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Résumé en francgais

Les déformations rachidiennes de I'adulte donnent lieu a divers mécanismes compensatoires visant a

rétablir I'équilibre global du corps. Le diagnostic de cette pathologie repose sur |'évaluation
radiographique statique permettant de quantifier des parametres d'alignement global et segmentaire.
Cependant, une évaluation globale prenant en compte la fonction du patient et les muscles serait
indispensable pour mieux comprendre cette pathologie et surtout les complications qui peuvent survenir

apres d’éventuel traitement chirurgical.

Dans ce contexte, les travaux de theése présentés dans ce manuscrit visent a contribuer au
développement d’'un modele musculosquelettique personnalisé en statique et durant le mouvement de
la marche.

Ce manuscrit propose dans un premier temps de s’attarder sur la description de la posture normale et
altérée durant le cycle de marche. En particulier, la déviation de positionnement de I’axe téte/bassin par
rapport a la verticale, identifié comme invariant dans la population de référence, est apparu comme un
marqueur de déséquilibre non seulement postural, mais aussi fonctionnel. De plus, les patients
compensant par une rétroversion pelvienne élevée ont présenté des altérations cinématiques de la
hanche favorisant I'apparition d’arthrose de hanche.

Ces résultats ont été complétés dans une seconde partie par une contribution a la personnalisation de
modele musculosquelettique du membre inférieur et a son application dans le cadre d’'une analyse de la
marche. Ce modéle a montré que les patients ayant une rétroversion pelvienne élevée présentent une
diminution de la longueur musculaire des ischio-jambiers en statique et durant la marche ainsi qu’une
diminution de leur variation de longueur durant le mouvement.

Ce travail a pu contribuer au développement d’'un modéle musculosquelettique personnalisé en statique
et durant le mouvement et a montré I'intérét clinique de son application dans le cadre de la déformation
rachidienne de I'adulte. Ce modele permettra I'accés a des parametres biomécaniques d’intéréts dans le
suivi de ces patients.



Résumé en anglais

Adult spinal deformities give rise to various compensatory mechanisms aimed at restoring the body's
overall balance. Diagnosis of this pathology relies on static radiographic evaluation to quantify global and
segmental alignment parameters. However, a global assessment taking into account the patient's
function and muscles would be essential to a better understanding of this pathology and of the
complications that may arise following surgical treatment.

In this context, the work presented in this manuscript aims to contribute to the development of a
personalized musculoskeletal model in statics and during gait.

To this end, this manuscript first proposes to focus on the description of normal and altered posture
during the gait cycle. Particularly, deviations in the positioning of the head/pelvis axis in relation to the
vertical, identified as invariant in the reference population, emerged as a marker of not only postural but
also functional imbalance. In addition, patients compensating with high pelvic retroversion showed
kinematic alterations of the hip favoring the onset of hip osteoarthritis.

These results were complemented in a second part by a contribution to the personalization of a
musculoskeletal model of the lower limb and its application in gait analysis. This model showed that
patients with high pelvic retroversion have reduced hamstring muscle lengths both statically and during
gait as well as a decrease in their length variation during movement.

This work has contributed to the development of a personalized musculoskeletal model in static and
during movement, and has demonstrated the clinical interest of its application in adult spinal deformity.
This model will provide access to biomechanical parameters of interest in the follow-up of these patients.



Préambule

Cette these a été réalisée dans le cadre du programme de chaire ParisTech BiomecAM en modélisation
musculo-squelettique personalisée, portée sur le plan scientifique depuis 2010 par Wafa Skalli au sein de
I'Institut de biomécanique Humaine Georges Charpak de I'ENSAM. Elle a également été réalisée dans le
cadre d'une collaboration Franco-Libanaise entre I'Institut de Biomécanique Humaine Georges Charpak
et le Laboratoire de Biomécanique et d'Imagerie Médicale de la Faculté de Médecine de I'Université Saint-
Joseph de Beyrouth (projet franco-libanais CEDRE 46556SG), collaboration portée par Ayman Assi, en
partenariat avec Héléne Pillet et Wafa Skalli.

Ainsi cette thése a bénéficié de plusieurs avancées scientifiques :

En amont de la chaire et dans le cadre de celle-ci, I'équipe de Wafa Skalli, en collaboration avec divers
partenaires dont les équipes de Ayman Assi et d’Héléne Pillet, a développé des techniques innovantes
de reconstruction 3D a partir de radiographies biplanes de différentes régions du squelette, de
reconstruction rapide de muscles a partir d'imagerie IRM, de méthode de personnalisation de modeles
musculo-squelettiques et de méthode de correction des incertitudes de mesures obtenues a |'aide de
systeme optoélectronique (Amabile et al., 2018a; Chaibi et al., 2012; Dubois, 2014; Ferrero et al., 2020;
Jolivet et al., 2008; Lahkar et al., 2021; Pillet et al., 2014). Un volet important de ces recherches a porté
sur la biomécanique clinique du rachis, en particulier dans les déformations rachidiennes.

L'équipe d’Ayman Assi au laboratoire libanais a également abordé de maniere intensive I'analyse des
pathologies rachidiennes et a pu mener, grace a un soutien de I'Eurospine, un protocole expérimental
d’analyse radiographique et du mouvement sur une centaine de sujets atteints de déformation
rachidienne de I'adulte, patients du Dr. Rami Rachkidi et du Pr. Ismat Ghanem, et une centaine de sujets
sains conduisant a plusieurs études fonctionnelles cinématiques et servant de base a ces travaux de
these.

Ainsi, cette these a pu bénéficier des avancées méthodologiques, d’outils innovants et données originales
pour aborder la problématique de contribution a la modélisation musculosquelettique personnalisée afin
de calculer des parametres biomécaniques d’intérét clinique majeur en statique et durant le mouvement,
chez les patients ayant une déformation rachidienne de I'adulte.
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Les déformations rachidiennes de I'adulte, également connues sous le nom de Adult Spinal Deformity
(ASD), se caractérisent par des déformations de la colonne vertébrale dans un ou plusieurs plans de
I’espace. Ces pathologies affectent un pourcentage important de la population dgée, touchant jusqu'a
60% des personnes de plus de 60 ans (Schwab et al., 2005), et leurs prévalences augmentent avec le
vieillissement de la population. Les déformations peuvent étre de plusieurs types, comme la scoliose de
novo, la scoliose idiopathique progressive de I'adolescent chez les patients adultes, I'hypercyphose ou la
déformation sagittale (iatrogéne, dégénérative ou post-traumatique) (Diebo et al., 2019).

La déformation initiale de la colonne vertébrale entraine un déséquilibre global qui déclenche divers
mécanismes compensatoires au niveau du rachis, du bassin et des membres inférieurs afin de rétablir un
équilibre corporel (Barrey et al., 2013). Différentes complications peuvent alors survenir, plus
particulierement au niveau des hanches, ce qui est connu sous le nom de « spine-hip syndrom » (Riviére
et al., 2018). Ces modifications posturales ont un impact significatif sur les activités quotidiennes des
patients, altérant lourdement leur qualité de vie (Schwab et al., 2005). Les patients souffrent notamment
d'un manque d'autonomie dans leurs fonctions et taches quotidiennes, ou la fatigue, I'instabilité et le
risque de chute sont constamment exacerbés (Haddas et al., 2018b; Yagi et al., 2017).

De plus, les traitements proposés, qu'ils soient chirurgicaux ou non, ne donnent pas toujours des résultats
cliniques entiérement satisfaisants. Actuellement, les traitements visent principalement a soulager la
douleur et éventuellement a renforcer les muscles grace a des séances de kinésithérapie. Toutefois, si
une déformation évolutive de la colonne vertébrale se produit ou si les traitements précédents se
révelent inefficaces, une intervention chirurgicale est envisagée. L'objectif de la chirurgie est alors
d'obtenir un alignement optimal des courbures rachidiennes et de la posture globale, afin de stopper et
corriger les défauts d'alignement des patients. Cependant, il est important de noter que pres de 40% des
patients peuvent étre confrontés a des complications postopératoires (Shlobin et al., 2022). Ces
complications sont généralement d’ordre mécanique, ou les montages orthopédiques échouent a
contraindre les courbures rachidiennes, et pourrait s’expliquer par plusieurs facteurs biomécaniques
comme une instrumentation chirurgicale inadaptée aux postures quotidiennes des patients ou un
affaiblissement du systeme musculaire. Il semble donc essentiel de mieux comprendre les mécanismes
sous-jacents aux déformations rachidiennes de I'adulte afin d’aider a la prise de décision thérapeutique.

Dans cette perspective, les évaluations actuelles permettant de décrire les déformations posturales se
concentrent non seulement sur I'examen clinique du rachis, mais également sur 'ensemble du systéme
squelettique, de la téte aux pieds, en deux ou trois dimensions et en utilisant des systemes d’imagerie
radiographique biplane. La littérature propose ainsi de nombreux parametres pour évaluer les
déformations posturales, tels que la mesure des courbures de la colonne vertébrale, des orientations et
formes du bassin (Schwab et al., 2012), ainsi que de I'angle entre I'axe téte-bassin et la verticale,
considéré comme invariant dans une population saine (Amabile et al., 2018a). Ces parametres ont permis
de mettre en évidence des corrélations entre les troubles d’alignement postural et la détérioration des
scores de qualité de vie, mais sont quantifiés lors d’'une évaluation en position debout, statique.
Cependant, de tels scores de qualité de vie visent a quantifier les niveaux de douleur et limitations
fonctionnelles ressentis par les patients dans leurs activités quotidiennes, qui ne peuvent se résumer a
une posture équilibrée en position debout.
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De plus, des études antérieures ont montré que l'association de mesures radiographiques avec une
analyse des géométries et qualité des tissus musculaires pourrait permettre une meilleure
compréhension des phénomeénes dégénératifs impliqués dans cette pathologie (Ferrero et al., 2020).

Il apparait donc nécessaire de proposer une évaluation quantitative et fonctionnelle des troubles
musculosquelettiques afin de mieux comprendre les mécanismes pathologiques et contribuer a proposer
des traitements plus adaptés aux patients ayant une déformation rachidienne de I'adulte.

L'utilisation d'outils d'analyse quantifiée du mouvement en trois dimensions a déja permis d'élaborer des
premieres évaluations fonctionnelles dans d'autres pathologies comme la paralysie cérébrale (Dobson et
al., 2007). Cette technique semble ainsi indiquée pour répondre a cet objectif. En effet, quelques équipes
ont quantifié la cinématique articulaire et segmentaire conventionnelle durant des activités quotidiennes
chez des patients atteints de déformations rachidiennes de I'adulte (Saad et al., 2022; Semaan et al.,
2022; Severijns et al., 2020). Cependant, ces analyses cinématiques conventionnelles présentent des
limites importantes. Premiérement, elle approxime les repéres et centres articulaires associés aux
segments squelettiques a I'aide de marqueurs placés sur la peau, ce qui ne permet pas de capturer avec
précision des déformations et cinématiques osseuses propres aux sujets pathologiques. Deuxiémement,
la présence de mouvements artefacts provenant des tissus mous introduit des incertitudes sur
I’estimation des mouvements des segments squelettiques. Ces deux limitations compromettent la
précision et la fiabilité des résultats obtenus par cette méthode. Il serait donc intéressant d’approfondir
cette analyse cinématique globale afin d'examiner en détail les mécanismes de compensation impliqués
au niveau postural et segmentaire pendant le mouvement, le tout en s’affranchissant des limitations
techniques susmentionnées.

De plus, la modélisation musculosquelettique, qui est couramment utilisée dans I'étude de la paralysie
cérébrale ou de I'arthrose du genou (Ogaya et al., 2014; Salami et al., 2019) semble avoir un potentiel
important dans I'exploration clinique de pathologies musculosquelettiques. De tels modeéles permettent
d’accéder a des paramétres cliniques d’intérét comme les longueurs musculaires et les efforts intra-
articulaires. Cependant il s’agit le plus souvent de modeéles génériques qui ne prennent pas totalement
en compte les spécificités d’un patient, en particulier ses déformations osseuses et ses altérations
musculaires. Il serait donc intéressant d’explorer les pistes de personnalisation de tels modeles afin de
calculer des parametres biomécaniques d’intérét chez les patients atteints de déformations rachidiennes
de I'adulte.

Ainsi, l'objectif global de cette thése est de contribuer a la modélisation musculosquelettique
personnalisée pour calculer des parametres biomécaniques d’intérét clinique majeur durant le
mouvement, chez les patients ayant une déformation rachidienne de I'adulte.

Pour ce faire, ce manuscrit se séparera en deux grandes parties, la premiére partie établira le contexte
anatomique et clinique, suivi d'une revue de la littérature qui justifiera les objectifs spécifiques de cette
étude. La deuxieme partie de cette these se concentrera sur le travail personnel.

Dans un premier chapitre de travail personnel, nous nous intéresserons au calcul de la cinématique
segmentaire et posturale durant le mouvement en appliquant des méthodes innovantes pour s’affranchir
des limitations techniques dues au calcul de la cinématique conventionnelle, et a la présence des
artefacts des tissus mous.
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Dans un second chapitre, nous contribuerons a I'adaptation et la personnalisation de modéle
musculosquelettique des membres inférieurs développés au sein de linstitut afin de calculer des
parameétres biomécaniques d’intérét chez les patients atteints de déformations rachidiennes, au cours
de la marche.

Une synthése du travail réalisé, ainsi que ses limites et ses perspectives, conclura ce manuscrit.
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Partie 1 : Rappel anatomique, contexte clinique et revue de littérature
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Chapitre 1. Rappel anatomique et contexte clinique
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1.1. Rappels anatomiques

Cette partie présente des éléments d’anatomie générale et propose de donner le vocabulaire clef a la
compréhension de la suite du manuscrit. L'ensemble des éléments présentés provient des travaux des Dr
Bonneau et Drake (Bonneau, 2017; Drake et al., 2010).

1.1.1. Le systéeme osseux

La téte

La téte, située au sommet de la colonne vertébrale, abrite le systeme visuel et I'oreille interne, deux
systémes sensoriels essentiels a la régulation de I'équilibre. En raison de son poids, d'environ 4 a 5 kg
(Vital and Senegas, 1986), la position de son centre de gravité par rapport a ceux des autres segments du
corps revét une importance primordiale. Cette position doit de plus permettre d’assurer, pour toute
posture du corps, un regard droit et horizontal. La téte est reliée a la colonne vertébrale par deux
articulations, au niveau du rachis cervical supérieur (C1-C2) qui autorise des rotations dans les trois plans
de I'espace. Ces articulations garantissent le bon positionnement de la téte a chaque instant.

Rachis ou colonne vertébrale

Le rachis, également appelé colonne vertébrale, forme I'axe central du squelette. Il se compose d’un
empilement de vertebres, reliées entre elles des disques intervertébraux et ligaments. Chez I'humain, le
rachis présente plusieurs courbures qui permettent d'assurer une absorption optimale des forces de
compression dues a la gravité, mais sans les muscles associés, le rachis serait instable. Il se distingue en
guatre niveaux selon le role et la position des vertébres associés, voir Figure 1a. Le niveau cervical est
composé de sept vertébres situées pres du crane (nommeées C1 a C7), sa fonction principale est d'assurer
les mouvements et la stabilité de la téte. Le niveau thoracique est composé de douze vertébres
(nommeées T1 a T12) et est principalement impliqué dans la fonction respiratoire. Il forme d'ailleurs la
cage thoracique en association avec les cotes. Le troisieme niveau est le niveau lombaire, qui se compose
de cinq vertébres (nommées L1 a L5). Son role est de soutenir le corps et de permettre la mobilité de
I'ensemble du tronc. Enfin, le dernier niveau est le niveau sacral. Ce niveau est responsable de I'ancrage
de la colonne dans le bassin et de la transmission des efforts du haut du corps vers les membres inférieurs
(Dubousset, 2012).

a b Processus zygapophysaire (articulaire)
! Corps vertébral
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| | \
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Figure 1: a. Rachis humain et identification des courbures rachidiennes, b. Détail de I'agencement vertébre-disque intervertébral
et des morphologies vertébrales au niveau cervical, thoracique et lombaire
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Le Bassin ou Pelvis

Le bassin est situé a la jonction entre le tronc et les membres inférieurs. Ses fonctions principales sont de
transmettre les forces du bas vers le haut et vice versa, ainsi que de protéger les organes internes. Le
bassin est formé de deux ailes iliaques et du sacrum qui s'articulent ensemble (voir Figure 2a). Il s’articule
au rachis avec la liaison lombo-sacrale, entre le sacrum et L5, et aux membres inférieurs avec la hanche,
entre les acétabulums et les tétes fémorales. Les deux ailes iliaques s’articulent au sacrum par la liaison
sacro-iliaque, et se rejoignent a I'avant du bassin en une articulation fibreuse, la symphyse pubienne,
permettant d'absorber les efforts de torsion et de compression résultant des mouvements des membres
inférieurs.

Les membres inférieurs
Les membres inférieurs se composent des os du pied, de la jambe et de la cuisse, ainsi que de leurs
articulations.

Le squelette de la cuisse se compose du fémur qui s'étend de I'articulation de la hanche a celle du genou.
Le fémur s'articule avec l'os pelvien par la téte fémorale pour former la hanche. La partie distale est
composée des condyles (latéral et médial), qui s'articulent avec les os de la jambe pour former
I'articulation du genou.

Le squelette de la jambe est constitué quant a lui de deux os longs, le tibia et la fibula. Le tibia s’étend du
genou a la cheville. La partie proximale du tibia présente la surface articulaire connectée au fémur et
formant le genou. La partie distale du tibia s'articule avec les os du pied pour former l'articulation de la
cheville. Elle présente une protubérance médiale appelée malléole interne ou malléole médiale. La fibula,
ou péroné, est un os plus fin situé latéralement par rapport au tibia qui s’étend du genou a la cheville.
Son extrémité inférieure forme la malléole externe ou malléole latérale.

Le pied est composé de multiples os qui peuvent se diviser en trois parties : I'avant-pied, I'arriere du pied
et le médio-pied. L'avant-pied, composé d’un ensemble de petits os permettant |'adaptation de
I’ensemble a la surface du sol. L'arriére du pied est constitué d'os massifs qui facilitent le soutien du poids
du corps. Le médio-pied fait le lien entre les deux parties.

Téte fémorale
— Petit trochanter

Grand trochante Condyles
Col

Diaphyse Tibia
Py | Fibula e
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Tibia
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|
1. Epine antérosupérieure 4. Acétabulum 7. Sacrum B .
2. Créte iliaque 5. Symphyse pubienne 8. Os coxal H Pied il e
3. Epine postérieure 6. Plateau sacré 9. Coceyx !,g‘/"! Arrigre pied Avant pied
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Figure 2: a. Détails anatomiques du bassin vu de face. b. Détails anatomiques des membres inférieurs vus de face et du pied vus
de profil.
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1.1.2. Le systeme musculaire

Généralités sur les muscles

Bien que le corps posséde différents types de muscles, cette étude ne traitera que des muscles
squelettiques, c’est-a-dire ceux responsables des mouvements du squelette. Ces muscles différent par
leurs insertions, leur longueur, leur section transversale, leur volume et leur composition fibreuse.

Les muscles sont mono-articulaires ou bi-articulaires en fonction du nombre d'articulations qu'ils
traversent. En conséquence, I'action du muscle entrainera le mouvement d'une ou de deux articulations.
Les points d’insertion d’un muscle vont participer a déterminer son action et ses bras de levier, c’est-a-
dire la distance de sa ligne d’action aux articulations. De maniére générale, les muscles a court bras de
levier sont responsables de la stabilité des os auxquels ils s’attachent et ceux a grand bras de levier sont
responsables de leur mise en mouvement sur de grandes amplitudes. La section transversale et le volume
du muscle sont liés au nombre de fibres musculaires qui le composent et donc a la force qu’il peut
produire. Enfin la composition musculaire, a savoir le type de fibre qui le compose et leur proportion, est
intimement liée au type d’effort pouvant étre produit par le muscle (effort important sur une courte
durée, ou effort limité sur de longues durées).

Les muscles du rachis

Les muscles du rachis sont responsables du maintien de la posture et des mouvements du tronc. Dans la
région de la colonne thoraco-lombaire, trois groupes de muscles peuvent étre distingués dans le plan
axial (Figure 3). lls peuvent étre regroupés en un groupe postérieur (muscles érecteurs du rachis), un
groupe latéral (ilio-psoas et quadratus lomborum) et un groupe antérieur (muscle droit de 'abdomen et
obliques transverses, internes et externes).

Les muscles érecteurs du rachis sont composés de plusieurs muscles : les interspinaux, les
intertransversaires, le multifidus, le semi-épineux et I'ilio-costalis lombaire. Leur action principale est
I'extension de la colonne vertébrale.

Le groupe latéral correspond a I'ilio-psoas et au quadratus lomborum. L'ilio-psoas est composé du psoas
et de l'iliaque et peut entrainer la flexion ou la rotation latérale de la hanche, ainsi qu’une hyperlordose
de la colonne vertébrale. Le quadratus lomborum effectue principalement des actions de flexion latérale
de la colonne vertébrale et d’extension de la colonne vertébrale lombaire.

Le groupe antérieur présente quatre muscles qui composent la paroi abdominale. Le droit de I'abdomen
et les groupes obliques qui sont composés des muscles obliques transverses, obliques internes et
obliques externes, de l'intérieur vers I'extérieur. Ce groupe est responsable des mouvements de flexion
et rotations axiales du tronc, ainsi que de son inclinaison latérale.

Les muscles du membre inférieur
Le systéeme musculaire du membre inférieur est responsable de la mise en mouvement du corps et de la
stabilité de la hanche.

Les muscles de la hanche assurent principalement des mouvements de rotation interne/externe, de
flexion/extension et d'adduction/abduction de la cuisse.

Les muscles de la cuisse peuvent étre répartis en trois compartiments (ou loges). Le compartiment
antérieur est composé du quadriceps et du sartorius qui permettent des mouvements d'extension du
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genou et de flexion de la hanche. Le compartiment médial, composé du pectiné, du gracile et des
adducteurs (long, court, grand) est principalement responsable de I'adduction de la hanche, mais peut
également contribuer aux rotations internes et externes de la cuisse. Le compartiment postérieur est
constitué des muscles ischio-jambiers qui assurent la flexion du genou et I'extension de la hanche.

Le compartiment antérieur de la jambe permet la flexion dorsale du pied et I'extension des orteils. Le
compartiment latéral de la jambe est responsable de la rotation interne ou externe du pied, tandis que
le compartiment postérieur provoque la flexion plantaire.

Groupe postérieur (de gauche a droite: interspinalis, multifidus, longissimus, iliocostalis)

Groupe latéral (de gauche a droite: psoas major, intertransversarii, quadratus lumborum)
Vertéebre L3

Groupe antérieur (de gauche a droite: rectus abdeminis, transversus, internal, external obliquus)

Compartiments musculaires du rachis

Compartiment postérieur Compartiments postérieurs

Compartiment médial Fibula

Compartiment latérale

Tibia Compartiment antérieur

# Compartiment antérieur
Compartiments musculaires de la cuisse Compartiments musculaires de la jambe
Figure 3 : a. Coupe axiale de la région lombaire au niveau de L3, groupes musculaires postérieurs, latéraux et antérieurs du

rachis. b. Coupe axiale des compartiments musculaires de la cuisse et de la jambe, images issues de clichés IRM et de Mayo
Foundation For Medical Education and Research.
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1.2. Contexte clinigue : pathologie des déformations rachidiennes de I'adulte

1.2.1. Physiopathologie des déformations rachidiennes de I'adulte

La déformation rachidienne de I'adulte est une déformation du rachis, parfois dans plans de I'espace, qui
touche une partie importante de la population, avec une prévalence allant jusqu’a 60% des personnes
de plus de 60 ans (Aebi, 2005; Kebaish et al., 2011; Schwab et al., 2005). Cette déformation peut prendre
différentes formes. On distingue par exemple la scoliose de novo, la scoliose idiopathique progressive de
I'adolescent chez les patients adultes, I'hypercyphose ou la déformation sagittale (iatrogéne,
dégénérative ou post-traumatique) (Lee et al., 2020).

Figure 4: a. Radiographies face et profil d’'une patiente atteinte de déformation rachidienne dégénérative de I'adulte. b.
Reconstruction 3D du bassin et rachis de cette méme patiente. Les vertébres orange désignent la vertébre apicale et ses vertébres
sus et sous-jacentes.

