.89 

-1.58 

-0.72 

-0.22 

-0.09 

-0.27 

-1.13 

-2.88 

y 
14.10 

12.79 

11.54 

10.02 

8.38 

6.32 

4.26 

2.19 

0.36 

-1.24 

-2.15 

-2.59 

-2.27 

-1.32 

-0.28 

0.03 

-0.20 

Z 

50.91 

49.44 

47.56 

46.22 

45.16 

44.64 

44.01 

43.40 

41.91 

40.27 

37.72 

35.07 

31.94 

28.88 

25.64 

22.19 

19.18 

Erreur 

(cm) 

0.98 

0.77 

0.88 

0.74 

0.42 

0.34 

0.48 

0.95 

0.68 

0.87 

0.54 

0.64 

0.46 

0.83 

1.04 

0.60 

0.00 
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A.7 Patient 7 

Tableau A-19 Position initiate (au re 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

5.61 

5.16 

4.85 

4.69 

4.90 

5.05 

5.31 

5.47 

5.82 

6.08 

6.37 

6.97 

7.39 

7.87 

8.04 

7.73 

6.56 

y 
0.80 

0.78 

0.71 

0.26 

-0.46 

-1.44 

-1.96 

-2.06 

-1.52 

-0.47 

0.94 

2.02 

2.16 

1.71 

0.67 

-0.84 

-2.22 

Z 

61.40 

59.37 

57.20 

55.31 

53.43 

51.47 

49.28 

47.08 

44.94 

42.66 

40.44 

37.86 

34.86 

31.62 

28.28 

25.13 

21.94 

pos) des centroides du patient 7 

Reconstruction 3D 

X 

5.61 

5.16 

4.85 

4.69 

4.90 

5.05 

5.31 

5.47 

5.82 

6.08 

6.37 

6.97 

7.39 

7.87 

8.04 

7.73 

6.56 

y 
1.00 

1.23 

1.04 

0.82 

-0.25 

-1.21 

-1.73 

-1.73 

-1.19 

0.05 

1.46 

2.21 

2.53 

2.11 

0.99 

-0.55 

-2.22 

Z 

61.40 

59.48 

57.39 

55.34 

53.56 

51.58 

49.39 

47.23 

44.94 

42.85 

40.68 

37.75 

34.89 

31.49 

28.25 

25.13 

21.94 

Erreur 

(cm) 

0.20 

0.46 

0.39 

0.56 

0.25 

0.26 

0.26 

0.36 

0.33 

0.56 

0.57 

0.22 

0.38 

0.42 

0.32 

0.29 

0.00 



Tableau A-20 Position en inflexion laterale droit des centroi'des du patient 7 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

8.26 

7.93 

7.30 

6.74 

6.65 

6.65 

6.84 

6.90 

7.17 

7.34 

7.44 

7.74 

7.94 

8.18 

8.19 

7.77 

6.56 

y 
-16.41 

-14.90 

-13.46 

-12.18 

-11.37 

-10.59 

-9.64 

-8.49 

-6.98 

-4.97 

-2.85 

-1.14 

0.01 

0.24 

-0.19 

-1.08 

-2.22 

Z 

57.32 

56.05 

54.50 

52.90 

51.01 

49.01 

46.90 

45.04 

43.32 

41.79 

40.12 

37.91 

35.05 

31.75 

28.34 

25.19 

21.94 

Simulation 

X 

8.26 

7.93 

7.30 

6.74 

6.65 

6.65 

6.84 

6.90 

7.17 

7.34 

7.44 

7.74 

7.94 

8.18 

8.19 

7.77 

6.56 

y 
-15.49 

-13.97 

-12.77 

-11.68 

-11.43 

-11.04 

-10.23 

-9.04 

-7.37 

-5.25 

-2.99 

-1.00 

0.32 

0.90 

0.48 

-0.67 

-2.22 

Z 

56.99 

55.75 

54.12 

52.46 

50.39 

48.21 

46.11 

44.29 

42.62 

41.41 

40.13 

37.80 

35.23 

31.84 

28.45 

25.19 

21.94 

Erreur 

(cm) 