Plus spécifiquement les déformations rachidiennes provoquent ['apparition d'une cascade
d’évenements. Les déformations initiales de la colonne vertébrale entrainent un changement de la
posture globale du corps, ce qui modifie la répartition des charges mécaniques. Ces modifications
posturales conduisent a des variations dans I'activation musculaire pour maintenir I'équilibre corporel
(Banno et al., 2022; Kado, 2007). Cependant, cette nouvelle activité musculaire, combinée a une posture
déséquilibrée, affecte les disques intervertébraux et les ligaments de la colonne vertébrale, ce qui
accélere leur usure (Goh et al., 1999; Kosaka et al., 2007). L'altération des propriétés mécaniques des
disques et des ligaments aggrave les déformations de la colonne vertébrale, amplifiant ainsi le cercle de
dégradation. Ce cercle d'aggravation de la pathologie peut entrainer des complications médicales graves,
telles que I'apparition d'arthrose, des glissements de vertébres ou une compression de la moelle épiniére
(Diebo et al., 2019).

1.2.2. Mécanismes compensatoires

Pour faire face a cette déformation, des mécanismes posturaux sont mis en place dans le but de maintenir
I’'ensemble du corps dans un « céne d'économie » (Dubousset, 2012). Ce cOne désigne I'espace ou le
corps reste dans le polygone de sustentation avec un minimum d'effort musculaire. Ces mécanismes sont
appelés « mécanismes compensatoires » et les plus communs ont lieu au niveau du rachis, bassin, genou
et cheville (Barrey et al., 2013).

La diminution de la lordose lombaire est parfois un élément de démarrage du processus. Elle peut étre
associée a une augmentation de la cyphose thoracique, ce qui entraine un avancement du tronc. Pour
compenser cette inclinaison antérieure, la rétroversion pelvienne est utilisée pour basculer le corps vers
I'arriere (Skalli et al., 2006). Cependant cette capacité est limitée au niveau de la hanche due au besoin
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de la mettre en extension pour se déplacer. Lorsque la rétroversion pelvienne ne suffit plus, la flexion du
genou est sollicitée. Cela peut entrainer un avancement naturel du bassin replagant le corps dans le cone
d'économie. Cependant cette configuration présenterait une altération de I'alignement du fémur avec le
bassin, qui serait propice a I'apparition d’arthrose de hanche et du genou (Karam et al., 2020). Une
augmentation de la lordose cervicale permet par ailleurs de maintenir un regard a I’horizontale lorsque
la posture du corps est tres altérée.

1.2.3. Impact sur la vie quotidienne

L'impact de la pathologie sur la vie quotidienne est couramment évalué a 'aide de questionnaires de
qualité de vie, comme le Short Form 36 (SF-36), I'indice d’invalidité d’Oswestry (ODI) ou I'échelle visuelle
analogique (EVA), qui ont démontré que les déformations rachidiennes de I'adulte peuvent entrainer des
conséquences graves sur la santé a long terme des patients et avoir un impact considérable sur leur
qualité de vie quotidienne (Semaan et al.,, 2022). Ces patients peuvent ainsi souffrir d’'un manque
d’autonomie dans leurs fonctions et taches courantes, qui sont associées a de fortes douleurs.

La relation entre les scores de qualité de vie et les déséquilibres spinopelviens et de la posture globale a
été largement étudiée dans la littérature (Diebo et al., 2019; Schwab et al., 2005). Des études ont ainsi
montré que l'alignement postural aprés une chirurgie était corrélé a une amélioration des scores de
gualité de vie chez les patients présentant des déformations rachidiennes. De plus, plus récemment, il a
été démontré que la détérioration des scores de qualité de vie était liée aux limitations cinématiques
chez ces patients (Kawkabani et al., 2021; Saad et al., 2022; Semaan et al., 2022).

1.2.4. Traitements et enjeux actuels

Les traitements actuels des déformations rachidiennes de I'adulte dépendent de plusieurs facteurs tels
que l'age et la sévérité de la déformation. Ce traitement peut inclure des séances de kinésithérapie pour
renforcer les muscles de la colonne vertébrale et des membres inférieurs (Kuru et al., 2016; Lee et al.,
2022). Dans les cas les plus avancés, une intervention chirurgicale est envisagée. La chirurgie implique
souvent la fusion de plusieurs vertébres par arthrodése. Cette correction de la courbure sur plusieurs
niveaux peut étre réalisée a l'aide de tiges et de vis fixées a certains points des vertébres et/ou du bassin.
Cependant, cette solution entraine souvent des complications chirurgicales, pouvant atteindre pres de
40% des cas selon les études (Shlobin et al., 2022).

Figure 5: a. Radiographie et schéma d’un montage d’arthrodése. b. Apparition d’un PJK post chirurgical : complication
chirurgicale provoquant une cyphose jonctionnelle (Barone et al., 2021).

Ces complications chirurgicales restent en grande partie inexpliquées et sont souvent d’ordre mécanique,
comme la cyphose jonctionnelle (appelée en anglais Proximal Junctional Kyphosis — PJK). Pour prévenir
de telles complications, il est essentiel d'identifier les causes potentielles qui peuvent étre liées a
I’alignement osseux global, a la qualité des tissus (tels que les os, les disques, les ligaments et les muscles)
ainsi qu'aux forces exercées sur le rachis au cours des mouvements quotidiens.
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1.3. Exploration clinique des pathologies musculosquelettiques

Cette partie présente les parametres cliniques qui seront utiles a la compréhension du travail personnel.

1.3.1. Posture radiographique

Paramétres rachidiens

Dans le plan coronal les déformations rachidiennes sont mesurées a I'aide de « I'angle de Cobb » qui
correspond a l'angle entre les deux vertébres les plus inclinées. Dans le plan sagittal, la colonne vertébrale
est composée de trois grandes courbures : la lordose lombaire, la cyphose thoracique et la lordose
cervicale (dans la majorité des cas), chacune étant mesurée par des angles. Pour les patients
diagnostiqués avec une déformation rachidienne de I'adulte, des valeurs seuils ont été définies pour
certaines de ces courbures. Cependant ces courbures sont souvent évaluées en 2D sur des radiographies
ce qui comporte de forts biais de projections (Kawakami et al., 2004).

De plus, le développement du systeme de radiographie biplane EOS associé aux reconstructions 3D, de
la téte aux pieds, a permis d’accéder a des parametres dans le plan axial (Dubousset et al., 2005; Steffen
et al., 2010). Ainsi I’étude des rotations intervertébrales en position debout est parfois réalisée mais ne
peut s’effectuer que via I'utilisation de I'imagerie bi-plane (Ferrero et al., 2017).

Parametres d’alignement global

Ces parameétres sont utilisés pour évaluer l'alignement de la colonne vertébrale et de la téte avec le
bassin. Ce sont généralement des angles ou des distances calculées dans le plan sagittal : I'axe vertical
sagittal (SVA), calculé comme la distance entre la ligne verticale passant par le centre de la vertébre C7
mesure |'alignement de C7 par rapport au bassin, tandis que les gites T1 et T9 reflétent I'alignement des
vertebres T1 et T9 par rapport au centre des tétes fémorales.

De plus la téte, quireprésente 4 a 5 kg posés au sommet du rachis, joue un role important dans I'équilibre
global et les réarrangements posturaux (Dubousset, 2012). Dans le but de quantifier sa position par
rapport au reste du corps, I'angle « Odontoid to hip axis » (ODHA), qui représente 'orientation de la
« ligne » téte bassin par rapport a la verticale est couramment utilisé. Ce dernier est calculé comme
I'angle entre le segment formé du milieu du segment joignant les deux tétes fémorales et le sommet de
I’odontoide avec la verticale. Cet angle reste invariant dans la population asymptomatique, mais il devient
un marqueur de défaut d’alignement global chez les populations pathologiques ou vieillissantes (Amabile
et al., 2018a; Attali et al., 2019). L'ODHA est par ailleurs quantifié en trois dimensions.

Il est a noter gu’il existe d’autres paramétres pour quantifier le déséquilibre global du sujet, comme le
global sagittal axis ou le global tilt (Diebo et al., 2016; Obeid et al., 2016), qui ne seront pas traités dans
ce manuscrit.
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Figure 6: Paramétres d'alignement spino-pelviens radiographiques : Lordose cervicale (LC), Cyphose thoracique (CT), Lordose
lombaire (LL), angle de Cobb frontal, G pour gites (T1 et T9), Sagittal Vertical Axis (SVA) et Odontoid to Hip axis Angle (ODHA).

Parametres pelviens
L'analyse des angles du rachis est toujours accompagnée de I'évaluation des paramétres pelviens suivants
: l'incidence pelvienne, la version pelvienne et la pente sacrée (Legaye et al., 1998).

L'incidence pelvienne (IP) est un parameétre morphologique quasi constant a I'dge adulte qui dépend de
I’ethnicité des sujets (Bakouny et al., 2018). Il se calcule comme I’angle entre deux segments, I'un reliant
le centre de I'axe formé par les tétes fémorales au milieu du plateau sacré, et I'autre étant la normale au
plateau sacré.

La version pelvienne (VP), quant a elle, se calcule comme I’angle entre le segment reliant le centre de
I'axe formé par les tétes fémorales au milieu du plateau sacré et la verticale. Cet angle, positionnel,
dépend de I'orientation du bassin dans le plan sagittal. Bien que la version pelvienne soit trés utilisée en
clinique pour quantifier le niveau de recrutement des mécanismes compensatoires, sa valeur doit étre
analysée en fonction de celle de I'incidence pelvienne. En effet, une relation linéaire relie I'incidence
pelvienne et la version pelvienne et est propre a I'ethnicité de chaque population considérée (Amabile,
2016; Le Huec et al., 2011).

Enfin la pente sacrée (PS) se calcule comme I’angle entre le segment tangent au plateau sacré et le plan
horizontal. Etant donné que la téte doit étre positionnée au-dessus du bassin, la forme de ce dernier
influence les courbures de la colonne vertébrale. Ainsi la pente sacrée (déterminée par l'incidence
pelvienne) détermine la courbure de la lordose lombaire (LL), suivie de la cyphose thoracique et de la
lordose cervicale. Par conséquent, I'équipe de Roussouly a décrit différents types de courbures
rachidiennes en fonction de la pente sacrée et de I'incidence pelvienne (Roussouly and Pinheiro-Franco,
2011).

Les liens entre la lordose lombaire et la position du bassin sont par ailleurs étudiés a travers
I'inadéquation IP-LL : incidence pelvienne moins lordose lombaire (Schwab et al., 2010).
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Figure 7: Principaux parametres de I'alignement du bassin : Incidence pelvienne (IP), Version pelvienne (VP), Pente sacrée (PS).
bPS étant le barycentre du plateau sacré et HA le centre de I’axe formé par les tétes fémorales.

Parameétres acétabulaires

Le déséquilibre spinopelvien peut conduire a des pathologies de la hanche telles que la coxarthrose, cette
association est connue dans la littérature sous le nom de syndrome hanche-rachis (spine-hip syndrom en
anglais) (Buckland et al., 2015; Riviere et al., 2018). Par conséquent, il semble essentiel d’étudier les
parameétres de la hanche afin de décrire les altérations qui se produisent a ce niveau, et ainsi mieux
comprendre les mécanismes de compensations qui sont mis en place par les patients atteints de
déformations rachidiennes de I'adulte.

Pour se faire, les parametres acétabulaires décrivent I'orientation et la géométrie 3D de |'acétabulum, la
partie du bassin en contact avec le fémur. lls indiquent les liens entre rachis, bassin et les membres
inférieurs. Ces parameétres sont multiples et comprennent des indicateurs de recouvrement, de
couverture et d'angulation de I'acétabulum dans les trois plans de I'espace. Tous ces paramétres sont
décrits en détail dans le Tableau 1. En clinique, ces parameétres sont utilisés comme des marqueurs de
potentiel conflit entre la hanche et I'acétabulum, de risque de développement d'arthrose de hanche. Ils
fournissent également des informations sur le comportement dynamique de la hanche, via
I'identification de zone de concentration de contrainte (Bonneau, 2017; Ghostine et al., 2017; Massaad
et al., 2016).

i D2
Antéversion de Abduction de Couverture antérieure de
l'acétabulum l'acétabulum I'acétabulum

Couverture postérieure de Angle de couverture
l'acétabulum Acetabular Tilt externe de l'acétabulum

Figure 8: Parametres acétabulaires les plus utilisés, le détail de calcul de chaque angle est disponible Tableau 1.
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Tableau 1: Définition des paramétres acétabulaires comme I'angle entre les droites D1 et D2

Antéversion de I'acétabulum Abduction de I'acétabulum Couverture antérieure

intersection du plan du bord Normale au plateau sacré
D1 de l'acétabulum avec le plan passant par le centre de Axe acétabulaire du bassin
horizontal I'acétabulum

Droite reliant le centre de
I'acétabulum au point
d'intersection du plan

horizontal passant par le

Intersection du plan sagittal Normale du plan de Lewinnek
D2  local du bassin avec le plan orthogonal passant par le
horizontal centre de |'acétabulum

centre de 'acét. avec le bord centre de l'acét. avec le bord

de l'acét. antérieur

Couverture postérieure

Axe acétabulaire du bassin

Droite reliant le centre de
I'acétabulum aupoint
d'intersection du plan

horizontal passant par le

de l'acét. postérieur

Acetabular tilt

Intersection du plan du bord
de I'acétabulum avec le plan
frontal du systeme EOS

Intersection du plan sagittal
du bassin avec le plan frontal
du systéme EOS

Couverture externe

Verticale passant par le
centre de I'acétabulum

Droite reliant le centre de
'acétabulum au bord
supérieur externe de

I'acétabulum
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Définition radiologique des déformations rachidiennes de I'adulte

Actuellement, la définition des déformations rachidiennes se base sur la quantification de certains de ces
parameétres radiologiques. La classification la plus utilisée est celle de Schwab, qui se base sur des valeurs
de la courbure frontale (angle de Cobb), de I'inadéquation IP-LL, du SVA de la cyphose thoracique et de
la version pelvienne (Schwab et al., 2012). Selon cette méthode de classification, sont considérés comme
pathologiques une inadéquation IP-LL supérieure a 10°, un SVA supérieur a 4cm, une cyphose thoracique
supérieure a 60°, une version pelvienne supérieure a 20° et une ou plusieurs courbures rachidiennes
sagittales supérieures a 30°. Cette classification est largement utilisée par les groupes internationaux de
I’étude du rachis comme I'ISSG et I'ESSG (Schwab et al., 2013), cependant elle reste non exhaustive et ne
prends pas en compte les liens entre version pelvienne et incidence pelvienne ou la position et
I'orientation de la téte vis-a-vis du bassin.

1.3.2. Analyse cinématique et fonctionnelle

Bien que plus récente, une autre approche d'analyse clinique des pathologies musculosquelettiques
consiste a étudier les mouvements et les postures adoptées par les patients. Ces mesures sont réalisées
a l'aide de méthodes d'analyse du mouvement ou de test de marche comme le time up & go (Podsiadlo
and Richardson, 1991). Mais bien que de tels tests soient recommandés dans le cas de certaines
pathologies musculosquelettiques comme la paralysie cérébrale, leur mise en place en routine clinique
pour l'analyse des déformations rachidiennes est encore difficile. Néanmoins les récentes analyses
guantifiées du mouvement réalisées sur de tels patients ont permis de justifier son intérét dans 'analyse
de la pathologie (Kawkabani et al., 2021). Ainsi les avantages et limites de cette méthode seront exposés
dans I'étude de la revue de littérature.

1.3.3. Exploration musculaire

L’évaluation musculaire est primordiale pour la prise en charge des patients atteints de déformations
rachidiennes de l'adulte. L'examen clinique évalue la musculature paravertébrale et des membres
inférieurs a I'aide de tests fonctionnels. Ces examens ont permis constater des rétractions musculaires,
comme au niveau des ischio-jambiers dans le cas de patients a forte rétroversion pelvienne.

De plus, I'exploration musculaire est utilisée en recherche pour compléter les analyses radiographiques.
Ce type d'exploration implique la quantification des volumes et longueurs musculaires, de leur
composition fibreuse et de leur infiltration graisseuse. Cela fournit des informations essentielles pour
comprendre les dysfonctionnements musculaires chez une population pathologique (Barber et al., 2009;
Hyun et al., 2016). De plus, cette exploration peut également inclure des mesures de la force globale a
I'aide de dynamometre, permettant d’identifier des altérations musculaires globales, sans utilisation
d’imagerie. (Malakoutian et al., 2018).

Ce type d'analyse a déja permis d'identifier des altérations musculaires propres aux déformations
rachidiennes chez I'adulte, telles qu'une diminution du volume des muscles paraspinaux et de certains
muscles du membre inférieur, associée a une augmentation de l'infiltration graisseuse dans ces mémes
muscles (Banno et al., 2022; Ferrero et al., 2021b; Hyun et al., 2016). De plus, certaines études ont établi
un lien direct entre l'immobilisation musculaire sur une longue période et |'atrophie musculaire. Ces
études soulevent des hypothéses sur l'origine potentielle des altérations musculaires résultant de
déformations posturales, qui entraineraient une immobilisation de plusieurs muscles au quotidien
(Gossman et al., 1982).
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1.4. Bilan du contexte clinique et positionnement de la thése
Ce contexte clinique nous montre que I'analyse des déformations rachidiennes est couramment réalisée
en étudiant des images radiographiques et questionnaires de qualité de vie.

Concernant les parametres couramment utilisés en clinique, I'angle OD-HA apparait comme un
parametre pertinent pour évaluer I'équilibre postural global du sujet, car il est calculé en 3D et prend en
compte la position de la téte par rapport au bassin. De plus, il semble essentiel d'évaluer la valeur de la
version pelvienne (VP) en fonction de I'incidence pelvienne (IP) étant donné la relation directe entre ces
deux parametres. L'analyse des parametres de la hanche revét enfin une importance particuliére, car elle
permet de mieux comprendre les pathologies de la hanche qui découlent des déformations rachidiennes.

Cependant, I'évaluation de ces parametres a partir de radiographies reste limitée a une analyse statique.
Afin d'obtenir une meilleure quantification des limitations fonctionnelles et des stratégies de
compensation posturale qui peuvent affecter la qualité de vie des patients, il semble nécessaire
d'effectuer une analyse fonctionnelle approfondie a I'aide de systéeme de capture du mouvement.

De plus, pour mieux comprendre les causes des déséquilibres posturaux des patients, la détérioration ou
méme les complications pouvant survenir aprés une chirurgie, il serait intéressant de réaliser une analyse
musculosquelettique globale qui integre le systéme musculaire des patients. Cette approche globale
permettrait d'obtenir une vision plus compléte des mécanismes sous-jacents a cette pathologie.

C'est dans ce contexte que ce projet de thése s’inscrit, avec I'objectif de contribuer au développement
d’une modélisation musculosquelettique personnalisée afin d'accéder a des paramétres biomécaniques
d'intérét durant le mouvement.

Cette étude se concentrera sur deux éléments clés pour comprendre les déformations rachidiennes :
I'alignement postural osseux, évalué a I'aide de parameétres couramment utilisés en clinique, et I'analyse
des géométries musculaires, quantifiée via I'utilisation d’un modele musculosquelettique personnalisé.
Ces éléments seront étudiés pendant la marche dans le but de fournir une évaluation fonctionnelle des
déformations posturales et mécanismes compensatoires.
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Chapitre 2. Revue de littérature

La revue de littérature se sépare en deux grandes parties. Une premiére revue a été réalisée sur les
méthodes d’analyses cinématiques du mouvement et leur application a I'étude fonctionnelle des
déformations rachidiennes de I'adulte. Une seconde revue a porté sur les méthodes de personnalisation
des géométries des modeéles musculosquelettiques, ainsi que sur |'application de tels modeéles et
méthodes a I'analyse clinique des déformations rachidiennes de I'adulte.
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2.1. Analyse quantifiee du mouvement
Dans cette revue, seules les méthodes d’acquisition de mesures expérimentales et d’analyse
cinématique, ainsi que leur application aux déformations rachidiennes de I’adulte seront abordées.

2.1.1. Méthodes expérimentales et définition de repéres

Plusieurs méthodes expérimentales de capture des mouvements existent. Nous pouvons par exemple
citer la fluoroscopie, I'utilisation des centrales inertielles ou l'utilisation de caméras RGB classiques
entrainées par des algorithmes d’intelligence artificiels. Cependant, dans cette revue nous nous
concentrerons sur les systémes optoélectroniques, couramment utilisés en routine clinique, qui assurent
des mesures cinématiques en 3D dans un espace suffisamment grand pour réaliser des mouvements
guotidiens comme la marche.

Ces systéemes permettent de suivre les mouvements de marqueurs réfléchissants dans un espace 3D a
I'aide d'un ensemble de caméras infrarouges, voir Figure 9. Au moins trois marqueurs sont placés sur la
peau de chaque segment corporel pour déterminer des repéres propres a chaque segment et calculer
ses positions et orientations au cours du mouvement (Uchida et al., 2020).

X1

Figure 9: Schématisation du systéme de capture de mouvement : captation des positions 2D des marqueurs et transformation en
mouvement de segment 3D. Image adaptée de (Uchida, Delp and Delp, 2020).

Plus en détail, la littérature propose des protocoles définissant la position et le nombre optimal de
marqueurs pour améliorer la qualité des mesures. Le protocole le plus connu pour les membres inférieurs
est celui de Davis et al., tandis que celui de Leardini est couramment utilisé pour le tronc (Davis et al.,
1991; Leardini et al., 2011). Ensuite, une premiére étape doit établir une correspondance entre la position
des marqueurs et celle des repéres segmentaires associés.

Ainsi, deux types de repéres sont créés et considérés comme fixes par rapport a l'objet qu'ils
représentent, les reperes techniques et anatomiques. Les reperes techniques utilisent les marqueurs
réfléchissants placés aux endroits les plus visibles et les moins génants pour le mouvement. Une
calibration est nécessaire pour les relier aux repéres anatomiques. Les repéres anatomiques utilisent soit
des marqueurs placés sur des points anatomiques de référence (saillies osseuses), soit directement les
reconstructions 3D des os, issues d’imagerie médicale (Pillet et al., 2014; Sangeux et al., 2014). Leurs axes
sont associés aux degrés de liberté de chaque articulation, et leurs centres sont placés au niveau des
centres articulaires, voir Figure 10. Ces reperes sont ensuite utilisés pour déterminer les angles
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articulaires en calculant les trois rotations successives entre deux repéres adjacents, par les méthodes
d’Euler ou de Cardan.

Le calcul de ces centres articulaires peut se faire a I'aide de différentes méthodes, soit par I'utilisation
d’équations de régression (Bell et al., 1990), soit par le recours a des mouvements articulaires, spécifiques
a chaque articulation et réalisés par les sujets (Leardini et al., 1999), ou encore par 'utilisation d’imagerie
médicale telle que des radiographies bi-planes réalisées avec les marqueurs réfléchissants (Pillet et al.,
2014). Cette derniére méthode permet d’identifier directement la matrice de passage entre les reperes
techniques et anatomiques et est considérée comme le standard pour la détermination des centres
articulaires et des axes anatomiques (Assi et al., 2016; Sangeux et al., 2014).

Choix pour la suite de I'étude :

Dans le but d’obtenir la meilleure précision possible sur la définition des repéres anatomiques et centres
articulaires, ces éléments seront définis non pas a I'aide des marqueurs placés sur des saillies osseuses,
mais grace aux régions anatomiques issues de la reconstruction 3D du systéme squelettique, voir Figure
10.

Repéres techniques Repéres anatomiques
Centre, téte
fémorale
Yeuisse
Xcuisse Y femur
Zcuisse Zfemur Xfemur
Marqueur .
tibia 2 Condyle ext Condyle int
Xjambe
Yjambe lCent‘rbe. 1
Marqueur Yiini plat. tibial
tibia 3
Zjambe

X,
Marqueur Ztibia tibia

tibia 1

Malléole int
Malléole ext

Figure 10: Exemple de définition de repéres : ici les repéres techniques sont définis a partir des marqueurs réfléchissants, les
repéres anatomiques sont définis a partir de régions anatomiques. Image adaptée de (Uchida, Delp and Delp, 2020)

2.1.2. Calcul de cinématique et prise en compte des artefacts de tissus mous

Cependant, méme si les reperes anatomiques sont déterminés a l'aide d’imagerie médicale, leur
utilisation directe pour le calcul des mouvements segmentaires est soumise a une seconde source
d’erreur, a savoir les artefacts de tissus mous. En effet les reperes anatomiques sont considérés comme
fixes par rapport aux reperes techniques, mais cette hypothéese ne prend pas en compte le glissement
des tissus mous sur les surfaces osseuses au cours du mouvement, qui génere des incertitudes de
mesures sur les angles articulaires. Par exemple, en comparant les mouvements osseux mesurés par
broches intra-corticales a ceux calculés a partir des trajectoires des marqueurs cutanés, les travaux de
Benoit et al. ont rapporté une erreur moyenne de 2° a 4° sur I’estimation des angles articulaires du genou
et une erreur de 3mm a 13mm sur les translations (Benoit et al., 2006).
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Ainsi le calcul de cinématique se fait couramment par cinématique inverse en appliquant plusieurs
méthodes de résolution, les plus connus sont I'optimisation numérique et I'application de modele
éléments finis.

L’optimisation numérique s’appuie sur la définition d’'un modéle cinématique ou chaque articulation
possede un nombre de contraintes cinématiques décrivant ses degrés de liberté articulaire et chaque
segment posséde des contraintes de rigidités (Lu and O’Connor, 1999). Des marqueurs virtuels sont
placés, sur une position statique, sur les mémes régions anatomiques que les marqueurs réels
expérimentaux. lls sont fixes par rapport aux différents segments. A chaque instant du mouvement, le
calcul de la cinématique se fait via une optimisation numérique consistant a trouver la position des
segments faisant coincider au mieux I'ensemble des marqueurs virtuels avec les marqueurs réels
expérimentaux (Uchida et al., 2020). Ce calcul se base sur la définition d’une fonction colt qui introduit
des pondérations devant les termes correspondants aux positions des marqueurs afin de prendre en
compte le comportement des tissus mous. Cependant le choix de ces pondérations se fait de facon
arbitraire ci qui ne permet pas de personnaliser précisément la prise en compte des tissus mous.

¢

=
g

@© Marqueurs expérimentaux

@ Marqueurs virtuels

Figure 11: Schématisation de cinématique inverse avec optimisation numérique de suivi de marqueurs expérimentaux (inspiré de
(Uchida et al., 2020))

Une autre approche de résolution utilise des modeéles en éléments finis et a notamment été développée
au sein de notre laboratoire (Lahkar et al., 2021). Dans ce modele, les segments osseux sont représentés
par des poutres quasi rigides. Au niveau des articulations, des éléments de liaison permettent des
rotations libres et des déplacements controlés. Les marqueurs virtuels sont reliés aux segments osseux a
I'aide de poutres, tandis que la connexion entre un marqueur cutané et le marqueur virtuel est
représentée par un ressort linéaire de raideur variable, en fonction de la zone anatomique ou le
marqueur est placé, voir Figure 12. La déformation globale des tissus mous est reportée au niveau de la
liaison entre le marqueur cutané et le marqueur virtuel sous-cutané. Les mouvements des segments
osseux sont calculés a I'aide des déplacements des marqueurs cutanés au cours du temps, en tenant
compte de la raideur des tissus mous et la nature des éléments de liaisons au niveau des articulations.

L'application d’un tel modéle pour I'étude de la marche a été comparé au calcul de cinématique
articulaire directement a partir des trajectoires des marqueurs cutanés, c’est a dire sans prise en compte
des artefacts de tissus mous, et I'équipe de Lahkar et al. reporte une différence inférieure a 2° sur
I’estimation des angles articulaires du bassin, et a 12° sur ceux du genou. Une comparaison a également
été réalisée entre |'utilisation de modeles éléments finis et une approche d'optimisation globale avec les
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mémes contraintes articulaires, révélant des différences des amplitudes de rotations inférieures a 1° pour
le bassin et inférieur a 2° pour le genou (Lahkar et al., 2021).

© (¢]
o . Poutre quasi rigide
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o 9] O Marqueurs expérimentaux

Figure 12: Modele de correction des artefacts de tissus mous de (Lahkar et al., 2021). Un marqueur virtuel est relié par des poutres
quasi rigides au segment osseux, les marqueurs expérimentaux et virtuels sont reliés entre eux par un ressort. Figure adaptée de
la publication.

Choix pour la suite de I'étude :

Dans la suite de I’étude nous utiliserons la méthode de prise en compte des artefacts de tissus mous par
modele éléments finis (Lahkar et al., 2021) pour étudier des mouvements osseux, car elle offre plus de
possibilités de personnalisation que les autres méthodes.

2.1.3. Parametres d’étude cinématique

Plusieurs grandeurs peuvent étre quantifiées au cours d’un mouvement. Elles peuvent étre divisées en
deux grands groupes, les parametres spatiotemporels et les paramétres de cinématique segmentaire.
Seuls les parameétres relatifs au mouvement de marche seront présentés ici.

Parametres spatiotemporels

Les principaux parametres spatiotemporels utilisés dans I’étude de la marche de population adulte sont
la vitesse de marche, la cadence (nombre de pas par minute) et la longueur de pas (Lindemann, 2020).
Ces trois parameétres sont souvent complétés par une analyse de la largeur de pas, le temps de double
appui, toutes deux fortement liée a I'équilibre et aux risques de chute, ou par le calcul des durées de
chaque étape du cycle de marche (durée d’appui bipodal ou monopodal, temps relatif d’oscillation de la
jambe libre...).

Parametres de cinématique segmentaire

Les parameétres de cinématique segmentaire se référent aux angles absolus ou relatifs des différents
segments du corps pendant le mouvement. Ces parametres sont normalisés par rapport au cycle de
marche (exprimé en pourcentage du cycle de marche). L'analyse des parametres cinématiques se fait via
I'étude des courbes d’évolution des angles durant le cycle de marche. Cette analyse permet d'identifier
les articulations dont le mouvement est altéré par une pathologie, ainsi que les parties du cycle de marche
qui sont modifiées.

De plus, d’autres parametres permettent de résumer la cinématique de marche en un indice unique. Le
Gait Deviation Index (GDI) a par exemple été défini a I'aide d’analyse en composante principale sur
I'ensemble des parameétres spatio-temporel et de cinématiques segmentaires et est aujourd’hui
couramment utilisé pour quantifier la qualité globale d’'une marche (Schwartz and Rozumalski, 2008).
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2.1.4. Apport de I'analyse quantifiée de la marche dans la compréhension des déformations
rachidiennes de I'adulte

Plusieurs études ont établi des liens entre la déformation posturale, la perturbation du mouvement et
I'altération de la qualité de vie. De maniére générale, la détérioration de I'équilibre sagittal a été associée
a une diminution de la qualité de vie, mais aussi une réduction de la mobilité du dos (Imagama et al.,
2011). Plus spécifiqguement chez une population atteinte de déformations rachidiennes de I’adulte, la
projection du centre de masse corporelle en dehors du polygone de sustentation et la symétrie de marche
ont été identifiés comme les paramétres les plus discriminants vis-a-vis d’une population saine. Ces
altérations fonctionnelles semblent étre liées a une diminution de la stabilité, a une augmentation de la
sensation de peur et du risque de chute ainsi qu’a une altération de la qualité de vie des patients (Haddas
et al., 2018a; Simon et al., 2017).

Cependant les conclusions de ces études ne portent pas sur la quantification de parameétres cliniques
radiologiques qui sont le gold standard pour la prise de décision chirurgicale. Ainsi, d’autres équipes ont
montré une augmentation de la version pelvienne au cours de la marche ainsi qu’une augmentation de
la cyphose thoracique, en lien avec I'apparition de sensation de fatigue durant le mouvement (Mar et al.,,
2021; Miura et al., 2020). Ces résultats mettent en évidence I'existence d'une compensation posturale
cinématique spécifique aux individus atteints de déformation rachidienne, tout en suggérant que cette
compensation peut étre compromise en cas de fatigue musculaire. Cependant ces parameétres étaient
approximés via les marqueurs réfléchissants seulement, et ne correspondaient pas aux définitions
radiologiques.

Des études globales des mécanismes compensatoires, quantifiés a I'aide des positions des marqueurs
réfléchissants a chaque instant, confirment que les compensations observées en position statique sont
également présentes pendant la marche. Cela se manifeste par une flexion exacerbée du tronc, du bassin
et du genou pendant le cycle de marche, ainsi que par des amplitudes de mouvement réduites de la
hanche et du genou (Kawkabani et al., 2021). De plus, pour mieux comprendre les interactions entre la
déformation posturale et I'altération de la marche, les équipes de Kim et al. et Semaan et al. ont étudié
en détail la relation entre le type de déformation et les mécanismes compensatoires cinématiques. La
premiere a pu mettre en évidence une défaillance de la compensation pendant la marche chez les
patients présentant une altération posturale dans le plan sagittal (Kim et al., 2019). Et la seconde a étudié
les stratégies de marche de trois groupes de patients : un premier groupe présentant une déformation
sagittale uniquement (forte rétroversion pelvienne et avancée du tronc vers I'avant), un deuxiéme
groupe avec une déformation frontale uniquement, et un troisieme groupe présentant une hypercyphose
thoracique (avec ou sans rétroversion pelvienne et avancement du tronc). Les résultats montrent que les
patients ayant une déformation sagittale ont une mobilité réduite du bassin, de la hanche et du genou
par rapport aux trois autres groupes, et présentent un risque accru de chute. En revanche, les patients
atteints de déformation frontale uniquement ne présentaient aucune différence cinématique par rapport
aux sujets sains, mettant en évidence l'importance de la déformation sagittale dans la cinématique de la
marche (Semaan et al., 2022).

Par ailleurs, une seule d’entre elles s’est intéressée a la position de la téte. Cette étude, portant sur des
patients atteints du syndrome de la téte tombante, montre une aggravation des inclinaisons cervicales
et thoraciques au cours d’'une marche prolongée, associé une faible lordose lombaire et une diminution
des activités musculaires cervicale et thoraciques. Ces conclusions semblent confirmer que la position de
la téte impacte I'équilibre global du rachis et du bassin durant le mouvement et est a considérer en
fonction des autres niveaux rachidiens comme la région lombaire (Miura et al., 2022).
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Cependant I'ensemble de ces études reposaient sur des calculs de cinématique en fonction seulement
des positions des marqueurs réfléchissants. A notre connaissance, une seule étude utilise une méthode
de recalage des géométries osseuses par rapport aux marqueurs pour obtenir les reperes anatomiques
précis associés a chaque segment osseux et ainsi calculer les parameétres radiologiques au cours de la
marche. Cette étude menée sur des sujets atteints de déformations rachidiennes de I'adulte confirme les
observations précédentes et montre que la lordose lombaire est diminuée pendant la marche (Severijns
et al.,, 2021a). Le calcul de la cinématique rachidienne s’est fait en calculant le décalage entre les
marqueurs réfléchissants et les barycentres vertébraux, puis en ajustant un polyn6me a travers les
positions des marqueurs corrigés. Cependant cette méthode ne permet pas de prendre en compte les
artefacts de tissus mous (Severijns et al., 2020).

Plusieurs parametres radiographiques de grands intéréts cliniques sont, a notre connaissance, absents
des études fonctionnelles. Par exemple, comme présenté dans le contexte clinique, 'ODHA est un
invariant chez une population saine qui refléte un déséquilibre global chez une population pathologique
(Amabile et al., 2018a; Attali et al., 2019; Ferrero et al., 2021a). Bien qu'une étude antérieure ait examiné
la position de la téte chez une cohorte de patients atteints de déformations rachidiennes, cette derniere
n'a pas pris en compte sa position relative par rapport au bassin, ce qui serait possible par I'étude de
I’ODHA. De plus, la version pelvienne, bien que couramment évaluée, présente deux limitations : d'une
part, son évaluation est approximative a l'aide de marqueurs réfléchissants, et d'autre part, elle n'est
jamais prise en compte par rapport aux valeurs d'incidence pelvienne, malgré le lien étroit établi par la
littérature (Amabile, 2016; Le Huec et al., 2011). Enfin, il semble essentiel d'étudier les parameétres
acétabulaires pour approfondir I'analyse du Spine Hip syndrom pouvant provoquer des complications
clinigues comme l'apparition d’arthrose de hanche, comme présentée dans le contexte clinique.
Cependant, a notre connaissance, aucune étude n'a porté sur ces parametres pelviens.

Le Tableau 2 synthétise les éléments de cette revue de littérature et en détaille les spécificités.

Conclusions pour la suite de I'étude :
L'ensemble de ces études montre donc des altérations de la marche spécifiques a la pathologie de
déformation rachidienne de I'adulte, et dépendant du type de déformation rachidienne. Il apparait aussi
que les mécanismes compensatoires utilisés par les patients en position statique sont toujours présents
au cours de la marche, mais une étude cinématique approfondie pourrait révéler des faillites de ces
mécanismes a rééquilibrer le corps.

En effet il semble essentiel de calculer, au cours de la marche, divers parametres tels que I'ODHA, la
version pelvienne (en tenant compte de l'inclinaison du bassin) et les paramétres acétabulaires.
Cependant, pour obtenir des interprétations cliniques plus précises de I'évolution de ces parametres il
est nécessaire de prendre en compte certains verrous techniques comme la définition précise des repéres
anatomiques a l'aide de la radiographie bi-plane et la correction des artefacts de tissus mous en utilisant
un modele élément fini personnalisable.
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Tableau 2: Vue d'ensemble des études du mouvement réalisé sur des populations atteintes de déformation rachidienne de I'adulte. ASD préop signifie population atteinte de déformations

rachidiennes de I'adulte étudiée sans antécédent d'opération, ASD postop signifie population atteinte de déformations rachidiennes de I’adulte étudiée aprés une opération, Control signifie sujets

sains contréle. QoL signifie utilisation de questionnaire de qualité de vie, Mkr décrit I'utilisation ou non de méthode de correction des erreurs de placement de marqueurs vis-a-vis des régions

anatomiques qui leur sont associés, STA décrit I'utilisation ou non de méthode de prise en compte des artefacts de tissus mous.

Population Parameétres étudiée en analyse de la marche Correction incertitude de mesure
ASD ASD Spatio- Cinématique _ . . Alignement . . Centre Position | QoL Repére Prise en compte
Auteurs date But , Control . Spinopelvien Rk Acétabulaire N R
préop  postop temporel segmentaire sagittal de masse  téte anatomique RX STA
Takahashi et al. 2004| Impact sur activité quotidiennes 127 - 109 X
Imagama etal. 2011| Lien alignement sag. Et HRQoL - - 304 X
Haddasetal. 2018 Peur de chuter et AQM 25 - Litt X X X
Simon et al. 2017 Symétrie de marche 17 - 12 X X X
Miura et al. 2020 Fatigue et AQM 20 - Litt X X X X X
Sato et al. 2022 Fatigue et AQM 51 - - X X
Damonetal. 2021 AQM 52 - 46 X X X
Kawkabani et al. 2021 AQM 52 - 63 X X
Severijins etal. 2021 AQM 58 10 20 X X X X X
Kim et al. 2019 AQM 40 - - X X X
Semaanetal. 2022| Type de déformation et AQM 119 - 60 X X X X
Haddas etal. 2021 Port d'orthese et AQM 30 30 - X X X
Arima et al. 2021 Analyse pré-op / post-op 98 98 - X X
Giopattietal. 2014 Analyse pré-op / post-op - 12 Litt X X
Yagi et al. 2016 Analyse pré-op / post-op 33 33 Litt X X X
Larattaetal. 2019 Analyse pré-op / post-op 19 19 Litt X
Harima etal. 2021 Analyse pré-op / post-op 56 56 Litt X X
Asada et al. 2022 AQM et PJK 27 27 - X X X

35




2.2 Modélisation musculosquelettique

Un modele musculosquelettique comporte plusieurs composantes : un modele cinématique décrivant les
contraintes cinématiques articulaires, un modeéle géométrique décrivant les géométries des systemes
osseux et musculaires, et un modele de calcul des efforts musculo-tendineux, intégrant les parametres
mécaniques des muscles et tendons ainsi que les méthodes de résolution de la redondance musculaire.
La contribution proposée dans cette étude porte sur la personnalisation du modele géométrique, la revue
de littérature suivante s'attardera uniguement sur ce point.

2.2.1. Modeles musculosquelettiques géométriques

Dans les modeles musculosquelettiques, les géométries osseuses peuvent étre représentées en 2D ou
3D et proviennent soit de la littérature, soit de reconstructions issues d'imagerie médicale (IRM, scanner,
radiographie ou échographie). Les deux grandes catégories de modeles de muscles sont volumiques ou
filaires, comme illustrées par la Figure 13.

Figure 13: De gauche a droite, représentation 3D du muscle grand fessier dans un modele musculosquelettique, représentation
filaire du muscle grand fessier a I'aide de trois faisceaux distincts.

Les représentations musculaires en volume permettent de définir avec précision les surfaces, les
longueurs et les trajets musculaires, mais elles présentent I'inconvénient d'étre complexes a mettre en
place. En effet, lorsqu'un muscle se contracte, sa géométrie change de maniere différente selon
I'orientation et la composition de ses fibres musculaires. Cette variation de géométrie au cours d'un
mouvement représente un réel défi en termes de modélisation et d'animation. La modélisation
volumique n'est donc pas encore couramment utilisée, bien que certains groupes de recherche
développent des méthodes dans le cadre de I'animation cinématographique et vidéoludique (Oberhofer
et al., 2009; Saito et al., 2015). En raison de la complexité de ces modéles, on préfére une représentation
filaire représentant le trajet parcouru par le muscle entre une insertion proximale et une insertion distale
(Uchida et al., 2020).

Les points d'insertion musculaires (proximal et distal) proviennent le plus souvent de la littérature, et
sont calculés grace a des tables anthropométriques (Bayoglu et al., 2023; Bogduk, 1980), ou sont
identifiés a partir de mesures cadavériques directes (Hausselle et al., 2014). Un premier probléme se
présente alors pour les muscles a insertions surfaciques. Comme nous pouvons le voir sur I'exemple du
grand fessier ci-dessus, l'insertion proximale s’étend sur la surface postérieure de l'aile iliaque et la face
dorsale du sacrum. La simple représentation d'un point d’insertion ne suffit pas a modéliser correctement

36



I'action du muscle sur les mouvements du bassin et du fémur. La solution favorisée est donc de créer
virtuellement un ou plusieurs autres faisceaux musculaires s'insérant a différents endroits et symbolisant
les différentes actions musculaires, comme sur la Figure 13 avec la séparation en trois lignes d’action. Ce
choix de discrétisation des muscles en plusieurs faisceaux représente un réel enjeu puisqu’il modifie les
estimations de bras de levier musculaire et d’effort intra-articulaire. Par exemple dans une étude
consacrée au membre inférieur il a été constaté que le nombre de faisceaux nécessaire a une
minimisation de I'erreur sur |’estimation des efforts musculaires, dépendait de I'anatomie individuelle et
de la posture des membres inférieurs (Valente et al., 2012). De plus, une autre étude a rapporté des
estimations plus précises de la force de contact au niveau de l'articulation tibio-fémorale et de
I'articulation de la hanche pour un plus grand nombre de faisceaux musculaires (Moissenet et al., 2015).

Une fois I'ensemble des insertions proximales et distales des muscles défini, il est possible de caractériser
le chemin qu'ils parcourent. Ce chemin doit respecter leur agencement par rapport aux autres muscles
et aux régions osseuses. En prenant I'exemple du psoas et du rectus femoris, on peut observer que le
premier vient enrober la téte fémorale, I'empéchant de sortir de I'acétabulum, tandis que le second passe
au-dessus d’autres muscles internes, tels que les vastes et les adducteurs, et passe en dessous du gracile.
Pour obtenir une modélisation filaire correcte, il est donc nécessaire de représenter, quel que soit le
mouvement des os, un fil qui garantit I'enrobage de la téte fémorale dans le cas du psoas, et le caractere
intermédiaire du droit du fémur, pris entre les vastes et le gracile. Ainsi, il faut garantir |'absence
d'intersection entre les différents muscles filaires et entre les muscles et les os. Cela n'est pas assuré par
la simple utilisation de deux points d'insertions, comme représenté Figure 14a.

a. b.

Figure 14: (a) Interpénétration du muscle gracile avec I'os et le rectus femoris. Les points de passages actuels du modele ne
permettent pas de faire passer le gracile au-dessus de l'os et du rectus femoris, quelque soit la position du fémur. (b)
Interpénétration du rectus femoris et du vaste médial avec le fémur, corrigée pour un angle du genou plus prononcé par I'ajout
d’un point de passage.

La solution proposée dans la littérature est d’ajouter des points de passage musculaire. Il existe quatre
manieres de définir de tels points : les points fixes, les points conditionnels, les points issus de régression
et les surfaces d’enveloppement. Les points fixes ont des coordonnées invariantes au cours du
mouvement (souvent associés aux reperes osseux). lls sont généralement utilisés au niveau des diaphyses
osseuses, loin des articulations ayant de trop grandes mobilités comme la hanche ou le genou, Figure
15a.

Les points de passage conditionnels peuvent étre utilisés pour éviter des conflits ou chevauchements
musculaires au niveau des articulations. Ce sont des points de passage fixes, mais définis seulement pour

37



des configurations articulaires précises. Une condition d’apparition de tels points peut par exemple
prendre en compte I'angle du fémur par rapport au tibia, déclenchant I'apparition du point pour un angle
de flexion donné, comme représenté sur la Figure 15b.

Les points issus de régression ont des coordonnées dépendantes des variations angulaires des segments
associés aux muscles. lls sont le plus souvent issus d'imagerie médicale comme des IRM positionnelles.
L'idée est de trouver une équation de régression permettant de connaitre les coordonnées du point de
passage en fonction des positions angulaires des segments (Suderman and Vasavada, 2012), voir Figure
15c.

Enfin, les surfaces d'enveloppement sont tres utilisées pour prendre en compte les chemins musculaires
au niveau des articulations. Leur mise en place consiste a forcer le contournement d'une surface donnée,
de sorte que, quelle que soit l'orientation des segments étudiés, le chemin musculaire contournera
toujours la géométrie définie. Ces géométries varient de formes basiques (cylindre, sphére) a des formes
complexes directement issues des reconstructions osseuses (Desailly et al., 2010; Guitteny et al., 2023).
L'inconvénient des surfaces d’enveloppement réside dans la difficulté de leur définition et de
I'identification de la surface de contournement en fonction du muscle étudié, comme illustré sur la Figure
15d.

Ainsi, le choix du type de point de passage dépend du muscle étudié. Cependant, le plus souvent,
plusieurs techniques sont utilisées pour les muscles pluri articulaires, avec des points fixes le long des
diaphyses musculaires, des points de passage conditionnels pour prévenir les interpénétrations sur des
configurations angulaires spécifiques et des surfaces d'enveloppement sur des articulations a grande
amplitude de mouvement.

Figure 15: a. Points de passage fixes, b. points de passages conditionnels apparaissant pour un angle donné, c. points de passage
issus de régression fonction de I'angle de flexion du genou, d. surface d’enveloppement décrivant le gastrocnemien médial.

Dans le cadre de I'étude de sujets atteints de pathologies, il est essentiel que ces modeles prennent en
compte un maximum de spécificités inter-individuelles. C'est pourquoi nous parlons de personnalisation
du modele géométrique.

Personnalisation du modeéle géométrique

Plusieurs méthodes rendent possible cette personnalisation du modele. La plus connue et utilisée
consiste a mettre a I'échelle un modele générique. Cette méthode est trés simple a mettre en place et
garantit un premier niveau de personnalisation. En effet, la mise a I'échelle se fait généralement en
utilisant des marqueurs d'analyse de la marche qui sont associés a des poids, représentant chacun le
niveau d'importance accordé au placement dudit marqueur. Les géométries osseuses et musculaires sont
ainsi ajustées, segment par segment, par multiplication avec le ratio des distances entre les marqueurs
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du modele et celles du set expérimental. Cette méthode est aussi utilisée pour mettre a I'échelle des
parametres inertiels des segments corporels. Cependant, elle n'est efficace que si les sujets étudiés sont
similaires au sujet représenté par le modele générique (méme sexe, corpulence, etc.). En effet,
I'utilisation de géométries osseuses issues de modeles génériques sur des sujets trop différents de la
source peut entrainer des incertitudes sur la position des centres articulaires (Kainz et al., 2017) et ainsi
affecter les calculs d’angles articulaires au cours d’'un mouvement (Puchaud et al., 2020). Concernant les
géométries musculaires, l'utilisation de géométries osseuses génériques peut aussi impacter la
localisation des insertions musculaires et par conséquent altérer les paramétres cinématiques
musculaires (Scheys et al., 2008a).

Des géométries squelettiques précises peuvent étre reconstruites a partir de CT scan, d'IRM ou de
radiographie bi-plane, et via des segmentations manuelles et I'utilisation de modeles statistiques de la
forme (Modenese and Renault, 2021; Nolte et al.,, 2016). Ces géométries osseuses personnalisées
permettent aussi de personnaliser les insertions musculaires, définies par des régions anatomiques
précises (Hausselle et al., 2014; Pellikaan et al., 2014).