0.97 

0.98 

0.78 

0.67 

0.62 

0.91 

0.98 

0.92 

0.80 

0.47 

0.14 

0.18 

0.36 

0.67 

0.67 

0.41 

0.00 



Tableau A-21 Position en inflexion laterale gauche des centroides du patient 7 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

8.08 

7.52 

7.50 

7.71 

8.06 

7.83 

7.44 

7.23 

7.12 

6.90 

6.90 

7.43 

7.72 

8.06 

8.11 

7.74 

6.56 

y 
23.69 

21.76 

19.83 

17.92 

15.89 

13.78 

11.62 

9.73 

8.28 

7.31 

6.59 

5.88 

4.63 

3.10 

1.24 

-0.52 

-2.22 

Z 

50.65 

49.93 

48.99 

48.35 

47.99 

47.64 

46.86 

45.55 

43.74 

41.34 

38.75 

35.97 

33.34 

30.55 

27.60 

24.78 

21.94 

Simulation 
X 

8.08 

7.52 

7.50 

7.71 

8.06 

7.83 

7.44 

7.23 

7.12 

6.90 

6.90 

7.43 

7.72 

8.06 

8.11 

7.74 

6.56 

y 
23.58 

21.76 

19.69 

17.72 

15.68 

13.48 

11.43 

9.74 

8.42 

7.91 

7.60 

6.46 

5.37 

3.65 

1.66 

-0.38 

-2.22 

z 

49.88 

49.31 

48.85 

48.27 

48.46 

48.29 

47.43 

46.08 

44.11 

41.72 

39.14 

36.33 

33.63 

30.64 

27.83 

25.02 

21.94 

Erreur 
(cm) 

0.77 

0.62 

0.20 

0.21 

0.52 

0.71 

0.60 

0.53 

0.40 

0.71 

1.08 

0.68 

0.79 

0.55 

0.48 

0.28 

0.00 
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A.8 Patient 8 

Tableau A-22 Position initiate (au re 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-6.61 

-7.10 

-7.43 

-7.63 

-7.68 

-7.82 

-7.67 

-7.24 

-6.79 

-5.91 

-5.14 

-4.06 

-2.91 

-1.77 

-0.92 

-0.80 

-1.73 

y 
-1.54 

-1.34 

-1.50 

-2.08 

-2.50 

-3.16 

-3.69 

-4.22 

-4.42 

-4.12 

-3.69 

-3.20 

-2.46 

-1.91 

-1.61 

-1.75 

-2.03 

Z 

61.25 

59.26 

57.19 

55.32 

53.48 

51.50 

49.59 

47.56 

45.37 

43.11 

40.84 

38.33 

35.72 

32.97 

29.73 

26.42 

23.49 

pos) des centroides du patient 8 

Reconstruction 3D 

X 

-6.61 

-7.10 

-7.43 

-7.63 

-7.68 

-7.82 

-7.67 

-7.24 

-6.79 

-5.91 

-5.14 

-4.06 

-2.91 

-1.77 

-0.92 

-0.80 

-1.73 

y 
-1.45 

-1.40 

-1.31 

-1.93 

-2.53 

-2.99 

-3.39 

-3.90 

-3.94 

-3.93 

-3.60 

-3.10 

-2.54 

-1.95 

-1.62 

-1.79 

-2.03 

z 

61.25 

59.33 

57.34 

55.52 

53.76 

51.83 

49.87 

47.88 

45.76 

43.73 

41.33 

38.89 

36.34 

33.53 

30.18 

26.85 

23.49 

Erreur 

(cm) 

0.09 

0.09 

0.24 

0.25 

0.29 

0.37 

0.41 

0.45 

0.62 

0.64 

0.49 

0.58 

0.63 

0.56 

0.45 

0.43 

0.00 



Tableau A-23 Position en inflexion laterale droit des centroides du patient 8 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-7.37 