De plus, dans la plupart des cas, la personnalisation des chemins musculaires repose sur des
reconstructions manuelles de muscles grace a des images IRM ou CTscan, que ce soit pour générer des
muscles volumiques ou filaires (via I'identification de centroide musculaire) (Hausselle et al., 2014; Jensen
and Davy, 1975; Modenese and Kohout, 2020). Cependant, I'acquisition de telles images est couteuse,
longue, et trés irradiante dans le cas du CTscan, de plus elle demande du personnel dédié pour
reconstruire les éléments musculaires et osseux. Un nouvel enjeu apparait donc quant a l'utilisation
d'imagerie peu ou pas irradiante et a la définition d'algorithmes de reconstruction automatique pouvant
se réaliser rapidement.

Deux équipes proposent notamment des méthodes permettant d’obtenir un modeéle
musculosquelettique personnalisé de maniére quasi-automatique. L'une de ces méthodes propose de
générer un modele a partir d’'images issues de CT scan, grace a un algorithme d’intelligence artificielle
(Lerchl et al., 2022). La seconde propose de déformer un modele musculosquelettique générique issue
de reconstructions osseuses et musculaires, en se basant sur des images IRM. Une méthode de
déformation élastique (nommée Host Mesh Fitting) permet alors d’adapter le modeéle aux contours
osseux et corporels des images IRM (Oberhofer et al., 2019). Cependant cette méthode ne permet pas
de prendre en compte la déformation du systeme musculaire inhérente a la position couchée des IRM.

Enfin, quelques études initiées au sein de notre laboratoire cherchent a personnaliser des modeles
musculosquelettiques a I'aide uniquement de radiographies bi-planes EOS. Ces études se basent sur des
travaux antérieurs qui ont permis de développer des méthodes de reconstructions 3D de systéemes
musculaires a l'aide d’imagerie IRM ou CT scan (Jolivet et al., 2008), ainsi que des méthodes de
déformation non linéaire permettant de passer de reconstructions musculaires en positions couchées a
la position debout, observée sur des radiographies EOS (Amabile, 2016; Hausselle et al., 2014; Van den
Abbeele, 2018). Ces études ont permis la mise en place de modéles musculosquelettiques génériques,
comportant les insertions musculaires, qui peuvent ensuite étre déformés sur les morphologies osseuses
et d’enveloppe corporelle de nouveaux sujets (issues de reconstructions 3D radiographiques), rendant
possible la personnalisation de modéle musculosquelettique a I'aide de radiographies bi-planes.
Cependant, cette méthode de personnalisation n’a été appliquée que pour le membre inférieur et la
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région cervicale, sur de faibles cohortes de sujets, et n’a jamais été associée a des analyses du
mouvement (Dubois, 2014; Muth-Seng, 2022).

Ainsi, bien que ces méthodes de personnalisation apparaissent comme prometteuses pour prendre en
compte les spécificités osseuses et musculaires, elles n‘ont pas toujours été appliquées a I'étude
fonctionnelle de pathologies musculosquelettiques. Une prochaine partie fera un état des lieux des
modeles utilisés et développés a cette fin, ainsi que de leur application a I'étude des déformations
rachidiennes chez I'adulte.

2.2.2. Modeles musculosquelettiques validés pouvant permettre |'étude des déformations
rachidiennes de I'adulte

Aprés avoir présenté les généralités sur la personnalisation des géométries de modeles
musculosquelettiques, il convient de s’intéresser aux hypotheses sous-jacentes aux modeles qui ont été
validés et qui peuvent étre utilisés pour I'analyse de sujets atteints de déformations rachidiennes de
I'adulte.

Une revue des modeéles multi-corps de rachis ou de corps complet, ayant été validés et pouvant étre
appliqués a I’étude de pathologies musculosquelettiques, est synthétisée dans le Tableau 3.

Modeéles cinématiques

Les modeles étudiés dans cette revue se différencient dans un premier temps par les modeles
cinématiques utilisés. Au niveau du rachis, certains modéles présentent des articulations intervertébrales
a un, trois ou six degrés de liberté (Bruno et al., 2015; Favier et al., 2021; Ignasiak et al., 2016; Lerchl et
al., 2022) avec parfois des niveaux fixes, a 0 degré de liberté, pour les régions thoraciques (Christophy et
al., 2012) et cervicales (Bruno et al., 2015).

Pour les articulations du membre inférieur, la hanche est généralement représentée par une articulation
a trois degrés de liberté, tandis que le genou est modélisé comme une liaison pivot avec un degré de
liberté dans le plan sagittal. Cependant, il convient de noter que I'articulation du genou peut présenter
des couplages dans le plan sagittal afin de prendre en compte les déplacements du centre instantané de
rotation en fonction des mouvements de flexion de la jambe (Bruno et al., 2015; Favier et al., 2021).

Ainsi I’'on peut noter que de tels modéles ne permettent pas de prendre en compte précisément certaines
cinématiques interarticulaires, plus spécifiquement au niveau de la hanche et du genou ol les modeéles
actuels n’autorisent pas certaines translations relatives des segments osseux, ce qui peut affecter les
calculs cinématiques.

Modele géométrique et personnalisation des morphologies
Pour personnaliser les morphologies osseuses aux sujets étudiés, la plupart des modeles utilisent des

méthodes de mise a I'échelle de modeles génériques (Lerchl et al.,, 2023). Les modeles initiaux,
génériques, utilisent cependant souvent des images issues de CT scan pour leur construction, les images
CT étant soit prises sur un sujet in vivo, soit sur une piece cadavérique (Bayoglu etal., 2023; Bruno et al.,
2015; Khurelbaatar et al., 2015; Lerchl et al., 2022). Parmi ces modeéles génériques, celui développé par
Bruno et al. autorise une personnalisation des morphologies osseuses a I'aide d’'imagerie CT (Bruno et
al., 2015). De plus, deux études cherchent a personnaliser ces morphologies via l'utilisation de
radiographies biplanes EOS, I'équipe de Fasser et al. propose d'ajuster les courbures rachidiennes en
mesurant et annotant des points vertébraux précis sur les radios (Fasser et al., 2021) et I'équipe de

40



Overbergh présente une méthode complete de prise en compte des morphologies et alignements des
vertebres, applicable a tous types de modeles (Overbergh et al., 2019).

En ce qui concerne les morphologies musculaires, la grande majorité des modeles utilisent des muscles
filiformes reliant deux points d'insertion sans passer par des points de passage intermédiaires. Ces points
d'insertion sont souvent issus de la littérature (Christophy et al., 2012; de Zee et al., 2007; Khurelbaatar
et al,, 2015), méme si d'autres modeles les personnalisent a partir d'imagerie CT scan (Bruno et al., 2015;
Lerchl et al., 2022), ou IRM (Favier et al., 2021), en identifiant les points anatomiques d'insertion, ou
encore en mesurant des points au laser sur des piéces cadavériques (Bayoglu et al., 2023). A notre
connaissance, seules les équipes de Favier et Bruno personnalisent les chemins musculaires complets, en
utilisant des points de passage provenant de l'imagerie (Bruno et al., 2015; Favier et al., 2021).

D'autres structures de tissus mous peuvent également étre représentées car les ligaments et les disques
intervertébraux sont d'une grande importance dans le calcul des forces intra-articulaires et donc des
forces musculaires. Sur ce point, certaines études négligent I'effet de ces composants (Bruno et al., 2015;
Christophy et al., 2012; de Zee et al., 2007), tandis que d'autres les représentent par des éléments ayant
un comportement élastique linéaire (Favier et al., 2021; Ignasiak et al., 2016). Cependant, ces éléments
n’ont pas été décrits comme ayant un impact majeur sur les cinématiques osseuses et musculaires.

Ainsi, a notre connaissance, aucun de ces modeéles ne propose de personnaliser les morphologies
osseuses corps complet via |'utilisation d’imagerie radiographique a basse dose d’irradiation. Concernant
les morphologies musculaires, seuls deux modeles proposent de personnaliser les chemins musculaires
complets mais nécessitent des images IRM ou CT scan et aucune ne propose d’utiliser les méthodes de
déformations de modeéles musculaires sur des reconstructions 3D osseuses et corporelles pour
personnaliser les chemins musculaires sans avoir recours a de tels process d’imagerie, comme celles
présentées plus haut (Dubois, 2014; Muth-Seng, 2022).

Parametres biomécaniques étudiés

Certains des modeles musculosquelettiques, qui ont été présentés ci-dessus, ont servi a I'analyse de
parameétres biomécaniques chez des populations saines ou pathologiques. Les premiéres applications de
ces modeles ont été le calcul de la cinématique du mouvement, des longueurs et bras de leviers
musculaires et des efforts interarticulaires, dans le but de valider les modeles par rapport a la littérature
ou a des mesures expérimentales, ces études portaient principalement sur des sujets sains.

On trouve également des publications portant sur les efforts interarticulaires durant des activités de la
vie quotidienne, telles que la marche, le port de charges, ou la course a pied (Kim and Zhang, 2017; Raabe
and Chaudhari, 2016; Senteler et al., 2016), mais sur des cohortes de sujets sains seulement.

Cependant, quelques études se sont intéressées a |'utilisation de tels modéles pour simuler I'impact des
déformations rachidiennes sur les efforts intervertébraux et activations musculaires (Bassani et al., 2019;
Bruno et al.,, 2017). Enfin, une étude a cherché a quantifier les changements de chargements
intravertébraux et d’activation musculaires dus aux différents types d’alignement vertébral scoliotiques,
dans le cadre de la scoliose idiopathique de I'adolescent (Barba et al., 2021).

A notre connaissance cependant, aucune étude ne cherche a compléter les analyses fonctionnelles des
déformations rachidiennes de l'adulte a I'aide d’une description de parametres géométriques
musculaires. De plus nous n’avons trouvé aucune étude traitant des variations de longueurs musculaires
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chez ces patients, ou d’étude portant sur les liens entre altérations posturales, fonctionnelles, et
musculaires, telles que des configurations a méme de favoriser des immobilisations musculaires.
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Tableau 3: Vue d'ensemble et description des caractéristiques des modéles musculosquelettiques validés, permettant d'étudier les populations atteintes de déformations rachidiennes de I'adulte.

Centre intervertébral désigne la méthode utilisée pour déterminer les coordonnées du centre, nombre actionneur désigne le nombre d’ensembles musculo-tendineux utilisés dans le modele, via point

désigne la présence ou non de points de passage musculaire et la méthode de définition utilisée, personnalisation des via point désigne la possibilité de personnalisation des coordonnées de points

de passage, I'abréviation « Litt » signifie « issue de la littérature ».

Nombre

Personnalisation

cervical-téte

Auteur Année | Segmentsinclus | Modele d'origine Géomeétrie osseuse Personnalisation possible Elements passifs . Points d'insertion via point . . Paramétres de valildation Logiciel
actionneurs via points
Bassin, L1-L5, e L . Rigides, surface Moments intervertébraux
de Zee et al. 2007 N - Littérature Mise a I'echelle - 154 Litt \ 8 - - . AnyBody
thorax-téte d'enveloppement Activations musculaires
N Bassin, L1-L5, e s . . . .
Christophy et al. 2012 N - Littérature Mise a I'echelle - 238 Litt - - Bras de levier musculaire OpenSim
thorax-téte
Bassin, T1-L5,
~ N o Efforts et moments
cétes, sternum, Christophy et al., CT scan, Mise a I'echelle L . . . .
Bruno et al. 2015 . - 552 CT scan Rigide oui intervertébraux OpenSim
membre sup, Vasavda/Holzbaur 1 sujet CT scan I .
. N Activations musculaires
cervicales-téte
Bassin, C1-L5, . .
R Hammer et al., L, o . Bras de levier musculaire .
Raabe et al. 2015 cétes, sternum, . Littérature Mise a I'echelle - 324 Litt - - - . OpenSim
Christophy Activations musculaires
membre sup
. Ligaments (non lin), IVD _ . . .
Bassin, C1-L5, o ( 18 lin), F ( ti ,I t) (lin) Cinématique articulaire
scan, o non lin), Facet joints (lin), . .
Kurelbaatar et al. 2015 cotes, sternum, - A Mise a I'echelle ) . s 262 Litt - - Efforts musculo-tendineux RECURDYN
1 sujet cartilage (lin), costo-sternal . .
membre sup (lin) Efforts intradiscaux
Bassin, T1-L5, "
R ! IVD(lin), costo-vertebral
N cotes, sternum, s s " . . N .
Ignasiak et al. 2016 membre su de Zee Littérature Mise a I'echelle (lin), costo-transversal (lin), 227 Litt n.c. n.c. Efforts intradiscaux AnyBody
" Hp‘ Costo-sternal (lin),
cervicales-téte
Bassin, C1-L5,
cétes, sternum, CT scan, L . - Géométrie musculo-tendineuse
Bayoglu et al. 2017 |, - R L Mise a I'echelle IVD (lin) 351 Cadavérique - - AnyBody
épaules, membre sup, 1 sujet cadavérique Longueur, surface, volume
crane
Pied, tibia, fibula,
femur,
! Bruno, Rigide,
bassin, T1-L5, . CT scan Mise a I'echelle, B e n Efforts et moments .
Burkhart et al. 2020 N gait2354 (Delp et L . - 604 Litt + CT scan conditionnel, oui . . OpenSim
cotes, sternum, Littérature CT scan pour rachis . intervertébraux
! al.) regression
membre sup, cervical-
téte
Pied, tibia, fibula, . .
Bras de levier musculaire
femur,
. . . o n L . Efforts et moments
Favier et al. 2021 bassin, T1-L5, - IRM scan, 1 sujet Mise a I'echelle IVD (lin) 538 IRM Rigide oui A . OpenSim
intervertébraux
thorax, membre sup, —— .
) N Activations musculaires
cervical-téte
Bassin, T1-C5,
cotes, sternum, Bruno et al Ligaments (non lin), IVD Surface Efforts et moments intradiscaux
Guo et al. 2021 " N v Littérature Mise a I'echelle 8 X o 214 CT scan d'enveloppement, oui o R Maison, C++
membre sup,cervical- Rupp et al. (lin), facet joint (lin) . Activations musculaires
N regession
téte
Bassin,
L1-L5, CT scan, Ligaments (non lin), IVD Efforts et moments intradiscaux N
Lerchl et al. 2022 . CT scan . 103 CT scan n.c. n.c. . Simpack
thorax, membre sup, 1 sujet (non lin) Efforts musculaires
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Conclusion et choix pour la suite de I'étude :

Le Tableau 3 synthétise les éléments de cette revue de littérature et détaille les spécificités des modeles
analysés. Pour résumer, la majorité des modeles musculosquelettiques couramment utilisés a été
développée dans des logiciels dédiés (surtout OpenSim et AnyBody) et se base sur des modeles
génériques, mis a I'échelle a chaque nouveau sujet. Ces modeles comprennent le plus souvent des
géométries osseuses 3D et des représentations filaires des muscles définis via des points d’insertions et
de passages.

La personnalisation des géométries osseuses et musculaires représente une étape clef dans I’utilisation
de tels modeles puisque la mise a I'échelle ne permet pas de prendre en compte les spécificités
interindividuelles et peut générer des erreurs sur I'estimation des cinématiques articulaires.

Concernant les méthodes de personnalisations, les modeéles personnalisables actuels proposent le plus
souvent d’utiliser des images IRM ou CTscan pour personnaliser a la fois les géométries osseuses et les
chemins musculaires, et seules quelques études ont développé des solutions permettant d’utiliser des
imageries radiographiques pour personnaliser les alignements osseux.

De plus, une méthode a été développée dans le but déformer un systéme musculaire d’un sujet générique
sur les géométries osseuses et corporelles d’'un nouvel individu, en n’ayant recours qu’a des images
radiographiques corps complet. Cette méthode semble prometteuse dans I'amélioration de
personnalisation des géométries d’'un modéle musculosquelettique puisqu’elle ne nécessite pas d’utiliser
des imageries IRM ou CTscan difficiles d’accés.

Concernant les modeéles cinématiques, les modeéles actuels se basent tous sur des représentations de la
hanche a 3 degrés de liberté et 4 pour le genou, ce qui pourrait étre amélioré dans le cadre de I'étude de
la marche. En effet le recours a une méthode d’analyse cinématique utilisant un modéle éléments finis,
comme présenté dans la premiére partie de la revue de littérature (Lahkar et al., 2021), autorise, en plus
des rotations, des déplacements linéaires 3D contrdlés pour ces deux articulations.

Enfin, vis-a-vis des parametres étudiés, de tels modéles n’ont été appliqués qu’a la détermination de
contractions musculaires et d’efforts intra-articulaires, sans lien direct avec une description fonctionnelle
des déformations rachidiennes. A notre connaissance, les mécanismes compensatoires cinématiques
n‘ont pas été étudiés a la lumiere de parameétres géométriques simples, comme les longueurs
musculaires, qui pourraient permettre de dresser des premieres hypotheses sur les liens entre altérations
posturales, fonctionnelles et musculaires.

Il apparait ainsi le besoin de développer un modele musculosquelettique corps complet personnalisable
tant d’un point de vue des géométries osseuses que musculaires et permettant I'analyse de parameétres
géomeétriques simples comme les longueurs musculaires. Un tel modele doit de plus étre applicable a de
grandes cohortes d’individus, en utilisant des outils de personnalisation a faible irradiation et faible co(t,
comme le systeme de radiographie EOS, ainsi que des méthodes d’analyse cinématique robuste,
permettant de prendre en compte des cinématiques articulaires physiologiques.
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2.3. Bilan de la revue de littérature et objectif du projet

Les travaux de thése présentés dans ce document ont pour but de contribuer a la modélisation
musculosquelettique personnalisée pour calculer des parametres biomécaniques d’intérét clinique
majeur durant le mouvement, chez les patients ayant une déformation rachidienne de I'adulte.

La revue des études cinématiques appliquées a I'analyse des déformations rachidiennes a souligné la
nécessité de calculer avec précision les parametres radiographiques durant le cycle de marche. Dans
cette optique, les méthodes utilisant I'imagerie radiographique pour définir les repéres osseux et prenant

en compte les artefacts des tissus mous par des I'utilisation d'éléments finis offre les meilleures
possibilités de personnalisation et semblent adaptées a notre étude. En ce qui concerne les parametres
radiographiques, le contexte clinique et la revue soulignent tous deux le besoin de quantifier la position
de la téte par rapport au bassin, comme indicateur de déséquilibre postural, I'orientation du bassin, en
raison de son importance dans les mécanismes de compensation, ainsi que les parameétres de la hanche,
étant donné leur implication dans le syndrome hip spine syndrom. L’ensemble de ces parameétres sont

actuellement absents des études existantes.

Afin de contribuer a une meilleure compréhension de la déformation rachidienne de I’adulte, I'utilisation
de modeles musculosquelettiques semble intéressante pour accéder a des paramétres biomécaniques
d’intérét comme les longueurs musculaires. La seconde partie de la revue de littérature a ainsi présenté
les principales solutions de personnalisation d’un modele géométrique qui consistent soit en une mise a
I’échelle de modeles génériques soit en l'utilisation d’imagerie difficile d’acces comme les IRM ou trés
irradiante comme les CT scan. Nous proposerons alors d’utiliser des radiographies EOS basses doses pour
personnaliser le systeme ostéoarticulaire et les insertions musculaires.

De plus, les modéles génériques actuels sont tous générés a partir de sujets sains. Pour répondre a la
problématique de la personnalisation des morphologies musculaires, nous proposerons alors de
déformer des muscles issus de reconstructions IRM sur les géométries osseuses individuelles issues de
reconstructions radiographiques, conformément a une méthode préexistante (Dubois, 2014; Muth-Seng,
2022). Concernant I'estimation des chemins musculaires au cours d’un mouvement, la littérature
propose souvent de se ramener au muscle filaire défini par des points de passage. Cette option sera
étudiée et permettra de mettre en place un calcul de variation de longueurs musculaires au cours d’un
mouvement.

Ainsi le projet de these suivant aura donc comme principaux objectifs les éléments suivants :

- Proposer une analyse cinématique intégrant des parameétres radiologiques usuels dans le cadre
de pathologies musculosquelettiques, avec application aux déformations rachidiennes de
I'adulte,

- Proposer un modele musculosquelettique personnalisé, propice a I'étude des pathologies
musculosquelettiques pour analyser des paramétres musculaires géométriques au cours de la
marche,

45



Partie 2 : Travail personnel
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Chapitre 3. Analyse cinématique de parametres radiologiques décrivant
les pathologies musculosquelettiques : application aux déformations

rachidiennes de I’adulte

Dans le but de compléter les descriptions fonctionnelles des déformations rachidiennes chez I'adulte, ce
chapitre se concentre sur 'analyse des parameétres radiologiques évoluant pendant la marche. Pour cela,
des reconstructions 3D des os seront utilisées pour obtenir des repéres anatomiques et centres
articulaires précis, et une méthode de recalage osseux sera appliqguée a chaque instant du cycle de
marche, en prenant en compte les artefacts des tissus mous grace a une méthode par éléments finis,
pour calculer les parameétres radiologiques durant le mouvement. Cette approche permettra d'évaluer
les stratégies de marche adoptées par les patients, en particulier en explorant les liens entre la déviation
de I'axe téte/bassin par rapport a I’axe vertical (ODHA) et la version pelvienne, ainsi que les orientations
3D de la hanche pendant le cycle de marche.

Le chapitre sera ainsi divisé en trois sous-parties : une premiére décrivant la méthode d’analyse
cinématique, une seconde présentant 'analyse de I'équilibre cinématique corps complet des patients
atteints de déformations rachidiennes de I’adulte, et une derniere étudiant I'orientation 3D de la hanche
durant le cycle de marche chez ces mémes patients.
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3.1. Méthode d’analyse cinématique des parametres radiologiques

Les deux applications cliniques proposées dans cette partie ont fait I'objet de deux publications distinctes,
basées sur deux jeux de données différents. L'ensemble a été rassemblé en utilisant un méme protocole
expérimental approuvé par un comité d'éthique (CEHDF 1259). Dans le cadre de ce protocole, des sujets
atteints des déformations rachidiennes de I'adulte consultant a I'hopital Hotel Dieu de France de
Beyrouth, CHU de I'Université Saint-Joseph, pour une évaluation radiographique, ainsi que des sujets
témoins, ont été recrutés. Ces acquisitions expérimentales ont précédé le travail de these présenté dans
ce manuscrit, et la contribution personnelle commence a la sous partie 3.2.2.

3.1.1. Acquisition de données
Quelle que soit la cohorte de sujets sains ou pathologiques étudiée, tous ont rempli les questionnaires
de qualité de vie suivants :

- L'indice d’invalidité d’Oswestry (ODI) : un questionnaire visant a quantifier l'invalidité due aux
douleurs lombaires. Un score final de 0 a 100 est attribué, un score croissant indique une plus
grande invalidité. Les patients ayant un score supérieur a 70 sont considérés comme ayant des
douleurs dorsales trés invalidantes.

- Le Short-Form 36 (SF-36) et ses composantes physiques (PCS) et mentales (MCS): ce
questionnaire comporte huit échelles de score, mais seules les échelles évaluant les fonctions
physiques et la santé mentale des patients ont été étudiées. Chaque échelle donne un score de
0 a 100, qui est inversement proportionnel au niveau d'handicap mesuré. Un score inférieur a 40
est interprété comme indiquant un état de santé préoccupant.

- L'échelle visuelle analogique (EVA) : un questionnaire permettant d'évaluer le niveau de douleur
a uninstant donné. Cette échelle varie de 0 a 10, ou un résultat supérieur a 7 indique une douleur
intense.

Apres avoir répondu aux questionnaires, les sujets ont été équipés de marqueurs réfléchissants pour
I'analyse de la marche. Les marqueurs ont été placés sur la téte, la colonne vertébrale, le tronc et les
membres inférieurs, conformément aux protocoles modifiés du modele Plug In Gait présenté par Davis
(Davis et al., 1991) et de celui présenté par Leardini (Leardini et al., 2011), comme illustré Figure 16 ci-
dessous.