-7.88 

-8.10 

-8.38 

-8.42 

-8.47 

-8.20 

-7.66 

-7.11 

-6.15 

-5.29 

-4.14 

-2.95 

-1.78 

-0.93 

-0.80 

-1.73 

y 
-9.98 

-9.19 

-8.49 

-8.14 

-8.08 

-8.05 

-7.94 

-7.65 

-7.05 

-6.21 

-5.32 

-4.44 

-3.03 

-2.09 

-1.59 

-1.54 

-2.03 

Z 

60.37 

58.59 

56.61 

54.57 

52.39 

50.38 

48.40 

46.27 

44.21 

41.98 

39.91 

37.55 

35.29 

32.80 

29.72 

26.45 

23.49 

Simulation 

X 

-7.37 

-7.88 

-8.10 

-8.38 

-8.42 

-8.47 

-8.20 

-7.66 

-7.11 

-6.15 

-5.29 

-4.14 

-2.95 

-1.78 

-0.93 

-0.80 

-1.73 

y 
-9.85 

-9.15 

-8.44 

-8.47 

-8.54 

-8.42 

-8.25 

-8.18 

-7.63 

-7.07 

-6.12 

-4.99 

-3.87 

-2.75 

-1.96 

-1.88 

-2.03 

z 

60.16 

58.37 

56.50 

54.58 

52.73 

50.74 

48.76 

46.74 

44.71 

42.79 

40.60 

38.42 

36.08 

33.45 

30.18 

26.85 

23.49 

Erreur 

(cm) 

0.25 

0.22 

0.12 

0.34 

0.57 

0.52 

0.48 

0.70 

0.77 

1.19 

1.06 

1.03 

1.16 

0.93 

0.60 

0.53 

0.00 



Tableau A-24 Position en inflexion laterale gauche des centroides du patient 8 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiograph 

X 

-6.85 

-7.11 

-7.34 

-7.22 

-7.06 

-7.20 

-7.13 

-6.79 

-6.45 

-5.65 

-5.01 

-4.01 

-2.90 

-1.78 

-0.93 

-0.80 

-1.73 

y 
12.30 

11.20 

9.87 

8.40 

6.98 

5.47 

3.99 

2.54 

1.44 

0.64 

-0.06 

-0.59 

-0.71 

-1.05 

-1.29 

-1.56 

-2.03 

ie 

Z 

57.37 

55.74 

54.22 

52.79 

51.47 

50.01 

48.50 

46.96 

45.01 

42.98 

40.79 

38.29 

35.55 

32.83 

29.60 

26.33 

23.49 

Simulation 

X 

-6.85 

-7.11 

-7.34 

-7.22 

-7.06 

-7.20 

-7.13 

-6.79 

-6.45 

-5.65 

-5.01 

-4.01 

-2.90 

-1.78 

-0.93 

-0.80 

-1.73 

y 
12.61 

11.43 

10.34 

8.82 

7.40 

5.97 

4.63 

3.21 

2.17 

1.24 

0.48 

-0.08 

-0.46 

-0.72 

-1.08 

-1.66 

-2.03 

z 

57.46 

55.88 

54.20 

53.01 

51.83 

50.45 

48.96 

47.45 

45.58 

43.74 

41.40 

38.95 

36.34 

33.47 

30.12 

26.84 

23.49 

Erreur 

(cm) 

0.33 

0.27 

0.48 

0.48 

0.56 

0.67 

0.79 

0.83 

0.93 

0.96 

0.81 

0.83 

0.84 

0.72 

0.56 

0.51 

0.00 
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Figure A-8 Courbes rachidiennes du patient 8 
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A.9 Patient 9 

Tableau A-25 Position initiale (au repos) des centroides du patient 9 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-3.35 

-3.71 

-3.82 

-4.13 

-4.23 

-4.23 

-4.12 

-3.92 

-3.59 

-3.11 

-2.59 

-1.91 
-1.34 

-1.09 

-1.19 

-1.75 

-2.80 

y 
2.48 

2.42 

1.97 

1.01 

-0.38 

-2.12 

-3.41 

-4.13 

-4.17 

-3.10 

-1.45 

0.36 

1.65 

2.44 

2.24 

1.45 

0.65 

Z 

53.42 

51.62 

49.75 

47.96 

46.56 

45.17 

43.42 

41.48 

39.17 

37.18 

35.26 

33.09 

30.71 

27.72 

24.51 

21.69 

18.99 

Reconstruction 3D 

X 

-3.35 

-3.71 

-3.82 

-4.13 

-4.23 

-4.23 

-4.12 

-3.92 

-3.59 

-3.11 

-2.59 

-1.91 

-1.34 

-1.09 

-1.19 

-1.75 

-2.80 

y 
1.91 

2.32 

1.81 

0.98 

-0.68 

-1.98 

-3.31 

-3.89 

-4.03 

-3.04 

-1.74 

0.09 

1.47 

1.85 

1.80 

1.31 

0.65 

z 

53.42 

51.66 

49.76 

47.95 

46.75 

45.29 

43.56 

41.59 

39.38 

37.38 

35.57 

33.60 

31.00 

28.14 

25.24 

22.01 

18.99 

Erreur 

(cm) 

0.57 

0.11 

0.15 

0.04 

0.36 

0.19 

0.18 

0.26 

0.25 

0.21 

0.43 

0.58 

0.34 

0.72 

0.86 

0.34 

0.00 



Tableau A-26 Position en inflexion laterale droit des centroides du patient 9 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

1.84 

1.65 

0.75 

-0.03 

-0.88 

-1.06 

-1.13 

-0.94 

-0.70 

-0.30 

-0.05 

0.20 

0.06 

-0.26 

-0.78 

-1.64 

-2.80 

y 
-14.63 

-13.30 

-12.36 

-11.78 

-11.77 

-11.89 

-11.67 

-10.91 

-9.50 

-7.45 

-5.07 

-2.74 

-0.83 

0.80 

1.32 

0.99 

0.65 

Z 

50.64 

49.26 

47.56 

45.65 

43.65 

41.49 

39.33 

37.29 

35.61 

34.65 

33.85 

32.54 

30.66 

27.96 

24.79 

21.85 

18.99 

Simulation 

X 

1.84 

1.65 

0.75 

-0.03 

-0.88 

-1.06 

-1.13 

-0.94 

-0.70 

-0.30 

-0.05 

0.20 

0.06 

-0.26 

-0.78 

-1.64 

-2.80 

y 
-14.10 

-12.48 

-11.66 

-11.01 

-11.48 

-11.51 

-11.46 

-10.73 

-9.56 

-7.60 

-5.50 

-2.88 

-0.60 

0.63 

1.23 

1.18 

0.65 

z 

49.22 

48.37 

46.83 

45.08 

43.27 

41.33 

39.15 

37.22 

35.33 

34.23 

33.35 

32.50 

30.55 

27.96 

25.18 

21.99 

18.99 

Erreur 

(cm) 

1.51 

1.21 

1.01 

0.95 

0.47 

0.42 

0.27 

0.20 

0.28 

0.44 

0.66 

0.14 

0.25 

0.17 

0.41 

0.23 

0.00 



Tableau A-27 Position en inflexion laterale gauche des centroides du patient 9 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-1.96 

-2.53 

-2.42 

-2.65 

-2.64 

-2.79 

-2.89 

-2.98 

-2.91 

-2.72 

-2.40 

-1.89 

-1.33 

-1.09 

-1.21 

-1.75 

-2.80 

y 
12.03 

11.00 

9.80 

8.16 

6.40 

4.40 

2.56 

1.13 

0.43 

0.54 

1.15 

2.07 

2.71 

2.92 

2.51 

1.64 

0.65 

Z 

51.53 

49.96 

48.51 

47.46 

46.53 

45.68 

44.59 

42.92 

40.84 

38.63 

36.14 

33.52 

30.76 

27.74 

24.65 

21.76 

18.99 

Simulation 

X 

-1.96 

-2.53 

-2.42 

-2.65 

-2.64 

-2.79 

-2.89 

-2.98 

-2.91 

-2.72 

-2.40 

-1.89 

-1.33 

-1.09 

-1.21 

-1.75 

-2.80 

y 
11.27 

10.88 

9.64 

8.11 

6.11 

4.35 

2.47 

1.24 

0.34 

0.63 

1.27 

2.36 

2.99 

2.72 

2.20 

1.41 

0.65 

z 

51.33 

49.62 

48.11 

46.80 

46.37 

45.53 

44.42 

42.76 

40.72 

38.46 

36.29 

33.80 

30.91 

28.03 

25.17 

21.99 

18.99 

Erreur 

(cm) 