Figure 16: Ensemble de marqueurs réfléchissants utilisés pour les acquisitions d'analyse du mouvement. Ce set de marqueur est
une adaptation des protocoles de Davis (modéle Plug In Gait) et de Leardini.
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L'ensemble des sujets a réalisé une analyse 3D de la marche a I'aide de sept caméras infrarouges MX3
(Vicon Motion Systems, Oxford, UK) et de deux plateformes de force (AMT/ Inc., Watertown, MA). Cette
installation a permis I'enregistrement de plusieurs acquisitions, une premiére mesure statique, ou les
sujets ont été invités a se tenir debout, droit, les bras écartés suivis d’'une série d'acquisitions de marche
a été capturée, ol les sujets marchaient en ligne droite a leur propre vitesse de confort. Toutes les séries
d'essais de marche ont été comparées entre elles a I'aide du logiciel Polygon (Vicon Motion Systems,
Oxford, UK). Un seul essai représentatif de la marche de chaque sujet a été retenu pour le calcul de la
cinématique articulaire.

Enfin, aprés I'analyse de la marche, les sujets ont subi des radiographies bi-planes du corps entier (EOS
Imaging, Paris, France) en position debout. Ces derniers avaient pour consigne de respecter la free
standing position, c’est-a-dire une position normée issue de la littérature (Faro et al., 2004). Pendant la
prise des radiographies, les sujets portaient toujours les marqueurs réfléchissants utilisés pour I'analyse
de la marche.

3.1.2. Exploitation des données radiographiques

Les images bi-planes ont permis de reconstruire en 3D les gé¢ométries des éléments suivants a I'aide d'un
logiciel spécifique et de méthodes publiées dans la littérature (Chaibi et al., 2012; Girinon et al., 2020;
Humbert et al., 2009; Quijano et al., 2013) :

- Vertebres lombaires et thoraciques

- Bassin et sacrum

- Fémurs, tibias et péronés de chaque jambe

- Enveloppe corporelle (contours des individus visibles sur les radiographies)
- Marqueurs réfléchissants d’analyse de la marche

Figure 17: Reconstruction 3D des os, marqueurs d'analyse de la marche et de I'enveloppe corporelle grdce aux images obtenues
par radiographies bi-planes

L'ensemble de ces reconstructions a été réalisé par plusieurs opérateurs, tous formés et habitués a
I'utilisation du logiciel. Le travail personnel a consisté a completer ces reconstructions osseuses la
reconstruction des marqueurs réfléchissants d’analyse de la marche. Dans la suite de cette partie, seules
les reconstructions osseuses du rachis, du bassin, des membres inférieurs et des marqueurs réfléchissants
ont été utilisées.
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Dans certains cas, les patients dépassaient du champ d'acquisition des radiographies, ce qui empéchait
la distinction de tout ou partie des marqueurs d'analyse de la marche. Lorsque des marqueurs n'étaient
visibles que sur I'une des deux radiographies, ils ont d'abord été replacés sur la radiographie visible, puis
approximés sur |'autre radiographie, en se guidant par la ligne épipolaire. Ensuite, les distances entre ces
marqueurs et les trois marqueurs les plus proches ont été calculées dans les environnements Vicon et
EOS, puis utilisées pour corriger la position de ces marqueurs. Une tolérance d'erreur de 2 mm a été
appliquée pour chaque distance.

3.1.3. Calcul cinématique

Comme annoncé en introduction, I'un des intéréts de cette étude réside dans |'utilisation d'une méthode
prenant en compte les artefacts des tissus mous dans la résolution de la cinématique inverse (Lahkar et
al., 2021). Afin d’appliquer la méthode choisie, une premiere étape consistait a effectuer une analyse
cinématique sans contrainte articulaire en recalant rigidement les os a chaque instant de la marche a
partir des marqueurs externes présents sur le segment corporel concerné.

Cette étape reposait sur la méthode présentée dans (Pillet et al., 2014), ou des repéres associés a chaque
segment corporel étaient calculés a l'aide des marqueurs d'analyse de la marche. Ces repeéres
permettaient de définir des matrices de passage entre la position des segments corporels a chaque
instant des acquisitions expérimentales, ainsi que des matrices de passage entre les environnements
VICON et EOS. Les reconstructions 3D des os étaient ensuite considérées comme fixes dans les repéres
segmentaires calculés dans |I'environnement EOS, et les matrices de passage EOS-VICON correspondantes
a chaque segment leur étaient appliquées pour calculer les positions et orientations des os dans
I'environnement VICON.

Enfin, les matrices de passage associées aux mouvements des segments a chaque instant des acquisitions
étaient appliquées aux os pour calculer I'évolution des positions et orientations de ces derniers a chaque
instant. Cependant, comme cela a été présenté dans la revue de littérature, cette méthode induit des
décalages des os car les marqueurs sont soumis aux mouvements parasites des tissus mous, comme
illustré dans la Figure 18 ci-dessous.

Figure 18: a. Résultat issue de I'analyse cinématique sans prise en compte des artéfacts de tissus mous, dislocation visible au
niveau de la hanche et du genou. b. Résultats obtenue aprés prise en compte des artéfacts de tissus mous par la méthode
éléments finis décrite dans (Lahkar et al., 2021)
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L'application de la méthode de réduction des artefacts des tissus mous a utilisé les données suivantes en
entrée :

- Lesreconstructions osseuses dans I'environnement VICON a un instant donné (dans notre cas, le
premier instant de I'acquisition statique),

- Les coordonnées des marqueurs réfléchissants sur cette méme acquisition,

- Les matrices de passage des segments corporels associées aux acquisitions de marche,
permettant de passer d'un instant t a d'autres instants t+i.

A partir de ces données, trois séries de points ont été créées : les points osseux, les points sous-cutanés
et les points cutanés. Les points osseux ont été liés rigidement entre eux et leur position a été calculée a
partir des données de reconstructions osseuses. Les points cutanés ont eu les mémes coordonnées que
les marqueurs utilisés par le systéeme optoélectronique a chaque instant. Les points sous-cutanés ont été
créés a 1 mm sous les marqueurs, dans la direction orthogonale a la surface osseuse. lls ont été reliés
rigidement par des poutres aux points osseux et reliés par des ressorts aux points cutanés. De plus, pour
éviter les dislocations des articulations des hanches et des genoux, les différents segments ont été reliés
par des biellettes. Ces biellettes avaient une longueur paramétrable (choisie a 1 mm lors de la création
du modele) et une grande rigidité en compression (E = 10GPa). Les points cutanés et sous cutanés ont
été reliés par des ressorts longitudinaux définis dans 3 plans de I'espace avec une raideur de 30 kN/m
pour le bassin et 10 kN/m pour la cuisse et la jambe, en cohérence avec des précédentes études de la
littérature (Dumas and Jacquelin, 2017; Gittoes et al., 2006).

Dans le logiciel de résolution de problemes par éléments finis Ansys (Ansys Inc., US), la position des
marqueurs cutanés a été entrée pour chaque instant de I'analyse du mouvement, ce qui a donné en sortie
la position de tous les autres points. Ainsi, le logiciel a réalisé autant de résolutions que d'instants inclus
dans les acquisitions expérimentales.

Enfin, I'analyse cinématique n'a plus été réalisée a partir des coordonnées des marqueurs réfléchissants
obtenues lors de I'expérimentation, mais a partir des coordonnées des marqueurs sous-cutanés issues
du traitement par éléments finis, dont le déplacement par rapport aux os était quasi rigide. Ces nouvelles
coordonnées ont donc assuré les contraintes de non-dislocation osseuse. La cinématique inverse a été
calculée a l'aide de la routine Matlab présentée précédemment, mais avec des données d'entrée
modifiées (position des marqueurs sous-cutanés et non plus cutanés).

3.1.4. Choix des parametres cinématiques étudiés

Les parameétres cinématiques étudiés sont de différentes natures. Quelle que soit I'application réalisée,
un premier calcul des parameétres spatio-temporels classiques a été effectué. Elles comprennent
I'estimation des différentes longueurs et largeurs de pas, des vitesses et des cadences, ainsi que des
durées de chaque phase du cycle de marche. Le calcul de l'indice de déviation de la marche (GDI) a aussi
été réalisé pour chaque sujet, ce paramétre sert, comme présenté dans la revue de littérature,
d'indicateur de risque de chute et de maitrise de la fonction de marche (Schwartz and Rozumalski, 2008).

Enfin, les parameétres spatio-temporels ont été complétés par les parameétres cinématiques proprement
dits, tels que les angles de flexion/extension, abduction/adduction et rotation interne/externe des
différents segments corporels (tronc, bassin et membres inférieurs), ramenés aux articulations
correspondantes (hanche, genou, cheville).
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3.1.5. Calcul des parametres radiologiques au cours du mouvement

Différents parametres radiologiques ont été calculés en fonction des applications traitées. Les
parametres spécifiques a chaque application seront présentés dans les sous-parties dédiées. Chaque
reconstruction osseuse a été régionalisée en zones anatomiques, et chaque zone anatomique est
ramenée, lors de leur utilisation pour définir les paramétres, a un point unique défini comme le
barycentre des nceuds maillant la région.

Dans le cas du calcul d'angles, le résultat a été donné dans le plan déterminé par les deux droites
définissant I'angle. Cependant, pour permettre la comparaison avec la littérature, cet angle a d( étre
projeté dans les trois plans de I'espace, car les radiographies habituelles sont réalisées de face et de profil.
Chaque point et chaque droite utilisés pour le calcul d'angle ont donc été projetés dans les trois plans du
repére patient, un repére construit avec I'axe x comme axe inter-cotyloidien, z comme axe vertical et y
comme produit vectoriel de z et x. Ainsi, pour chague angle ou distance calculés, nous avons obtenu
guatre valeurs : une valeur dite 3D, une valeur frontale, une valeur sagittale et une valeur axiale.

Enfin, les valeurs moyennes et I'amplitude des mouvements (ROM) de chaque paramétre radiologique
ont été calculées pendant le cycle de marche. Le préfixe "c" a été ajouté a chaque parameétre pour
différencier la valeur cinématique calculée pendant la marche de la valeur radiographique calculée sur la
radiographie statique, désignée par le préfixe "r". Les différences entre les valeurs cinématiques et
radiographiques ont également été calculées et ont été définies dans la suite de cette partie a l'aide du
symbole «A», par exemple AODHA=cODHA-rODHA.

3.1.6. Analyse statistique

Les données démographiques, les résultats des questionnaires de qualité de vie, les parameétres
radiologiques en position statique calculés a partir de la reconstruction 3D des radiographies bi-planes,
ainsi que ceux calculés pendant la marche a partir des données de la marche, et les parameétres
cinématiques classiques ont été comparés entre les groupes pathologiques et témoins a l'aide du test
statistique de Mann-Whitney. Dans le cas de la définition de sous-groupes, ces mémes parametres ont
été comparés entre eux a l'aide d'un test de Kruskal-Wallis avec des comparaisons par paires de Conover-
Iman afin de rechercher un effet de groupe.

Enfin, les relations entre les paramétres cliniques (issus des radiographies et calculés lors de la marche),
les parametres cinématiques segmentaires et spatiotemporels, ainsi que les scores des questionnaires
de qualité de vie ont été évaluées a l'aide du coefficient de corrélation de Pearson (r).

Le niveau de significativité a été fixé a 0.05 et ajusté avec la correction de Bonferroni pour tenir compte
des comparaisons multiples.

Les tests statistiques ont été réalisés avec Xlstat® (Addinsoft, Paris, France ; version 2020.1.3.65336) et
Matlab (MathWorks, Inc., Natick, USA).
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3.2. Application 1: étude de I'équilibre global des patients atteint de déformation

rachidienne de I'adulte durant la marche

Pour rappel, cette étude cherchait a quantifier les stratégies de marche adoptées par les patients atteints
de déformations rachidiennes en évaluant des parametres cliniques tels que la version pelvienne, le SVA
ou I'ODHA durant un cycle de marche.

3.2.1. Méthodologie spécifique a cette étude

3.2.1.1. Population étudiée

Au total, 69 patients atteints de déformations rachidiennes de I’adulte (51 ans, écart-type (o) = 20 ans ;
77% de femmes) et 62 sujets asymptomatiques (34 ans, o = 13 ans ; 62% de femmes) ont été recrutés.
Les patients ont été inclus s’ils présentaient des douleurs dorsales et au moins I'un des critéres
radiographiques présents dans la classification de I'International Spine Study Group, a savoir : une
inclinaison pelvienne (VP) > 25°, un angle de Cobb frontal > 20°, une distance pour I'axe sagittal vertical
(SVA) > 50mm ou une cyphose thoracique (CT) > 60°. Les critéres d’exclusion du groupe témoin étaient
tout antécédent orthopédique et/ou de douleur dorsale.

3.2.1.2. Parametres radiologiques étudiés

Dans le cadre de cette étude, les parameétres suivants d’alignement global et spinopelvien ont été calculés
a I'aide des reconstructions 3D a partir des radiographies statiques : I'incidence pelvienne (IP en °), la
version pelvienne (rVP en °), le décalage PI-LL (PI-LL en °), I'axe vertical sagittal (rSVA en mm), I'angle
Odointoid to hip axis angle (ODHA en °), I'angle de lordose lombaire L1S1 (en °), les angles de cyphose
thoracique T1T12 et T4T12 (en °), I'angle de Cobb frontal (en °) voir Figure 19. Chaque parameétre a été
calculé en 3D puis projeté dans les plans frontaux et sagittaux patients. Cependant, la méthode de prise
en compte des artefacts de tissus mous ne pouvait s’adapter qu’aux membres inférieurs, du fait du faible
nombre de marqueurs réfléchissant sur le tronc et les membres supérieurs. Ainsi le calcul du SVA repose
sur I'expression du vecteur de translation entre le barycentre de la vertebre C7 et le marqueur
réfléchissant C7 (identifiée sur les radiographies bi-planes) et le calcul de 'ODHA se base sur I'expression
du sommet de I'odontoide dans le repéere technique téte, calculée a I'aide des marqueurs réfléchissants.

De plus, la position de 'odontoide a été projetée dans le plan axial et comparée entre les groupes afin
d’avoir une meilleure visualisation des alighements corporels de chaque patient. Enfin I'analyse de
I’évolution de 'ODHA au cours de la marche a aussi conduit en la définition d’une nouvelle grandeur,
appelée Sway et représentant 'amplitude de mouvement de I'angle ODHA pendant le cycle de la marche
a été défini et étudiée. Cette grandeur représente le balancement de la téte au cours de la marche, nous
avons supposé que le Sway serait inférieur chez les ASD déséquilibrés qui chercheraient a limiter le
ballant des 4 kg de téte durant la marche pour en garantir le contréle.
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Figure 19: Parameétres 3D d'alignement global et spinopelvien : Incidence pelvienne (Pl), version pelvienne (VP), axe vertical
sagittal (SVA), angle odontoid to hip axis angle (ODHA), cyphose thoracique (TK), lordose lombaire (LL) et angle de Cobb

3.2.1.3. Création de sous-groupes de patients atteints de déformations rachidiennes de I'adulte

Afin d’évaluer un défaut d’alignement postural pendant la marche, en particulier un déséquilibre sagittal,
les patients présentant un ODHA cinématique élevé (supérieur a la moyenne ajoutée d’un écart-type de
la population témoins) ont été classés comme sujet déséquilibré cinématiquement (ASD-DC). Les patients
atteints de déformations rachidiennes de I'adulte dont le cODHA se trouvaient dans le corridor de
normalité [cODHA-1SD ; cODHA+1SD] ont été classés comme équilibré cinématiquement (ASD-EC).

3.2.2. Résultats de I"étude
Les patients atteints de déformations rachidiennes de I'adulte (ASD) étaient plus agés que les sujets
témoins, avec un age moyen de 51 (o = 20) ans par rapport a 34 (o = 13) ans (p > 0.001).

Les parametres radiologiques entre les patients ASD et les sujets témoins sont présentés dans le Tableau
4. Les patients ASD présentaient un alignement radiographique global altéré (augmentation de I'angle
ODHA, de la distance SVA, de I'angle VP, de la cyphose thoracique, de I'angle de Cobb frontal et réduction
de la lordose lombaire) avec des scores de qualité de vie moindre que dans la population témoin.

Tableau 4: Parametres radiologiques entre la population atteints de déformations rachidiennes de I'adulte (ASD) et la population
de contréle. En gras sont mises en valeur les p-value inférieur au seuil de significativité. Les valeurs signées d’un + correspondent
a l’écart-type.

ASD Témoins p-valeur
ODHA 3D (°) 3.7+2.9 1.3+2.8 0.001
ODHA Frontal (°) 3.3+3.3 0.2+1.2 0.001
ODHA Sagittal (°) 0.1+4.5 -1.9+2.2 0.02
SVA (mm) 24.3 +50.1 -11.0+21.4 0.001
Cobb Frontal (°) 22.4+17.9 4.4+54 0.001
CT: T1T12(°) 54.4 +20.2 44.7 +9.0 0.002
LL: L1L5 (°) 39.6 +19.4 45.7 +10.2 0.143
VP (°) 18.1+10.3 10.5 + 6.2 0.001
IP-LL (°) -2.9+19.7 -12.8+9.5 0.006
IP (°) 50.1+10.7 47.7 +9.1 0.107
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3.2.2.1. Analyse cinématique des sous-groupes ASD-DC, ASD-EC et témoins

Par rapport a la cinématique de marche, les sujets témoins présentaient un cODHA sagittal moyen de
1.7(c = 3.5)°. Au total, 26 patients ASD sur 69 ont été classés comme étant déséquilibrés
cinématiquement (age : 66, o = 13 ans; 73% femmes) et 43 comme équilibrés cinématiquement (age :
42, 0 = 18 ans; 79% femmes). Les patients ASD-DC avaient cODHA sagittal moyen durant le cycle de
marche supérieur au corridor de normalité : 10.4 (4.8)° contre 1.2 (2.5)° pour les ASD-EC et 1.7 (3.5°) pour
les témoins (p = 0.002). L’évolution du cODHA durant la marche est représentée Figure 20a.

Le groupe ASD-DC présentait une légére augmentation du Sway (ballant de la téte durant la marche) (3.9°
contre 2.9° pour les témoins, Figure 3b) et présentait un écart-type (o) plus élevé (2.4° contre 0.9° pour
le groupe témoin) sans dépasser la limite de significativité de différence statistique. Au total, 42% des
ASD-DU présentaient un Sway en dehors du corridor de normalité, voir Figure 20b.

Les Figure 21a et b montrent I’évolution des parameétres cSVA et cPT durant le cycle de marche entre les
groupes étudiés. Le groupe ASD-DC présentait une augmentation du cSVA avec 111.9 (52.9)mm par
rapport au groupe témoin et aux ASD-EC, respectivement de 56.7 (39.9)mm et 43.5 (28.4)mm (p<0.001).
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Figure 20: a. Valeur cinématique de 'ODHA pendant la marche entre les groupes : groupe témoins en gris, groupe ASD-EC en bleu
et groupe ASD-DC en orange. b. Sway et valeur moyenne de I'ODHA entre les groupes. Les valeurs significativement différentes
sont représentées par * accompagnée de la p-valeur du test statistique.

Concernant le bassin, les deux groupes ASD-DC et ASD-EC présentaient une augmentation du cVP par
rapport aux témoins : 21.3 (o = 9.7)° pour les ASD-DC et 18.2 (7.9)° pour les ASD-EC contre 14.2 (5.7)°
pour le groupe témoin (p < 0.001).

De plus, le groupe ASD-DC a montré une qualité de vie altérée par rapport aux ASD-EC et groupe témoin,
tant sur le Short Form 36 (score de 37 contre 43.5 et 53.8, respectivement) et I’échelle visuelle analogue
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(score de 6.4 contre 5.0 et 3.5 respectivement) que sur I'ODI (score de 33.0 contre 25.1 et 16.6
respectivement), toutes les valeurs de p étaient inférieures a 0.001.

3.2.2.2. Parameétres radiologiques mesurés dans la cabine EOS entre les groupes ASD-DC, ASC-EC et
témoins

Le Tableau 5 présente les parameétres radiologiques mesurés dans la cabine EOS et lors du cycle de
marche entre les groupes. Sur les radiographies statiques, les patients du groupe ASD-DC ont montré un
défaut d’alignement postural et spino-pelvien plus sévere que les patients ASD-EC et sujets témoins. Ainsi
les sujets ASD appartenant au groupe ASD-DC présentent un angle rODHA 3D de 4.9° contre 3.1° pour
ceux appartenant aux ASD-EC (témoins : 1.3°), un rODHA sagittal de 3.2° contre -1.8° (témoins : -1.9°), un
rSVA de 62.3mm contre 1.4mm (témoins : -11mm), une flexion de genou de 12.3° contre 1.7° (témoins :
0°), un rVP de 22.7° contre 15.2° (témoins: 10.5°), et une lordose lombaire de 29.3° contre 45.9°
(témoins : 45.7°). La projection normalisée du processus odontoide sur le plan axial est présentée a la
Figure 22, montrant 'alignement téte-bassin dans les deux groupes ASD et le groupe témoins.
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Figure 21: a. Valeur moyenne du SVA pendant la marche entre les groupes : groupe témoins en gris, groupe ASD-EC en bleu et
groupe ASD-DC en orange. b. Valeur moyenne de la VP pendant la marche entre les groupes.

3.2.2.3. Différences entre la valeur des parametres mesurés dans la cabine EQS et leur valeur moyenne
durant le cycle de marche

La différence entre les valeurs cinématiques et radiologiques a montré que I'ODHA et le SVA augmentent
durant la marche dans tous les groupes observés. Cependant, a cette projection du tronc vers I'avant, les
sujets témoins et patients du groupe ASD-EC semblent associer une augmentation de leur version
pelvienne, tandis que les patients du groupe ASD-DC semblent Iégérement la diminuer (Tableau 5).
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Figure 22: Projection de I'odontoide sur le plan axial avec comme référence (point de coordonnée (0,0) le centre de I'axe
acétabulaire de chaque patient). Les distances médio-latérale et antero-postérieure ont été multipliées par le rapport entre la

distance bi-coxofémorale du sujet étudié et une valeur arbitraire de 200mm.

3.2.2.4. Cinématique de marche

La Figure 23 représente les principales grandeurs cinématiques articulaires qui différaient entre les
groupes. Le groupe ASD-DC présentait, dans I'ensemble, une cinématique anormale de la marche par
rapport aux groupes ASD-EC et témoin : ils marchaient avec une amplitude réduite de flexion/extension
a la hanche (5.6° contre 9.5° et 10.2° respectivement), au genou (47.6° contre 58.3° et 61.8°
respectivement) et une amplitude réduite de version pelvienne (5.6° contre 9.5° et 10.2°
respectivement).

Flexion (+) / extension (-} ° de Flexion (+) / extension (-) * de Flexion {+) / extension (-) * du Inclinaison du bassin sens horaire
hanche genou thorax (+) / antihoraire (-) *
40 50 14 +
ROM * ROM * 12 by 1 ROM
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Figure 23 : Parametres cinématiques pendant le cycle de marche, groupe témoins en gris, groupe ASD-EC en bleu et groupe ASD-
DC en orange

Le groupe ASD-DC présentait également un angle moyen de flexion/extension du thorax plus élevé (12.2°)
par rapport aux ASD-EC (3.5°) et aux témoins (4.6°), associé a une mobilité réduite du thorax dans le plan
horizontal (amplitude : 5.9° contre 6.9° et 7.9° respectivement) toutes les valeurs de p étaient inférieures
a 0.05.

Dans les segments vertébraux, le groupe ASD-DC présentait une lordose cinématique plus faible que les
autres groupes, au niveau de L1L3-L3-L5 (-9.0° contre -13.5° et -12.4°, respectivement, p<0.001).

De plus, les patients du groupe ASD-DC marchaient & une vitesse de marche plus lente (0.8m.s contre
respectivement 1.0 m.s? et 1.2 m.s?), avec une longueur de pas plus courte (0.5m contre 0.6 pour ASD-
EC et groupe témoin) ainsi qu’une cadence réduite (98 pas.min™contre 108 pas.min? et 114 pas.min™
respectivement). L'indice de déviation globale de la marche (GDI) montrait une marche altérée pour les

patients ASD-DC (81 contre 93 pour les ASD-DB et 97 pour les témoins, p<0.001).
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Tableau 5: Parameétres radiologiques, valeur moyenne, amplitude et différence entre valeur cinématique et issue des

reconstructions 3D des paramétres ODHA, VP et SVA. Les valeurs significativement différentes sont représentées par *

accompagnée de la p-valeur du test statistique.