0.79 

0.36 

0.44 

0.66 

0.33 

0.16 

0.19 

0.18 

0.15 

0.19 

0.19 

0.40 

0.31 

0.35 

0.61 

0.33 

0.00 
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Figure A-9 Courbes rachidiennes du patient 9 
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A.10 Patient 10 

Tableau A-28 Position initiale (au repos) des centroides du patient 10 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-0.62 

-1.23 

-1.93 

-2.35 

-2.82 

-3.22 

-3.55 

-4.08 

-4.25 

-4.52 

-4.38 

-3.94 

-2.91 

-1.54 

-0.14 

0.62 

0.30 

y 
-3.17 

-3.67 

-4.46 

-5.40 

-6.77 

-7.98 

-8.74 

-9.58 

-9.31 

-8.22 

-6.87 

-5.50 

-3.57 

-1.82 

-0.43 

-0.08 

-0.84 

Z 

69.63 

67.53 

65.35 

63.19 

61.25 

59.33 

57.54 

55.23 

52.81 

50.39 

47.90 

45.41 

42.82 

40.11 

37.11 

33.42 

30.02 

Reconstruction 3D 

X 

-0.62 

-1.23 

-1.93 

-2.35 

-2.82 

-3.22 

-3.55 

-4.08 

-4.25 

-4.52 

-4.38 

-3.94 

-2.91 

-1.54 

-0.14 

0.62 

0.30 

y 
-2.91 

-3.15 

-3.83 

-5.15 

-6.12 

-7.30 

-8.11 

-8.58 

-8.33 

-7.50 

-6.34 

-4.83 

-3.00 

-1.25 

-0.30 

-0.06 

-0.84 

z 

69.63 

67.67 

65.55 

63.50 

61.48 

59.86 

57.93 

55.67 

53.24 

50.75 

48.15 

45.64 

42.98 

40.23 

37.25 

33.67 

30.02 

Erreur 

(cm) 

0.25 

0.54 

0.66 

0.40 

0.70 

0.87 

0.73 

1.10 

1.07 

0.80 

0.58 

0.70 

0.59 

0.59 

0.18 

0.25 

0.00 



Tableau A-29 Position en inflexion laterale droit des centroides du patient 10 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiographic 

X 

-2.16 

-2.51 

-3.17 

-3.79 

-4.08 

-4.49 

-4.61 

-4.83 

-4.52 

-4.45 

-4.05 

-3.33 

-2.40 

-1.27 

-0.03 

0.65 

0.30 

y 
-18.95 

-18.03 

-17.28 

-16.90 

-16.92 

-16.84 

-16.38 

-15.52 

-14.20 

-12.18 

-9.94 

-7.67 

-5.21 

-3.05 

-1.54 

-0.69 

-0.84 

Z 

67.10 

65.22 

63.02 

60.57 

58.29 

55.78 

53.66 

51.42 

49.45 

47.56 

45.69 

43.65 

41.70 

39.58 

36.90 

33.55 

30.02 

Simulation 

X 

-2.16 

-2.51 

-3.17 

-3.79 

-4.08 

-4.49 

-4.61 

-4.83 

-4.52 

-4.45 

-4.05 

-3.33 

-2.40 

-1.27 

-0.03 

0.65 

0.30 

y 
-18.55 

-17.47 

-16.66 

-16.52 

-16.17 

-16.27 

-15.98 

-15.27 

-13.99 

-12.13 

-10.01 

-7.67 

-5.01 

-2.49 

-0.91 

-0.22 

-0.84 

z 

66.31 

64.58 

62.49 

60.10 

57.86 

55.86 

53.76 

51.51 

49.44 

47.57 

45.71 

44.04 

42.15 

39.96 

37.20 

33.68 

30.02 

Erreur 

(cm) 

0.89 

0.86 

0.81 

0.60 

0.86 

0.58 

0.41 

0.27 

0.21 

0.06 

0.07 

0.39 

0.49 

0.67 

0.70 

0.49 

0.00 
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Tableau A-30 Position en inflexion later ale gauche des centroides du patient 10 