Témoins ASD-DC ASD-EC i Témoinsvs Témoinsvs ASD-EC vs
ASD-EC ASD-DC ASD-DC
rODHA 3D (°) 1.3(2.8) 3.1(1.7) 4.9 (4.1) <0.001 * *
rODHA Frontal (°) 0.2 (1.2) 0.2 (1.9) -0.2 (1.8) 0.296
rODHA Sagittal (°) -1.9(2.2) -1.8(2.6) 3.2(5.3) <0.001 * *
rSVA (mm) -11.0(21.4) | 1.4 (24.7) 62.3 (58.2) <0.001 * * *
§ Cobb (°) 4.4 (5.4) 22.6 (15.9) | 22.2(21.1) <0.001 * *
'gb rCT: T1T12 (°) 44.7 (9.0) 53.2(21.6) | 56.4(17.9) 0.005 * *
% rLL: L1L5 (°) 45.7 (10.2) | 45.9(14.4) | 29.3(22.4) 0.01 * *
= L1S1 (°) 60.4 (9.1) 59.7 (16.1) | 43.8(20.7) 0.01 * *
rVP (°) 10.5 (6.2) 15.2 (10.0) 22.7 (9.2) <0.001 * * *
IP-LL (°) -12.8(9.5) -8.8(15.1) 6.8 (22.6) <0.001 * *
IP (°) 47.7 (9.1) 50.9 (11.6) 50.6 (9.6) 0.270
Extension genou (°) 0.0 (6.0) 1.7 (8.9) 12.3(12.3) <0.001 * *
cODHA moy. (°) 1.7 (3.6) 1.2(2.5) 10.4 (4.8) <0.001 * *
‘é’_ cSVA moy. (mm) 56.7 (39.9) | 43.5(28.4) | 111.9(52.9) <0.001 * *
= cVP moy. (°) 14.2 (5.7) 18.2 (7.9) 21.3(9.7) 0.002 * *
.g ROM cODHA (°) 2.9(0.1) 3.0(1.2) 3.9(2.4) 0.234
'3 ROM cSVA (°) 27.1(9.7) 32.7(20.1) | 29.7 (15.6) 0.747
ROM cVP (°) 4.9 (2.5) 4.2 (1.9) 4.0(2.1) 0.094
A ODHA (°) -3.7 (3.9) -3.0(3.0) -7.2 (4.5) <0.001 * *
< A SVA (mm) -67.8(38.2) | -42.2(24.4) | -49.6 (39.1) 0.002 *
A VP (°) -3.8 (4.6) -3.0 (4.1) 1.5 (5.6) <0.001 * *

3.2.2.5. Corrélations entre les paramétres radiologiques calculés dans la cabine EQOS et durant la marche,

les scores de qualité de vie et les paramétres cinématiques usuels

Le Tableau 6 résume les coefficients de corrélation entre les parameétres radiologiques et cinématiques.

Les valeurs cinématiques de I'ODHA sagittal, du SVA et du PT étaient fortement corrélées aux valeurs

radiologiques, avec un coefficient de corrélation de Pearson de 0.6 pour le cODHA, 0.67 pour le cSVA et

0.84 pour le cVP.

La valeur moyenne du cODHA au cours du cycle de marche était plus fortement corrélée a I’ODI (r = 0.39)

par rapport a celle du cVP (r = 0.33) et a celle du cSVA (r = 0.19). Les mémes résultats ont été trouvés

pour les corrélations avec le Short Form 36 pour la composante physique (r=-0.41, r=-0.40 et r=-0.37

respectivement) et I’échelle visuelle analogique (r = 0.34, r =0.26 et r = 0.11 respectivement).

Le cODHA était également corrélé a I'amplitude de flexion/extension du genou (r = -0.56), au temps de

double appui (r = 0.53), a I'angle moyen de flexion/extension du thorax (r = 0.47) et a Il'extension

maximale de la hanche en appui (r = 0.35), voir Tableau 7.
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Tableau 6: Table de corrélation entre I'ODHA, le SVA et la VP cinématique, les parametres radiologiques, les scores des
questionnaires de qualité de vie (HRQoL), les parameétres cinématiques usuels et les paramétres spatio-temporels. Seules les

corrélations significatives sont reportées.

Parametres cODHA cSVA cPT
ODHA sagittal 0.59 0.54 0.13
4] IP 0.19 0.51
s ss -0.30 -0.21 -0.33
= VP 0.35 0.39 0.85
K SVA 0.62 0.67 0.49
I T1T12 0.22
g Cobb Frontal 0.18 0.24 0.24
& L1S1 -0.31 -0.39 -0.43
IP-LL 0.34 0.50 0.73
g 2 SF-36: PCS/100 -0.41 -0.37 -0.40
E g EVA/10 0.34 0.27
0ODI/100 0.39 0.19 0.33
ROM Inclinaison pelvienne -0.42 -0.42 -0.20
aé_ ROM flexion/extension de -0.42 -0.40
= hanche
§ ROM flexion/extension de genou -0.56 -0.48 -0.30
° _ Valeur moyenne 0.43 0.31 0.30
flexion/extension du thorax
_ Vitesse de marche -0.39 -0.47 -0.39
.% g Cadence -0.35 -0.45 -0.34
g £ Longueur de pas -0.41 -0.45 -0.39
- Temps de double support 0.51 0.42 0.29

Tableau 7: Corréaltion entre les paramétres radiologiques (mesurés sur les radiographies bi-planes ou au cours de la marche) et

les scores de qualité de vie.

cODHA cSVA cVP rODHA rSVA rvP
2 g SF36-PCS -0.41 -0.37 -0.40 -0.38 -0.52 -0.47
g2 EVA 0.34 0.27 0.33 0.41
53 ol 0.39 0.19 0.33 0.38 0.45 0.36

3.2.3. Discussion des résultats

Alors que le défaut d’alignement postural est généralement évalué sur des radiographies debout en
position statique, cette étude a quantifié ce dernier au cours de la marche en se basant sur une
population de 69 patients atteints de déformations rachidiennes de I'adulte et 62 sujets témoins. Cette
étude repose sur une méthode d'enregistrement de la cinématique osseuse tenant compte des
spécificités anatomiques propres a chaque patient et prenant en compte les artefacts des tissus mous
dans I'application des calculs de cinématique inverse. L'accés aux mouvements osseux a en outre permis
de quantifier non pas des parameétres cinématiques issus de marqueurs réfléchissants, mais des
parameétres radiologiques définis de la méme maniere que ceux utilisés en clinique grace a des analyses
radiographiques. Ces derniers ont été quantifiés en 3D, puis projetés dans les plans frontaux, sagittaux
et axiaux, offrant ainsi une base de discussion ouverte vers l'analyse 3D de la déformation et des
mécanismes compensatoires, en complément des analyses radiographiques.

Ainsi, cette analyse a montré que les patients atteints de déformations rachidiennes de I'adulte
présentant une déformation spinale sévére présentaient une marche déséquilibrée avec une
cinématique de marche altérée. Cette population présentait, en statique, une déformation spinale
typique ainsi que des mécanismes compensatoires habituels : rétroversion du bassin avec une version
pelvienne plus élevée que dans la population témoin, une lordose lombaire réduite, une cyphose
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thoracique, un SVA et un ODHA plus élevés que chez les témoins. De plus, ces mémes patients
présentaient une détérioration de leur qualité de vie, comme indiqué par les résultats des questionnaires.

En plus du cSVA et du cVP, le cODHA, un nouveau parametre prenant en compte la posture globale et la
déviation de positionnement de I'axe téte/bassin par rapport a la verticale, a également été calculé. Les
patients dont le cODHA se situait en dehors du corridor de normalité étaient considérés comme
cinématiquement déséquilibrés, et des investigations supplémentaires sur leur posture cinématique et
statique, ainsi que sur leur cinématique de marche, ont été conduites.

Alors que les patients du groupe ASD-DC présentaient une rétroversion pelvienne et un SVA
significativement plus élevés que les sujets témoins, les patients du groupe ASD-EC ne présentaient
gu'une rétroversion pelvienne augmentée. Cela suggére que les patients ASD-EC pourraient recruter
certains mécanismes compensatoires pour maintenir leur téte au-dessus de leur bassin pendant la
marche, contrairement aux patients du groupe ASD-DC. De plus, le balancement de la téte par rapport
au bassin (Sway) était plus élevé dans le groupe ASD-DC, bien que cela n'atteignait pas une significativité
statistique. Ce résultat pourrait étre plus significatif avec un plus grand groupe de patients, ce qui
indiquerait un contréle de I'équilibre pendant la marche.

Comme prévu, les patients du groupe ASD-DC présentaient des scores de qualité de vie détériorés, avec
une réduction de l'aisance de mouvement, une augmentation de la douleur ressentie et de I'handicap
par rapport aux ASD-EC et aux témoins. Leurs altérations posturales cinématiques étaient cohérentes
avec les altérations statiques. Les patients du groupe ASD-DC présentaient une augmentation de I'ODHA,
du SVA, du PT et de la flexion du genou sur les radiographies, témoignant a la fois de la déformation
rachidienne et du recrutement de mécanismes compensatoires.

L'analyse de I'adaptation de la position statique a la cinématique de marche montre que les sujets
témoins et les patients du groupe ASD-EC présentent une angulation du corps et de la téte vers I'avant
ainsi qu'une augmentation de la rétroversion pelvienne, pouvant étre considérés comme un mécanisme
de controle et de pilotage de la projection du tronc vers |'avant. Cependant, les patients du groupe ASD-
DC présentent une flexion du tronc et une projection de la téte trés prononcées lors de la marche,
accompagnées d'une légére antéversion du bassin, ce qui differe des deux autres groupes. Cela pourrait
indiquer une perte de capacité a augmenter davantage la rétroversion pelvienne par rapport a la position
debout, et donc a maintenir la compensation statique recrutée au niveau du bassin. La projection du
tronc vers l'avant pourrait résulter de cette incapacité a rééquilibrer le corps pendant la marche grace au
bassin.

De plus, la cinématique du tronc et des membres inférieurs était fortement altérée dans le groupe ASD-
DC. Ce groupe présentait les mémes altérations que celles observées dans la littérature (Kawkabani et
al., 2021; Miura et al., 2020; Severijns et al., 2021b), mais a une plus grande échelle : vitesse de marche
réduite, longueur de pas réduite, cadence réduite, augmentation du temps de double appui, ainsi que la
diminution de la mobilité au niveau du genou, de la hanche en flexion/extension et de l'inclinaison
pelvienne dans le plan frontal. Leur indice global de déviation de la marche (GDI) était également réduit
par rapport aux valeurs du groupe témoin, ce qui indique que ces patients sont plus susceptibles de
chuter (Yamagata et al., 2021).

60



Les parametres posturaux cinématiques étaient fortement corrélés aux paramétres statiques, soulignant
I'importance de l'analyse des parametres posturaux globaux en mouvement. De maniére plus
significative, cette étude a démontré que I'ODHA calculé pendant la marche présentait des corrélations
plus élevées avec les scores de qualité de vie que les parametres cinématiques cSVA et cVP. De plus, le
cODHA était corrélé avec le défaut d’alignement spino-pelvien observé sur les radiographies bi-plans ainsi
gu'avec d'autres altérations cinématiques.

3.2.4. Limitation et conclusion

Cependant cette étude présente quelques limitations. La principale résidant dans la différence d’age
entre les groupes. Les sujets ASD-DC étant en effet plus agés que les autres groupes étudiés, ils peuvent
présenter des dégénérescences de la colonne vertébrale ou des articulations plus prononcées dues au
vieillissement des tissus. Cependant, méme en tenant compte de I'dge (en utilisant un modele ANCOVA),
les mémes résultats ont été obtenus.

D’un point de vue méthodologique, bien que le calcul des parameétres radiologiques du bassin repose a
la fois sur la prise en compte des géométries osseuses personnalisées et sur la prise en compte des
artefacts de tissus mous, le calcul du SVA et de 'ODHA au cours de la marche ne repose que sur la prise
en compte des morphologies osseuses spécifiques au patient. Aucune méthode de prise en compte des
artefacts de tissus mous du rachis et plus particulierement de la région cervicale n’a été appliquée.
Cependant, I'étude de Zemp et al. a quantifié le déplacement des marqueurs cutanés sur la colonne
vertébrale par rapport aux vertébres associées de sept sujets en bonne santé. Ces sujets étaient installés
suivant trois positions assises. La premiére avec le dos droit, la seconde avec un dos fléchi de 30° et la
troisieme avec un dos étendu de 30°. Cette étude montre des erreurs de I'ordre de 5mm sur la position
des marqueurs de la partie thoracique (T3) due aux tissus mous (Zemp et al., 2014).Cette erreur de 5mm
est a comparer a des erreurs de I'ordre de 20mm pour les artefacts de tissus mous de la cuisse durant
une activité de marche (Cereatti et al., 2017). Ainsi I'approximation du centre du corps vertébral de C7
par le marqueur correspondant ne semble pas étre source de grande erreur puisque le marqueur de C7
est relativement proche des hautes vertebres thoraciques. Vis-a-vis de I'approximation de la position de
I’'odontoide comme rigide dans le repére de la téte, aucune information n’a pu étre trouvée dans la
littérature pour valider ou rejeter cette hypothéese. Cependant, la faible épaisseur des tissus mous dans
cette région est favorable, selon nous, a réalisation de cette hypothese.

De plus, le temps de traitement peut étre un frein au déploiement en routine clinique de cette
méthodologie. En effet, le temps de réalisation des reconstructions osseuses et évaluées a 1h par sujet,
accompagné d’'une 1h supplémentaire pour les calculs de cinématiques et des paramétres
radiographiques au cours du mouvement (en prenant en compte les artéfacts de tissus mous).

En conclusion, cette étude a présenté un nouveau parameétre postural qui décrit I’équilibre du patient
pendant la marche et qui est fortement lié aux scores de qualité de vie. Les patients atteints de
déformations rachidiennes de I'adulte étudiés dans cette partie présentaient un défaut d’alignement
postural persistant durant la marche et associé a des altérations cinématiques du tronc, du bassin et des
membres inférieurs. Enfin, la rétroversion pelvienne semble étre un élément clef d’équilibre cinématique
pour ces patients, puisque le groupe ASD-DC ne présentait pas d’augmentation de la rétroversion
pelvienne et un ODHA trés élevé par rapport aux témoins. Ceci tendrait a montrer un épuisement de la
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réserve de version pelvienne. Ainsi, I’étude de la version pelvienne par rapport a ODHA pourrait étre un
indicateur d’altération du mouvement chez ces patients.
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3.3. Application 2 : étude de l'orientation de la hanche durant la marche
Pour rappel, I'objectif de cette étude était d'examiner la relation entre la rétroversion pelvienne et les
modifications de I'orientation acétabulaire et de I'alignement global pendant la marche.

3.3.1. Méthodologie spécifique a cette étude

3.3.1.1. Population étudiée

Au total, 89 patients atteints de déformations rachidiennes de I'adulte (ASD) (52120 ans, 70 femmes) et
37 sujets asymptomatiques (46+14 ans, 25 femmes) ont été recrutés. Les patients ASD ont été inclus s’ils
présentaient des douleurs dorsales et au moins un des critéres radiographiques définis par I'International
Spine Study Group (Kim et al., 2017): version pelvienne (PT) > 25°, IP-LL > 10°, angle de Cobb frontal >
20°, SVA > 50 mm, ou cyphose thoracique (TK) > 60°. Les criteres d'exclusion du groupe témoin étaient
tout antécédent de chirurgie orthopédique et/ou douleur dorsale.

3.3.1.2. Parametres cliniques radiologiques étudiés

Pour cette application, les paramétres d’alignement global et spinopelvien suivants ont été calculés a
I'aide des reconstructions 3D a partir des radiographies statiques : I'incidence pelvienne (IP en °), la
version pelvienne (rVP en °), le décalage IP-LL (en °), I'axe vertical sagittal (rSVA en mm), angle odontoid
to hip axis angle (ODHA en °), la lordose lombaire (L1S1 en °), la cyphose thoracique avec les angles T1T12
et T4AT12 (en °) et I'angle de Cobb frontal (en °), voir Figure 24a. A ces parametres ont été ajoutés les
parameétres acétabulaires suivants : I'antéversion acétabulaire (en °), I'inclinaison de I'acétabulum (en °),
le recouvrement externe (également appelé angle vertical de bord central, en °), le recouvrement
antérieur et le recouvrement postérieur de la téte fémorale (en °), voir Figure 24b.

a. (2

1o P () VP ()

CT (°

CObbfrontal(o)
-

-

LL(®)

Antéversion Abduction Inclinaison Couverture Couverture Couverture
acétabulaire(®) acétabulaire (°) Acétabulaire (°) extene (°) antérieure (°) postérieure (°)

Figure 24: Parametres radiologiques calculés sur les reconstructions squelettiques en 3D : a. paramétres posturaux et spino-
pelviens, b. paramétres acétabulaires.

Seul le membre droit a été analysé en détail dans cette étude, car les deux membres ont été jugés comme
symétriques. Les résultats du membre gauche sont cependant donnés dans le Tableau 9 en fin de partie.
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3.3.1.3. Création de sous groupes de patients atteints de déformations rachidiennes de I'adulte

La rétroversion pelvienne (VP) a été analysée en fonction de I'incidence pelvienne (IP) pour tous les sujets
afin de discriminer les sujets présentant une version pelvienne anormale. Pour ce faire, nous avons utilisé
I’équation et le corridor de référence de la littérature (PT=0.37*PI-7°), évalué dans I'’étude de (Amabile
et al., 2018b) sur des sujets caucasiens. Les patients ASD présentant une version pelvienne par rapport a
I'incidence pelvienne supérieure a 2 écarts types (o) par rapport aux témoins ont été regroupés en tant
qgue ASD-VP, sinon en tant que ASD-norm (Figure 3).

En cas de différence significative d'age entre les groupes, la division du groupe témoin en T-jeunes et T-
agés a été prise en compte.

3.3.1.4. Analyse statistique spécifique a cette étude

En plus du traitement statistique préalablement défini dans la premiére sous-partie, la variation des
parameétres posturaux, spinopelviens et acétabulaires durant le cycle de marche a été présentée pour
chaque groupe sous forme de courbes cinématiques. Ces courbes ont été comparées entre elles a l'aide
de la méthode statistique de cartographie paramétrique statistique (SPM) présentée dans la publication
de (Pataky, 2012).

3.3.2. Résultats de I'étude

Les patients ASD ont été regroupés comme suit : 25 patients dans le groupe ASD-VP (65114 ans, 21
femmes) et 64 dans le groupe ASD-norm (46118 ans, 49 femmes). Les sujets témoins ont été répartis en
deux groupes : T-agés (> 60 ans) et T-jeunes (< 60 ans), afin de correspondre a I'age des groupes ASD-VP
et ASD-norm respectivement. |l y avait 12 sujets dans le groupe T-agés (60+8 ans, 5 femmes) et 25 dans
le groupe T-jeunes (39+10 ans, 20 femmes).

Version Pelvienne vs Incidence Pelvienne

65 -+
— 55 +
I
w
c 45 T
3 o
> 35+
& : ‘e @® ASD-norm
c 25 + ° ] . B
0 * .0 ® Témoins
o e .t.‘ o®
o 15 + ) * o0

® S
5T ® .0.0: *
—= : -+t :
5% 20® 40 60 80

Incidence Pelvienne (°)

Figure 25: Distributions des versions pelviennes des sujets étudiés en fonction de leur incidence pelvienne, les patients ASD-VP
ont été déterminés grdce au corridor de normalité décrit dans (Amabile et al., 2018a)

3.4.2.1. Questionnaires de qualité de vie et parametres radiologiques en position debout

Les groupes ASD-VP et ASD-norm présentaient tous deux une diminution significative des scores de
qualité de vie. La composante physique du Short Form 36 était ainsi diminuée pour les deux groupes par
rapport aux groupes témoins T-agés et T-jeunes (respectivement 38, 41, 51, 47, p < 0,05). De plus, le
groupe ASD-VP présentait des marqueurs d’handicap et de douleurs plus importantes que les trois autres
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groupes avec a la fois un score plus élevé pour I’ODI (38 contre 25 pour les ASD-norm, 6 pour les T-agés
et 3 pour les T-jeunes) et pour I'EVA (7 contre 5, 2 et 2 respectivement), voir Figure 26.
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Figure 26: Comparaison des scores aux questionnaires de qualité de vie entre les groupes

3.3.2.2. Alignement corporel sur les radiographies statiques

La comparaison des ASD-VP et de leur groupe témoin associé montre que ces patients présentent une
rétroversion pelvienne radiographique plus élevée de 30.8 (o = 8.3)° pour une incidence pelvienne de
51.9 (9.5)° par rapport a une version de 11.5 (4.6)° pour une incidence de 51.2 (8.0)° dans le groupe T-
agés. Par rapport a ce méme groupe témoins, les ASD-VP présentaient également une posture plus
compensée avec une forte extension du genou de 11.9 (14.2)° contre 1.4 (4.5)°, ainsi qu’un angle de Cobb
frontal accru de 22.2 (14.4)° contre 5.0 (5.5)°, une augmentation de I'inadéquation IP-LL de 20.8 (19.1)°
contre -10.7 (5.7)°, une diminution de la lordose lombaire de 30.1 (20.7)° contre 61.5 (8.3)° mais une
méme cyphose thoracique de 43.5 (17.6)° contre 46.9 (7.2)°. L'ensemble des p-valeurs étaient inférieurs
a 0.05.

D’un point de vue de I'équilibre global, les patients du groupe ASD-VP présentaient une posture
déséquilibrée avec un avancement du tronc et de la téte par rapport au bassin, via un angle rODHA de
5.1 (3.5)° contre 2.2 (1.2)° et une distance rSVA de 57.4 (52.6)mm contre 7.7 (20)mm pour le groupe T-
agés. Les p-valeurs étaient inférieurs a 0.05.
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Figure 27: Comparaison entre les groupes des parameétres radiologiques calculés sur les radiographies bi-planes

Enfin, vis-a-vis des parametres acétabulaires, les patients du groupe ASD-VP révélaient une couverture
des tétes fémorales plutét postérieure et latérale de la téte fémorale différente des couvertures des
groupes témoins agés et jeunes. Ainsi leur acétabulum droit présentait une inclinaison acétabulaire
significativement plus élevée de 36.7 (8.6)° contre 26.3 (4.7)° pour le groupe T-agés, de méme qu’une
antéversion acétabulaire significativement plus élevée de 25.9 (4.2)° contre 20.6 (3.0)° pour le groupe T-
agés) et une couverture antérieure de la téte fémorale significativement réduite de 50.8 (6.8)° contre
59.7 (4.1)° par rapport aux témoins des groupes T-agés, voir Figure 28. Toutes les p-valeurs étaient

inférieures a 0.001.
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Figure 28: Comparaison entre les groupes des parameétres acétabulaires issus des reconstructions osseuses en position debout
statique dans la cabine EOS.

3.3.2.3. Parameétres radiologiques et cinématiques durant la marche

Au cours de la marche, le groupe ASD-VP présentait une rétroversion pelvienne cinématique moyenne
significativement plus élevée que celle des autres groupes, et quasi identique a leur rVP avec une valeur
de 31.4(7.9)° contre 16.9 (9.5)° chez les T-agés (p < 0,001), voir Figure 29. Ce groupe présentait également
un angle cODHA moyen plus élevée pendant I'intégralité du cycle de marche, atteignant 9.1 (5.3)° contre
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4.7 (2.6)° chez les T-agés (p < 0,01), accompagné d’une augmentation de son amplitude de mouvement,
Sway, de 3.7 (1.5)° contre 2.3 (0.8)° chez les sujets du groupe T-agés (p < 0.05).
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Figure 29: Evolution des angles version pelvienne et ODHA durant le cycle de marche en fonction des groupes.

Concernant les parametres acétabulaires durant le cycle de marche, le groupe ASD-VP présentait une
antéversion acétabulaire cinématique accrue, avec un angle de 23.8 (4.7)° contre 21.4 (3.8)° dans le
groupe T-agés (p < 0.05) associé a une couverture externe de I'acétabulum plus élevée avec 38,3 (6.0)°
contre 30.2 (6.7)° pour le groupe T-dgés (p < 0.001). Ils présentaient de plus une couverture antérieure
de I'acétabulum plus faible avec 52.9 (5.1)° contre 57.4 (6.9)° pour le groupe T-agés et une inclinaison
acétabulaire significativement plus élevée avec 33.0 (8.4)° contre 28.2 (5.2)°, voir Figure 30.
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Figure 30: Evolution des angles acétabulaires durant le cycle de marche en fonction des groupes.

Enfin, le groupe ASD-VP présentait une cinématique de marche globalement altérée par rapport aux
autres groupes : ils marchaient a une vitesse plus lente (0.8(c = 0.3)m.s contre 1.2(c = 0.3)m.s* dans le
groupe T-agés), une longueur de pas plus courte (0.5(c = 0.1)m contre 0.6(c = 0.1)m pour les autres
groupes) et une cadence réduite (95.6(c = 13.7)pas.min contre 110.2(c = 16.4)pas.min’ pour le groupe
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T-agés). Enfin, l'indice global de déviation de la marche (GDI) confirmait ces altérations de la marche avec
une valeur de 80.2 (9.3) pour les ASD-VP contre 94.7 (12.9) pour le groupe T-agés, toutes les p-valeurs
étaient inférieures a 0.001.

3.3.2.4. Corrélations entre les parametres radiologiques calculés dans la cabine EOS et durant la marche,
les scores de qualité de vie et les paramétres cinématiques usuels

L'analyse univariée a montré que l'inclinaison acétabulaire, I'antéversion et la couverture externe de
I'acétabulum, toutes trois calculées en cinématique, étaient principalement corrélées au SVA, a la version
pelvienne VP, a I'inadéquation IP-LL et a la flexion du genou mesurées sur les radiographies statiques (les
valeurs de r étaient comprises entre 0.28 et 0.67, p < 0.05).

Ces grandeurs acétabulaires cinématiques présentaient de plus des corrélations avec les scores de qualité
de vie, plus particulierement avec les scores de la composante physique du Short From 36, de I'échelle
visuelle analogue et de I'indice d’incapacité fonctionnelle ODI (0.23 <r < 0.34, p < 0.05), voir Tableau 8.

Tableau 8: Corrélations entre les paramétres de la hanche calculés au cours de la marche, les paramétres posturaux et spino-

pelviens calculés sur les radiographies statiques, ainsi que les scores de qualité de vie.

Parametres sur les radiographies statiques Scores de qualité de vie
Parametres acétabulaires Cobb Extensio SF36 SF36:
L, . ODHA SVA VP IP-LL T1T12 ndu L1S1 EVA ODI
cinématiques Frontal PCS MCS
genou

Moyenne 0.30 0.44 0.42 -0.24
Antéversion

ROM 0.23 -0.29 -0.31

Moyenne 0.31 0.47 0.45 -0.25
Inclinaison

ROM -0.29 0.28 -0.32 | -0.24
Couverture |Moyenne 0.30 0.50 0.67 0.58 0.28 -0.38 | -0.23 0.28 0.31

externe  [RoM 0.43 | 0.36

3.3.3. Discussion des résultats

Pour compenser leur déformation spinale et rétablir I'alighement entre la téte et le bassin, les patients
atteints de déformation rachidienne de I'adulte augmentent leur rétroversion pelvienne en position
debout. Ce mécanisme, qui a précédemment été associé a des changements d'orientation de la hanche,
a été examiné dans cette étude pendant la marche. Les patients présentant une rétroversion pelvienne
excessive par rapport a leur morphologie pelvienne (déterminée par l'incidence pelvienne) présentaient
une inclinaison acétabulaire cinématique accrue, ainsi qu'une antéversion acétabulaire, une couverture
externe de l'acétabulum et une couverture postérieure de la téte fémorale augmentées pendant la
marche.

Le choix de diviser les patients en fonction de la rétroversion pelvienne et de l'incidence pelvienne
découle de la relation presque linéaire entre ces deux parametres chez la population asymptomatique
(Vialle et al. 2005 , Amabile et al. 2018). Lorsque les courbures de la colonne vertébrale sont altérées en
raison de facteurs locaux (altération des propriétés mécaniques des tissus mous) ou globaux (altération
du contréle neuromusculaire), la rétroversion pelvienne devient un mécanisme de compensation majeur.
Les patients présentant une rétroversion pelvienne excessive (ASD-VP) sont ceux dont la rétroversion
pelvienne dépasse le corridor de normalité défini par deux écart-types par rapport a une population
témoin de référence.
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Comme prévu, les patients du groupe ASD-VP étaient plus agés que ceux ayant une rétroversion
pelvienne considérée comme normale par rapport a leur morphologie pelvienne. Pour prendre en
compte les changements naturels de la rétroversion liés au vieillissement de la colonne vertébrale, un
groupe témoin plus agé (T-agés) a été défini pour les comparaisons ultérieures.

Les patients ASD avec rétroversion pelvienne excessive présentaient des scores altérés de qualité de vie
par rapport aux autres groupes de patients et aux témoins. Cela est cohérent avec les études précédentes
qui ont montré la relation entre I'augmentation du défaut d’alignement global, la rétroversion pelvienne
et la détérioration des scores de questionnaires de qualité de vie (Lafage et al., 2009).

Lors de I'analyse des radiographies statiques, ces patients présentaient une augmentation de la flexion
du genou, qui est un mécanisme compensatoire supplémentaire développé par des patients ayant déja
épuisé leur réserve de rétroversion pelvienne. En fait, ces patients présentaient une déformation spinale
plus sévere, avec une lordose lombaire réduite (diminution de LL) et une augmentation du décalage IP-
LL, ce qui entrainait un déplacement vers |'avant du tronc et de la téte (augmentation de I'ODHA et du
SVA).

Lors de I'analyse de leurs hanches en position debout, les patients du groupe ASD-VP présentaient une
inclinaison acétabulaire, une antéversion et une couverture postérieure de la téte fémorale accrues. Dans
I'ensemble, ces parameétres indiquent un changement significatif dans I'architecture de la hanche avec
une couverture postérieure excessive de la téte fémorale. Ces résultats concordent avec les études
statiques réalisées par (Mekhael et al., 2021).

Durant la marche et par rapport a la position statique, les patients du groupe ASD-VP conservaient leur
rétroversion pelvienne excessive tout en augmentant le déplacement vers I'avant du tronc. En effet, 44
% des patients ASD-VP augmentaient leur ODHA de plus de 5° (contre 11 % des groupes ASD-norm et
groupes témoins) pour passer de la position statique a la fonction de marche.

Au cours de la marche, les patients ASD-VP présentaient une inclinaison acétabulaire et une antéversion
excessive pendant I'intégralité du cycle de la marche, associées a une couverture antérieure réduite de
la téte fémorale et une couverture extérieure excessive par rapport aux trois autres groupes. Ces

résultats confirment les observations réalisées sur les radiographies statiques et montre que I'altération

des couvertures des tétes fémorales reste présentent durant les mouvements de marche.

L'analyse univariée montre que cette altération de I'orientation cinématique de la hanche était liée a la
lordose lombaire réduite, au décalage IP-LL et au déplacement vers I'avant du tronc. De plus, les résultats
de cette étude étaient associés a une détérioration de la qualité de vie des patients.

3.3.4. Limitations et conclusion

Cette étude présente quelques limitations. La principale tient dans le nombre de sujets associé a chaque
sous-groupes et la répartition homme femme de chacun d’eux. Le groupe témoin agé est bien apparié
selon I'4ge au groupe ASD-VP, mais n'est composé que de 12 sujets dont la répartition hommes/femmes
ne correspond pas a celle de ce groupe pathologique.

Une seconde limitation se retrouve commune a la premiére application et tient dans le calcul de 'ODHA
exprimé dans le repére téte. Bien que les tissus mous soient trés peu présents sur le crane, il est possible
que les mouvements de téte ne correspondent pas totalement aux mouvements de I'odontoide.
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En conclusion, I'analyse cinématique combinée a I'analyse radiologique statique en 3D a fourni des
informations complémentaires permettant une meilleure compréhension des mécanismes posturaux
recrutés par les patients atteints de déformations rachidiennes de I'adulte. Cette application a mis en
évidence l'importance de prendre en compte la version pelvienne par rapport a l'incidence pelvienne en
montrant que les patients ASD avec une rétroversion pelvienne excessive présentaient des altérations
non seulement en termes de qualité de vie, mais aussi d'équilibre statique et cinématique. Cette étude a
de plus révélé chez ces patients une orientation cinématique néfaste de la hanche, montrant une
couverture acétabulaire de la téte fémorale postérieure et en externe, avec une couverture réduite a
I'avant. Ce schéma d'orientation de la hanche a été associé a une augmentation du risque d'arthrose de
la hanche chez les patients (Valera et al., 2018).
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Tableau 9: Tableau récapitulatif des valeurs de chaque parametre acétabulaire donné pour les coté droits et gauche et étudiés dans les cas suivant : EOS pour valeur issue des reconstructions 3D en
position statique dans la cabine EQS, moyenne pour la valeur moyenne du paramétre au cours de la marche, ROM pour I'amplitude de ce paramétre au cours du cycle de marche et Delta pour la
différence entre la valeur cinématique et statique dans la cabine EQOS. Les p-valeurs sont celles issues des tests de Kruskall-Wallis. A noter le rajout des taux de recouvrement antérieurs et postérieurs,
calculés a postériori comme % de recouvrement entre I'acétabulum et les sphéres représentant les tétes fémorales.

Coté GAUCHE Coté DROIT

ASD - VP T-agés ASD - norm T-jeunes p-valeur ASD - VP T-agés ASD - norm T-jeunes p-valeur

Couverture postérieur (°) EOS 1046 6,4 976 55 973 6,8 99,2 57 0,005 Couverture postérieur (°) EOS 101,5 5,5 101,3 4,2 96,5 59 97,3 45 0,886
Moyenne 87,7 87 92,1 49 889 6,6 89,0 54 0,101 Moyenne 99,7 5,0 99,9 3,7 97,1 63 988 34 0,900

ROM 95 42 12,7 7,3 108 4,9 143 5,0 0,236 ROM 23 26 14 05 1,3 08 1,2 06 0,607

Delta -17,5 12,8 48 87 -8,6 11,0 -06 7,7 <0,0001 Delta -1,9 4,6 -1,4 3.8 06 4,1 16 22 0,203

Recouvrement postérieur (%) EOS 33,7 3,5 31,8 3,4 309 25 299 34 0,108 Recouvrement postérieur (%) EOS 31,5 3,6 28,7 3,2 27,7 29 275 2,6 0,026
Moyenne 31,2 3.2 30,3 3,4 293 21 288 37 0,168 Moyenne 29,8 34 28,1 3.3 269 30 27,0 33 0,114

ROM 100 26 94 31 96 24 90 24 0517 ROM 83 18 86 1,5 83 1,7 89 17 0,721

Delta 26 13 15 21 16 13 -1,1 23 0,012 Delta 1,7 12 0,7 1,1 08 14 05 1,5 0,021

Couverture antérieur (°) EOS 548 7,0 62,4 49 59,7 6,3 60,1 5,2 0,004 Couverture antérieur (°) EOS 50,8 6,8 59,7 4,1 58,7 6,1 59,0 53 0,000
Moyenne 550 10,2 575 6,7 557 89 571 66 0,710 Moyenne 52,9 5,1 57,4 69 57,2 56 588 53 0,018

ROM 12,1 57 159 388 138 7,7 175 7,7 0278 ROM 57 3,1 50 3,9 45 41 51 47 0271

Delta 03 66 -49 43 -39 70 -30 59 0,019 Delta 21 64 -23 69 -1,5 64 -0,2 4,1 0,049

Recouvrement antérieur (%) EOS 11,2 29 12,3 1,9 129 26 13,8 2,1 0,108 Recouvrement antérieur (%) EOS 119 2,5 14,8 3,0 14,8 2,7 16,0 2,8 0,004
Moyenne 13,8 3,0 35,2 9,5 15,1 4,0 26,8 119 0,168 Moyenne 13,6 2,3 15,5 3,2 15,6 2,7 16,5 2,8 0,050

ROM 79 1,7 94 31 87 20 90 24 0,517 ROM 95 2.2 86 15 10,0 2,55 10,3 3,6 0,169

Delta 13,8 3,0 22,9 10,6 145 29 13,3 11,5 <0,0001 Delta 1,8 1,2 0,7 1,1 08 13 05 16 0,008

Couverture externe (°) EOS 359 7,7 31,1 8,3 353 59 336 6,2 0,187 Couverture externe (°) EOS 31,4 8,0 31,0 3,8 32,8 6,5 30,8 6,5 0,686
Moyenne 386 68 282 47 30,7 4,7 295 2,8 <0,0001 Moyenne 383 6,0 30,2 6,7 293 6,0 283 4,4 0,000

ROM 34 12 32 24 25 13 27 15 0,300 ROM 39 1,8 3,4 2,7 26 13 26 14 0,127

Delta 28 77 29 69 45 66 -41 56 0,044 Delta 69 92 -0,9 7,6 34 66 -25 56 0,014

inclinaison acétabulaire (°) EOS 383 74 26,4 6,5 248 7,5 226 6,0 0,000 inclinaison acétabulaire (°) EOS 36,7 8,6 26,3 4,7 249 85 246 7.4 0,001
Moyenne 316 91 28,2 7,0 256 7.8 263 55 0,405 Moyenne 33,0 84 28,2 5.2 265 75 278 5.2 0,129

ROM 13,1 75 19,7 10,9 15,5 64 18,1 6,9 0,064 ROM 11,0 438 17,6 8,2 149 6,4 17,2 6,3 0,009

Delta -6,8 59 -0,9 5,3 00 51 35 38 0,008 Delta -38 7,3 2,0 50 16 6,6 32 49 0,029

Abduction acétabulaire (°) EOS 59,0 49 56,4 53 54,1 39 54,4 39 0,092 Abduction acétabulaire (°) EOS 59.7 5.4 56.9 2.5 55.7 3.6 55.7 4.2 0,180
Moyenne 57,5 428 58,7 4,5 55,5 3,6 56,1 3,8 0,532 Moyenne 57.8 4.9 57.2 3.1 55.5 34 56.0 2.8 0,979

ROM 76 45 110 34 96 36 109 3,7 0,010 ROM 6.9 35 9.8 3.4 9.4 35 11.3 3.5 0,016

Delta -1,5 23 1,7 22 1,1 21 23 30 0,202 Delta -1.9 3,0 0.3 2.9 -0.2 33 02 2.7 0,027

Antéversion acétabulaire (°) EOS 263 43 17,4 41 18,7 54 18,4 4,3 <0,0001 Antéversion acétabulaire (°) EOS 25.9 4.2 20.6 3.0 18.6 6.1 17.8 4.2 0,002
Moyenne 23,6 438 18,6 51 20,5 34 194 5,1 0,011 Moyenne 23.8 4.7 21.4 3.8 19.9 5.7 20.2 3.1 0,148

ROM 34 27 3,9 16 42 43 34 1.2 0,138 ROM 3.7 2.8 34 1.2 35 1.3 35 1.2 0,657

Delta -2,8 24 -0,3 15 02 24 5 22 0,009 Delta -2.0 35 0.8 4.1 1.4 40 24 23 0,023
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3.4. Synthese du chapitre 3

Le projet de these avait pour premier objectif de proposer une analyse cinématique des parametres
radiologiques usuels dans le cadre des pathologies musculosquelettiques, en se concentrant sur les
déformations rachidiennes de I'adulte.

De nombreuses méthodes de la littérature suggéraient de calculer ces parametres radiologiques en se
basant directement sur la cinématique des marqueurs réfléchissants, entrainant des incertitudes de
mesure en raison des artefacts des tissus mous et des imprécisions de calcul des repéres anatomique et
des parametres radiologiques. Nous avons donc appliqué deux méthodes pour répondre a ces limitations.
L'étude de parameétres radiologiques a été calculée a partir de reconstructions osseuses, et les artefacts
des tissus mous du membre inférieur ont été pris en compte a I'aide d’'une méthode éléments finis.

Ainsi, une premiere application de cette méthode a I’analyse des déformations rachidienne de 'adulte a
permis de quantifier certains mécanismes compensatoires cinématiques et a mis en évidence des signes
d'échec des compensations dans les cas les plus sévéres. De plus, une seconde application a permis de
montrer qu’une augmentation accrue de la rétroversion pelvienne durant le cycle de marche pouvait
créer une orientation de I'acétabulum propice a I'apparition d’arthrose de la hanche.

Cependant, bien que cette étude mette en évidence des défauts d’alignement posturaux lors de la
marche, elle ne fournit pas d'informations sur les mécanismes musculaires recrutés par les patients. Des
premiers éléments permettant son étude constitueront la prochaine partie de notre recherche.
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Chapitre 4 : Personnalisation de modele musculosquelettique du
membre inférieur pour I'étude de variations de longueur musculaires

durant la marche chez des populations pathologiques

Cette partie vise a contribuer a la personnalisation des géométries des modeles musculosquelettique
pour réaliser une analyse fonctionnelle des déformations rachidiennes de I'adulte. Dans ce but, une
premiére sous-partie présente une méthode de personnalisation de modele musculosquelettique
géométrique et en propose une évaluation dans le logiciel OpenSim par rapport a un modele issu de la
littérature mis a I’échelle. Cette évaluation porte sur les variations de longueurs musculaires du membre
inférieur au cours de la marche.

Une seconde sous-partie présente I'application du modéle personnalisé a la méthode de calcul de
cinématique présenté au chapitre précédent, c’est-a-dire a la définition de repéres anatomiques issus
d’imagerie et a la prise en compte d’artefact de tissus mous par une méthode éléments finis. Les
longueurs musculaires issues de ce traitement seront comparées a celles issues de la méthode de calcul
cinématique implémenté dans OpenSim, utilisant des repéeres anatomiques génériques et prenant en
compte les artefacts de tissus mous par optimisation globale. Ces deux sous-parties serviront a confirmer
I'utilisation possible de notre modele personnalisé appliqué a notre méthode de calcul cinématique en
vue d’une application clinique.

Ainsi, une derniére partie proposera une étude de I'évolution des longueurs musculaires du membre
inférieur au cours de la marche entre une population saine et une population atteinte de déformation
rachidienne de I'adulte.
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4.1. Personnalisation d’un modele musculosquelettique et impact sur les variations de
longueurs musculaires au cours de la marche

4.1.1. Introduction

Cette étude présente une méthode de personnalisation d’'un modéle musculosquelettique dans le logiciel
OpenSim. Cette implémentation permettra de quantifier I'impact d’une telle personnalisation sur
I’évaluation des longueurs musculaires au cours du mouvement par comparaison avec un modele
générique mis a l"échelle. Cet impact sera évalué sur une population saine et une population
pathologique atteinte de déformation rachidienne de I'adulte.

4.1.2. Méthode

4.1.2.1. Population étudiée

Pour cette étude, 20 patients atteints de déformations rachidiennes de I’adulte (55.5 ans, écart-type (o)
=22.6 ans ; 90% de femmes) et 15 sujets asymptomatiques (39.6 ans, o = 12.9 ans ; 73% de femmes) ont
été inclus. Les mémes criteres d’inclusion et d’exclusions du chapitre 3 ont été appliqués pour les
populations pathologiques et témoins.

De la méme maniere que dans les études du chapitre 3, tous les participants ont été équipés de
marqueurs réfléchissants pour I'analyse de la marche, suivant les protocoles modifiés de Davis et Leardini
(Davis et al., 1991; Leardini et al., 2011) et ont réalisé une analyse 3D de la marche a l'aide de 7 caméras
infrarouges MX3. Une acquisition en position statique a été d’abord enregistrée suivie de plusieurs
acquisitions de marche réalisées a vitesse spontanée. Ces acquisitions ont ensuite été comparées en
termes de cohérence cinématique a l'aide du logiciel Polygon (Vicon Motion Systms, Owford, Royaume -
Uni) et un essai représentatif a été retenu pour le calcul des paramétres cinématiques.

Des radiographies bi-planes ont été réalisées pour chaque participant, a partir desquelles des
reconstructions osseuses 3D des vertebres, du bassin, du fémur et du tibia, ainsi que de I'enveloppe
corporelle, ont été extraites. Ces radiographies ont de plus permis d’obtenir des géométries musculaires
propres a chaque sujet grace a une méthode développée de J. Hausselle et G. Dubois présenté dans la
section suivante lors de la personnalisation des géométries musculaires du modéle générique OpenSim.

4.1.2.2. Implémentation du modele musculosquelettique personnalisé dans le logiciel OpenSim

Ces travaux reposent sur des études antérieures portant sur la personnalisation du systéme osseux et
articulaire d'un modele générique développé sous OpenSim, version 3.5, a l'aide de l'imagerie EOS
(Bourgain et al., 2016; Eyssartier et al., 2022, 2020; Marsan, 2019; Poulet et al., 2020). Dans ce contexte,
ces travaux de these ont consisté a adapter les méthodes de personnalisation déja publiées a la version
4.0 du logiciel OpenSim. En effet, cette version présentait une architecture de modele différente des
versions précédentes, rendant les algorithmes déja développés inutilisables. Ensuite, dans un deuxieme
temps, nous avons procédé a l'intégration du modele musculaire personnalisé, tel qu'il est présenté dans
la section 4.1.2.2. Implémentation du modéle musculosquelettique personnalisé, et nous avons testé
I'ensemble des méthodes de personnalisation sur une cohorte de sujets. La suite du document présente
donc en détail ces méthodes.

La premiere étape de la personnalisation a consisté a mettre a I’échelle le modele générique utilisé dans
OpenSim, a savoir le modéle corps complet développé par Bruno et al. (Bruno et al., 2015), qui est
composé, pour le membre inférieur, du modeéle OpenSim gait2392.
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Personnalisation des géométries ostéoarticulaires
Les géométries osseuses du modele OpenSim générique sont des ensembles de points exprimés dans les
reperes segmentaires locaux et enregistrés au format STL.

Pour les personnaliser, les reperes locaux tels que définis dans le modele générique ont été calculés sur
les géométries osseuses issues des reconstructions radiographiques, puis, chaque nceud des maillages
osseux personnalisé a été exprimé dans son repére local. Ce nouvel ensemble de points, qui a été
enregistré au format STL, a été utilisé pour remplacer les géométries du modele générique.

Personnalisation des orientations et position relative de chaque os

Cependant, il est important de noter que les géométries osseuses personnalisées ne présentaient pas
nécessairement les mémes orientations et positions que celles observées sur les radiographies. En effet,
dans OpenSim, un champ de données spécifique décrit la position et I'orientation des reperes
segmentaires locaux dans un repére dit « parent », et ce champ n’a pas été modifié dans le traitement
précédent.

Afin de résoudre cette incohérence, les positions et orientations des repéres locaux par rapport aux
repéres parents, tels que spécifiés dans le modéle OpenSim, ont été calculées dans I'environnement EOS.
Ces informations ont ensuite été utilisées pour repositionner les géométries osseuses personnalisées
conformément aux radiographies.

De plus, dans le modele générique Gait2392 que nous avons personnalisé, il existait une contrainte
cinématique entre les degrés de liberté du genou dans le plan sagittal, ce qui signifiait que la position du
repére du tibia par rapport au repére du fémur était contrainte en fonction de I'angle de flexion du genou.
Lors de la personnalisation des modeéles a chaque sujet dans I'environnement EQS, étant donné que
chaque individu présentait des angles de flexion du genou spécifiques, cette contrainte modifiait la
position du repére du tibia par rapport au repére du fémur en fonction de la valeur de flexion de genou
observée. Cette modification pouvait entrainer une erreur d'environ un centimétre dans le
positionnement relatif du tibia par rapport au fémur.

Pour remédier a cela, la contrainte cinématique a été supprimée afin de fixer la position du repére du
tibia par rapport au fémur et de faciliter la personnalisation. Cependant, cette décision a entrainé une
modification de la cinématique du genou, qui est désormais représentée comme une articulation en
liaison pivot.

Personnalisation des reperes osseux et centre articulaire

Enfin, les axes et centres des repéres de la hanche et des vertebres ont été définis comme présentés dans
les publications de (Eyssartier et al., 2020; Marsan, 2019) pour correspondre aux morphologies et aux
reperes définis dans I’environnement EOS.

A cette étape, le modele OpenSim était donc composé des géométries, positions, orientations et
systemes d’axes osseux issus des reconstructions 3D. La derniére étape consistait a personnaliser les
points d’insertions et de passages des chemins musculaires.

Personnalisation des géométries musculaires
Les géométries musculaires propres a chaque sujet ont été obtenues grace a un modele musculaire
personnalisé se basant sur la méthode développée de J. Hausselle et G. Dubois (Dubois, 2014). Vis-a-vis
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de ce modele, le travail personnel a consisté a éprouver la robustesse de la méthode (précédemment
utilisée sur 8 sujets) sur les cohortes de sujets présentés dans cette partie et dans la partie 4.3., a
I'implémenter dans le logiciel OpenSim, ainsi qu’a I'utiliser pour le calcul de longueurs musculaires durant
le mouvement, ce qui sera présenté dans la section 4.2. Pour des raisons de compréhension générale du
chapitre, ce modele est résumé dans cette sous-section.