Vertebre 

Tl 

T2 

T3 

T4 

T5 

T6 

T7 

T8 

T9 

T10 

Ti l 

T12 

LI 

L2 

L3 

L4 

L5 

Radiograph 

X 

-1.48 

-2.15 

-2.76 

-3.03 

-3.46 

-3.74 

-3.97 

-4.44 

-4.73 

-5.04 

-4.87 

-4.44 

-3.24 

-1.68 

-0.17 

0.62 

0.30 

y 
9.82 

8.35 

6.69 

4.90 

2.93 

1.03 

-0.60 

-2.08 

-2.72 

-2.78 

-2.63 

-2.25 

-1.46 

-0.73 

-0.08 

-0.40 

-0.84 

ie 

Z 

67.82 

66.25 

64.66 

63.23 

62.04 

60.59 

59.08 

57.07 

54.73 

52.20 

49.24 

46.29 

43.10 

40.05 

36.98 

33.51 

30.02 

Simulation 

X 

-1.48 

-2.15 

-2.76 

-3.03 

-3.46 

-3.74 

-3.97 

-4.44 

-4.73 

-5.04 

-4.87 

-4.44 

-3.24 

-1.68 

-0.17 

0.62 

0.30 

y 
9.34 

8.20 

6.61 

4.49 

2.73 

0.96 

-0.60 

-1.96 

-2.69 

-2.84 

-2.72 

-2.19 

-1.24 

-0.23 

0.16 

0.05 

-0.84 

z 

67.11 

65.52 

63.93 

62.67 

61.28 

60.29 

58.87 

56.99 

54.67 

52.05 

49.21 

46.33 

43.32 

40.30 

37.24 

33.66 

30.02 

Erreur 

(cm) 

0.85 

0.75 

0.74 

0.69 

0.79 

0.31 

0.21 

0.14 

0.07 

0.15 

0.10 

0.07 

0.31 

0.56 

0.35 

0.48 

0.00 
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Figure A-10 Courbes rachidiennes du patient 10 
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ANNEXE B - COURSES EXPERIMENTALES MODIFIEES 

B. 1 Flexion-Extension 

T1 a T11 

o -: o -: 0 

I w -

0 j r * " 

«-

) 1 0 2 0 30 4D 

Couple (Nm) 

- Corrige 

- Original 

Figure B-l Courbe experimental en flexion-extension Tl a Til 
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Figure B-2 Courbe experimental en flexion-extension T11-T12 
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Figure B-3 Courbe experimental en flexion-extension T12-L1 
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Figure B-4 Courbe experimentale en flexion-extension L1-L2 
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Figure B-5 Courbe experimentale en flexion-extension L2-L3 
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Figure B-6 Courbe experimental en flexion-extension L3-L4 
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Figure B-7 Courbe experimental en flexion-extension L4-L5 
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B. 2 Inflexion la terale 

155 

A
n

g
le

 (
d

eg
re

) 

T1 a T11 

o -; o -: 0 0 J ' i ) 10 20 3D A 

Couple (Nm) 

0 

—•— Corrige 

—•— Original 

Figure B-8 Courbe experimental en inflexion laterale Tl-Tll 

le
 (

d
eg

re
) 

c 

< 

o -: 0 -1 

| 8 -

8 -

n 

ZM2^ 

4 -

-6 -

-6-

Coupl 

T11-T12 

I 1 

MNm) 

0 2 0 3 3 4 •) 

* Corrige 

• Original 



156 

Figure B-9 Courbe experimentale en inflexion later ale T11-T12 
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Figure B-10 Courbe experimentale en inflexion laterale T12-L1 
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Figure B-ll Courbe experimentale en inflexion laterale L1-L2 
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Figure B-12 Courbe experimentale en inflexion laterale L2-L3 

Figure B-13 Courbe experimentale en inflexion laterale L3-L4 
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Figure B-14 Courbe experimentale en inflexion laterale L4-L5 
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Figure B-15 Courbe experimentale en torsion Tl-Tll 
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Figure B-16 Courbe experimentale en torsion T11-T12 
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Figure B-17 Courbe experimentale en torsion T12-L1 
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Figure B-18 Courbe experimentale en torsion L1-L2 
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Figure B-19 Courbe experimentale en torsion L2-L3 
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Figure B-20 Courbe experimental en torsion L3-L4 
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Figure B-21 Courbe experimental en torsion L4-L5 