Dans leurs études, J. Hausselle et G. Dubois ont construit un modele spécifique du systeme
musculosquelettique d’un sujet adulte masculin (27 ans, 182cm, 82kg) en position debout. Pour cela, les
géométries du bassin, des fémurs, des tibias et de I’'enveloppe corporelle ont été reconstruites a I'aide
de radiographies bi-planes en position debout et de méthodes issues de la littérature (Dumas et al., 2005;
Nérot et al., 2015; Quijano et al., 2013). Les muscles et I'enveloppe corporelle en position couchée ont
été également segmentés manuellement sur des images IRM a I'aide de la méthode de déformation d’un
objet sujet paramétrique (DPSO) (Jolivet et al., 2014; Nordez et al., 2009). Au total, 544 points de controle
identiques entre les enveloppes corporelles et certains points anatomiques des os du membre inférieur
venant des radiographies en position debout et des images IRM en position couchée ont été identifiés.
Ces points de contrble ont été utilisés pour appliquer une méthode de déformation non linéaire par
krigeage (Trochu, 1993) afin d'obtenir les morphologies musculaires 3D en position debout. Les points
d’insertion musculaire ont été associés a un noeud spécifique des maillages osseux propres aux
reconstructions 3D. Ainsi un modele musculaire générique adapté a la position debout a été reconstruit,
voir Figure 31.

Ce modele a ensuite été déformé non linéairement pour correspondre a la morphologie de chaque
nouveau sujet traité pour obtenir un modéle musculosquelettique personnalisé. Pour ce faire, chaque
nouveau sujet effectuait une radiographie bi-plane permettant d’extraire les géométries 3D du bassin,
des fémurs, des tibias, des fibulas et de I’enveloppe corporelle.

L’enveloppe corporelle a été divisée en 5 segments (jambe, cuisse et bassin). Chaque segment a été divisé
en 12 sections, et chaque section a servi a définir 20 points de controéles. Ces points étaient équirépartis
sur le contour de chaque section de segment (voir Figure 31). A ces points ont été ajoutés 200 points de
chaque maillage osseux, donnant un ensemble de 2200 points de controle. Ces points de contrdle ont
ensuite permis de mettre en place un algorithme de krigeage permettant de déformer les muscles du
modele a chaque nouveau sujet traité. De plus, les maillages osseux étaient les mémes d’un sujet a
l'autre, les points d’insertion musculaire ont automatiquement été personnalisés avec les
reconstructions osseuses issues des radiographies.

Ainsi, grace a cette méthode, nous avons pour chaque nouveau sujet, dans I'environnement EOS :

- les reconstructions osseuses spécifiques a chaque sujet

- lesinsertions musculaires propres a chaque sujet

- la géométrie 3D des principaux muscles du membre inférieur adaptée a la morphologie osseuse
et corporelle de chaque sujet

Afin de se ramener a un modele filaire plus facilement utilisable dans les applications suivantes, chaque
muscle a été divisé en plusieurs sections. Les sections étaient espacées entre elles de 2 centimetres,
valeur arbitrairement choisie pour obtenir un ensemble de sections suffisamment grand pour
représenter les muscles étudiés. Le calcul du barycentre de chaque section a permis de définir les lignes
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musculaires, puis ces lignes ont été interpolés sur 10 points dans but de lisser le chemin musculaire et de
faciliter I'implémentation du modéle dans le logiciel OpenSim.

a. b. C.

Sujet a personnaliser Sujet personnalisé

Figure 31: a. Modéle composé des reconstructions osseuses et musculaires issues d'imagerie médicale, b. Identification des 2200

points de contréle, c. Krigeage des muscles et identification des chemins musculaires

Personnalisation des passages musculaires dans le logiciel OpenSim

Dans OpenSim, les points d'insertion et de passage musculaires sont exprimés dans les repéres
segmentaires locaux. Dans le modele OpenSim utilisé, ces points de passage sont de différents types.
Tous les muscles ont des points de passage fixes, mais certains ont également des points de passage de
régression ou des points de passage conditionnels. De plus, certains muscles présentent des surfaces
d'enveloppement (la description de ces éléments est disponible en section « 2.2.1. Modéles
musculosquelettiques géométriques» de la revue de littérature).

Le modele personnalisé que nous souhaitons implémenter dans OpenSim ne posséde quant a lui que des
points de passage fixes, qui sont tous exprimés dans le repere global. Pour personnaliser les trajets
musculaires du modele OpenSim, nous avons donc di remplacer tous les points de passage du modeéle
d'origine par des points de passage fixes. Dans un second temps, les points d’insertion et les points de
passages musculaires issus du modele personnalisé ont été exprimés dans les repéres locaux et utilisés
pour remplacer les coordonnées des points d’insertion et de passages des muscles du modeéle générique.

De plus, tous les muscles du modele personnalisé présenté dans la section précédente ne
correspondaient pas aux muscles du modeéle OpenSim Gait2392. Ainsi, seuls les muscles du modéle
Gait2392 répertoriés dans le Tableau 10 ont été personnalisés.

Tableau 10: muscles du modéle gait2392 qui ont été personnalisés

Muscles personnalisés

Grand fessier Moyen fessier lliaque Biceps fémoral Gracile

Grand adducteur Droit du fémur Vaste intermédiaire Sartorius Tenseur du fascia lata
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Figure 32: Illlustration de la personnalisation des muscles suivants : grand fessier, iliaque, biceps fémoral et sartorius. a. Modéle
OpenSim développé par (Bruno et al., 2015) et mis a I'échelle sur un sujet, b. Personnalisation des os et chemin musculaires dans
I'environnement OpenSim

Mise a jour des passages musculaires des muscles non traités précédemment aux nouvelles géométries

osseuses

Points d’insertion musculaires

En ce qui concerne les autres muscles du modele générique Gait2392 (muscles du membre inférieur qui
n‘ont pas été personnalisés, et muscles du tronc), un probleme subsistait. Leurs points d'insertion
musculaire étaient initialement définis dans le systéme de coordonnées local des os, de maniére a
correspondre a une région anatomique spécifique de chaque os. Cependant, étant donné que les
géométries osseuses ont été modifiées lors de la personnalisation, ces points d'insertion, qui avaient des
coordonnées fixes, ne correspondaient plus aux mémes régions anatomiques sur les os personnalisés,
issus des radiographies.

Pour résoudre cette situation, nous avons identifié les régions correspondant aux insertions musculaires
du modele générique gait2392 puis nous avons ajusté les coordonnées de ces points d'insertion de
maniere a ce qu'ils correspondent aux mémes régions sur les os personnalisés.

Pour plus de détails, chaque point d'insertion musculaire a été exprimé en fonction des nceuds du
maillage osseux du modele générique Gait2392. Cependant, il y avait une différence entre les maillages
e Gait2392
comprenait environ 400 nceuds, tandis que celui du modeéle personnalisé en comprenait environ 15 000).

osseux des modeles génériques et personnalisés (par exemple, le maillage du bassin du modé

Pour trouver les nceuds du maillage osseux personnalisé correspondant a ceux du maillage osseux du
modele générique, les os du modeéle générique ont été rétroprojetés dans les deux plans d'une
radiographie bi-plane EOS, puis reconstruits en utilisant les méthodes de reconstruction précédemment
employées. Cela a permis d'obtenir les morphologies osseuses du modele générique avec le maillage
propre aux reconstructions osseuses personnalisées. Ainsi, les reconstructions du bassin, des fémurs, des
tibias, des péronés et des vertebres T1-L5 ont été réalisées pour un sujet. Cela a permis d'avoir un méme
os, maillé a la fois avec le maillage spécifique au modele générique Gait2392 et avec le maillage spécifique
au modele personnalisé.

Les points d'insertion initiaux du modele générique Gait2392, exprimés en fonction des nceuds du
maillage initial, ont donc pu étre associés a des nceuds du maillage osseux des os personnalisés. Cela a
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permis de déterminer leurs nouvelles coordonnées dans le repére local osseux et de mettre a jour ces
insertions sur les formes osseuses personnalisées.

Autres points de passage musculaires

Pour adapter le reste du trajet musculaire aux morphologies osseuses personnalisées, nous avons
utilisé une fonction de krigeage calculé entre les morphologies osseuses issues du modele générique
gait2392 (remaillés de sorte a correspondre au maillage des os personnalisés) et celles du modele
personnalisé.

En appliquant cette fonction de krigeage aux coordonnées des points de passage (qu'ils soient fixes,
conditionnels ou de régression), nous avons pu les ajuster aux nouvelles morphologies osseuses. Cela
nous a permis d'adapter le chemin musculaire restant pour qu'il soit en accord avec les nouvelles formes
des os personnalisés.

Figure 33: a. Modéle OpenSim issue de (Bruno et al., 2015) et mis a I'échelle sur un sujet atteint de déformations rachidiennes de
I'adulte, b. Modele musculosquelettique personnalisé du méme sujet, injecté dans Opensim et concaténé avec le modele
générique mis a I'échelle (pour les os non personnalisés).

4.1.2.5. Comparaison du modéle musculosquelettique personnalisé avec un modele musculosquelettique
mis a I’échelle

Dans un premier temps et dans le but de comparer les modéles personnalisés et mis a I’échelle, le modéle
musculosquelettique personnalisé a été intégré dans le solveur OpenSim et appliqué a chaque sujet. Les
acquisitions de marche sélectionnées pour chacun d’eux ont été traitées, dans ce méme logiciel, par
optimisation statique pour compenser les artéfacts de tissus mous.

Dans un second temps, le modele générique issu de I'étude de (Bruno et al., 2015) a été mis a I'échelle
(suivant la méthode présentée en section « 2.2.1. Modéles musculosquelettiques géométriques » de la
revue de littérature) pour chaque participant et utilisé dans OpenSim afin d'analyser les acquisitions de
marche sélectionnées, qui ont également été traitées a I'aide d'une optimisation statique.

Les longueurs musculaires ont été obtenues pendant le cycle de la marche en utilisant la fonction
"MuscleAnalysis" du logiciel OpenSim.
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Les longueurs musculaires calculées en position statique lors de I'analyse du mouvement et les variations
de ces longueurs pendant la marche ont été comparées entre les modeles mis a I'échelle et personnalisés.

L’erreur quadratique moyenne (RMSD) entre les longueurs musculaires a été calculée au cours du cycle
de marche. Les valeurs extrémes (maximales et minimales) ainsi que I'amplitude de variation des
longueurs musculaires ont aussi été comparées. Ces différences ont été exprimées en pourcentage de la
longueur musculaire moyenne pendant le cycle de marche, calculée a partir du modéle OpenSim mis a
I'échelle. Les instants d’apparitions des valeurs extrémes ont également été analysés.

Etant donné les différences de points d'insertion entre les deux modeéles, les différences de longueurs
musculaires en position statique ont été soustraites aux longueurs musculaires issues du modeéle
personnalisé par souci de cohérence.

4.1.3. Résultats

L'ensemble des résultats est résumé dans le Tableau 11. Des différences de longueurs statiques entre les
deux modeles sont apparues chez tous les sujets, indépendamment du groupe étudié, avec une moyenne
de 15.4% (min : -0.1, max : 48.7%) de différence pour les patients atteints de déformations rachidiennes
de I'adulte et de 15.0% (min : -2.7%, max : 44.5%) pour les sujets sains. Les muscles qui présentaient le
moins de correspondance entre les deux modeles étaient le vaste interne et le grand adducteur, tandis
gue ceux qui étaient les plus similaires étaient le biceps fémoral et le tenseur du fascia lata.

Lors de la marche, une fois la différence de longueur statique prise en compte, les deux modeles
présentaient en moyenne des différences (RMSD) de 4.0% (pour les patients ASD) et 6.5% (pour les sujets
témoins) avec des valeurs maximales de 8.0 et 9.3% respectivement (pour les patients ASD et les sujets
témoins).

Une différence du méme ordre de grandeur se retrouvait également sur les valeurs minimales, avec une
moyenne de 3.0% de différence pour les patients ASD et de 4.8% pour les sujets témoins, ainsi que sur
les valeurs maximales, avec respectivement une différence moyenne de 2.8% et 5.2%. Les instants
d’apparition des maxima et minima globaux variaient quant a eux en moyenne de 10% et 12%,
respectivement, du cycle de marche pour les patients ASD, et de 11% et 8%, respectivement, pour les
sujets sains. Cependant, pour certains muscles, les instants d'apparition des maxima et minima globaux
pouvaient dépasser 20% du cycle de marche, voir Tableau 11.

Les deux modeles présentaient sensiblement les mémes amplitudes de variation de longueur musculaire
(ROM) avec des différences d’amplitudes moyennes de 3.3% au cours de la marche pour les patients ASD
adultes et de 3.6% pour les sujets témoins. Les différences d’amplitude de variation de longueur
n’excédaient pas 8%, valeur atteinte pour le gracile chez les sujets témoins.
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Tableau 11: Comparaison des parametres entre les modeéles pour les muscles de la hanche et des loges postérieures, antérieures,
médiales et latérales de la cuisse

Hanche Loge postérieure Loge antérieure loge médiale | Loge latérale

lliaque Moyen fessier | Grand fessier | Biceps femoral Gracile Droit du fémur | Vaste interne Sartorius \Grand adducteur| TFL
ASD Témoins| ASD Témoinsy ASD Témoins ASD Témoins ASD Témoins ASD Témoinsi ASD Témoins ASD Témoins ASD Témoins ASD Témoins

Différence statique (%) | -1,14 | 12,36 | 25,88 | 33,53 | 16,41 | 22,29 | -0,11 | -7,87 | 9,63 3,73 | 18,70 | 11,90 | 48,73 | 4446 | 1038 790 | 2890 | 21,21 | -0,38 | -2,75

RMSD au cours de la

2, 2, 74 2i 4,44 2 1
marche (%) ,09 ,00 6, 9,28 X 5,20 5,10

8,65 4,60 8,17 2,14 5,85 0,91 6,92 2,25 5,05 7,95 6,96 1,56 6,10

Différence sur le min (%) | 0,96 2,14 5,19 2,98 3,67 3,94 3,78 5,82 3,33 7,73 1,92 6,23 0,19 7,56 2,54 3,91 4,12 2,87 1,11 6,18

Différence sur l'instant du

min (%) 0,96 466 | 1540 @ 17,67 | 640 733 | 11,55 # 10,13 | 22,35 | 13,73 | 19,60 = 2,40 3,75 0,13 6,25 4,00 | 16,10 | 12,13 | 19,80 | 5,60

Différence sur le max (%) | 0,96 1,18 3,98 5,29 3,96 4,71 4,15 8,60 2,61 6,16 2,62 5,28 2,07 6,54 1,04 5,01 4,59 431 1,54 4,69

Différence sur l'instant du ‘

o (%) 096 | 520 | 1990 1493 | 490 | 9,60 | 10,25 | 11,80 17,40 | 1867 | 1,75 | 1580 @ 015 | 527 | 1655 | 16,60 | 12,15 | 11,13 | 540 | 587
b
Biceps fémoral Gracile Grand fessier
a.
065 | 0.75 0.40
0.60 £ 0.70 0.38
0ss \// - "
0.50 060 034 |
0.45 055 | 0.32 |
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0.41 f
0.58 |
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| 037 |
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= Population ASD mise & I'échelle

= Sujets témoins mis a I'échelle = Sujets témoins personnalisé

Figure 34: Variation de longueur musculaire au cours de la marche entre patients atteints de déformations rachidiennes de I’
adulte (ASD) et sujets témoins. a. Issue du modéle mis & I'échelle dans le logiciel OpenSim, b. Issu du modéle personnalisé traité
avec le logiciel OpenSim

4.1.4. Discussion

Cette étude a permis de mettre en place un modéle musculaire personnalisé afin d’étudier les longueurs
musculaires et leurs variations au cours d’un cycle de marche chez une population saine et une
population ASD. Les longueurs moyennes des muscles de la cuisse et de la jambe, ainsi que les variations
de longueurs du muscle droit du fémur, du biceps fémoral et de l'iliaque, ont été comparées aux études
suivantes issues de la littérature (Hawkins and Hull, 1990; Hu et al., 2020; Riley et al., 2010; Scheys et al.,
2008b). Les longueurs musculaires obtenues par les deux modeéles présentent des ordres de grandeur
cohérents avec ces publications en termes de longueurs moyennes et d’amplitudes de variation, bien que
des différences maximales de 10% par rapport aux longueurs issues de la littérature aient été observées.

En outre, le modele mis a I'échelle n’ayant pas les mémes insertions musculaires que le modéle
personnalisé, de grandes différences de longueurs apparaissent entre les deux prédictions que ce soit sur
les analyses statiques ou cinématiques au cours de la marche. Cependant, une fois ces différences prises
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en compte, les deux modeles different de moins de 10% dans I’estimation des longueurs musculaires a
chaque instant de la marche. Cela montre ainsi que la personnalisation des trajets musculaires a un
impact réel, mais qui reste limité vis-a-vis des ordres de grandeur pendant la marche.

Cependant, I'analyse des instants d'apparition des minima et maxima globaux au cours du cycle de
marche révele des comportements différents entre les deux modeéles dans la prédiction des évolutions
de longueurs musculaires au cours d’un cycle de marche. Ces différences pouvant atteindre jusqu'a 20%
de la durée du cycle sont surtout marquées pour les muscles moyens et grands fessiers, ainsi que pour
les muscles des loges postérieures et médiales de la cuisse.

Il faut noter que cette étude présente quelques limitations. La premiére réside dans le changement du
modele cinématique du genou di a la personnalisation des données du modele OpenSim. En effet, le
genou du modele mis a I'échelle présente un couplage sagittal qui modifie la position du centre articulaire
du genou en fonction de la flexion de genou, et donc, dans ce modéle, modifie I'alignement relatif du
tibia vis-a-vis du fémur. En revanche, dans le modéle personnalisé, le genou est modélisé par une liaison
pivot. Ainsi, la prise en compte de ce couplage dans le modele personnalisé pourrait modifier les
variations de longueurs des muscles s'insérant sur le tibia ou le péroné. Toutefois, I'étude de Richard et
al. a comparé différentes modélisations de I'articulation du genou et a montré que, pour un couplage
dans les 3 plans de I'espace (et non seulement dans le plan sagittal), la différence par rapport a la
modélisation en articulation pivot ne change la position du centre articulaire que d'un centimétre
maximum dans la direction antérieure-postérieure et de 3mm dans la direction proximale-distale
(Richard et al., 2017). On peut donc supposer que cette différence présente entre les deux modéles a un
impact limité sur les différences de longueurs musculaires (pouvant atteindre 60 mm entre les deux
modeles).

Une seconde limitation concerne la personnalisation du modele par des points de passage fixes. En effet,
tous les muscles personnalisés ne présentent plus de points conditionnels ou de régressions, ni de surface
d'enveloppement qui lissaient le chemin musculaire en fonction des angles articulaires. La prise en
compte de tels points pourrait avoir un impact sur les variations de longueurs au cours du cycle sans
modifier les longueurs moyennes.

Enfin, une derniére limitation réside dans le faible nombre de sujets étudiés. Bien que suffisamment élevé
pour attester de la cohérence globale du modéle personnalisé, il reste trop faible pour étudier
spécifiqguement l'impact de la personnalisation sur le calcul des parameétres cliniques et des différences
entre populations. Un travail est en cours pour augmenter le nombre de participants a cette étude.

4.1.5. Conclusion

Cette premiere étude montre donc la faisabilité d'implémenter un modele géométrique personnalisé
dans le logiciel grand public OpenSim et a permis de réaliser une premiere étude sur l'impact de la
personnalisation sur le calcul des longueurs musculaires en position statique et au cours de la marche.

Cette étude démontre que la personnalisation des données a un impact sur les estimations des longueurs
musculaires. Notamment, la modification des positions des points d'insertion musculaires semble
modifier grandement les estimations de ces longueurs. Mis a part la personnalisation des insertions
musculaires, la modification du chemin via les points de passage a entrainé des variations d'environ 10%
des longueurs musculaires estimées. Cependant, l'impact de ces modifications se manifeste
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principalement dans la forme des courbes représentant les variations des longueurs musculaires au cours
de la marche. Ainsi, quelle que soit la population étudiée, plusieurs muscles de la hanche et des loges
postérieures et médiales de la cuisse ont présenté un comportement différent entre les deux modéles.
Cela pourrait étre particulierement intéressant dans I'’étude de la population ASD, étant donné que ces
muscles sont soupconnés d'étre altérés en raison du déséquilibre postural typique de cette population.

Cette étude repose cependant sur I'utilisation du logiciel OpenSim et s'appuie donc sur les hypothéses
inhérentes aux méthodes de résolution de ce logiciel, notamment sur les méthodes de prise en compte
des artefacts de tissus mous. La prochaine partie présentera ainsi I'étude de différentes méthodes de
calcul cinématique et de prise en compte des artefacts des tissus mous sur I'estimation des longueurs
musculaires au cours de la marche, en utilisant le modele personnalisé.
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4.2. Effet du choix de la méthode de résolution de cinématique sur |'estimation des
longueurs musculaires au cours de la marche.

4.2.1. Introduction

Cette étude cherche a estimer les variations de longueurs musculaires durant un cycle de marche en
utilisant la méthode de calcul cinématique et prise en compte des artefacts de tissus mous présentée
dans le chapitre 3. Cette estimation sera comparée a I'approche d’optimisation globale adoptée dans
OpenSim.

4.2.2. Méthode de calcul des longueurs musculaires au cours de la marche et de comparaison
avec les résultats fournis par le logiciel OpenSim

4.2.2.1. Protocole expérimental

La population étudiée dans cette sous-partie est la méme que dans la précédente a savoir 20 sujets
atteints de déformations rachidiennes de I'adulte (ASD) (55.5 ans, écart-type (o) = 22.6 ans; 90% de
femmes) et 15 sujets asymptomatiques (39.6 ans, 0 = 12.9 ans ; 73% de femmes).

Comme dans le chapitre 3, les participants ont été équipés de marqueurs réfléchissants suivant les
protocoles modifiés de Davis et Leardini (Davis et al., 1991; Leardini et al., 2011) et une analyse 3D de la
marche a été réalisée a I'aide de 7 caméras infrarouges MX3. Un essai en position statique a d’abord été
enregistré suivi de plusieurs acquisitions de marche réalisées a vitesse spontanée. Ces acquisitions ont
ensuite été comparées en termes de cohérence cinématique a I'aide du logiciel Polygon (Vicon Motion
Systems, Oxford, Royaume Uni) et un essai représentatif a été retenu pour le calcul des paramétres
cinématiques.

Chaque sujet a ensuite réalisé une radiographie bi-plane du corps entier, avec les marqueurs
réfléchissants toujours en place.

4.2.2.2. Calcul des longueurs musculaires au cours de la marche

Les radiographies bi-planes ont permis de reconstruire en 3D les bassins, les fémurs, les tibias, les
péronés, les vertebres lombaires et thoraciques propres a chaque sujet, ainsi que leur enveloppe
corporelle, en utilisant des méthodes décrites dans la littérature (Chaibi et al., 2012; Girinon et al., 2020;
Humbert et al., 2009; Nérot et al., 2015). De plus, les radiographies ont permis de reconstruire les
marqueurs d’analyse de la marche servant a définir des matrices de passage entre les environnements
EOS et VICON.

Les reconstructions 3D de I'enveloppe corporelle et des os des patients ont été utilisées pour créer un
modeéle musculosquelettique filaire personnalisé se basant sur la méthode développée par J. Hausselle
et G. Dubois, présenté en section « 4.1.2. Personnalisation des géométries musculaires ».

Les données cinématiques et musculosquelettiques ont ensuite été employées pour calculer les positions
de chaque segment osseux pendant la marche en utilisant des matrices de passage calculées a |'aide des
marqueurs réfléchissants (décrites dans le chapitre 3). Chaque point de passage musculaire a été associé
au segment osseux le plus proche dans son repére segmentaire osseux, et les matrices de passage ont
permis de calculer les coordonnées de ces points a chaque instant de la marche dans leur repéere osseux
respectif.
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Le calcul de la cinématique inverse a été réalisé a I'aide du logiciel Matlab, en utilisant une méthode de
définition de repére anatomique et prise en compte des artefacts des tissus mous par éléments finis,
présentée au chapitre 3 (Lahkar et al., 2021). A la suite de ce traitement, une premiére estimation des
longueurs musculaires du membre inférieur dans la position debout statique dans I’environnement
VICON, ainsi que des variations de longueurs pendant le cycle de marche, a été obtenue, calculée comme
la somme des distances entre les points de passage musculaires a chaque instant.

Une deuxieme estimation des longueurs musculaires a été effectuée avec le logiciel OpenSim, ou le
modeéle musculosquelettique personnalisé a été intégré a |'aide de la méthode présentée dans la section
«4.1.2.2. Implémentation du modele musculosquelettique personnalisé dans le logiciel OpenSim ». Dans
ce logiciel, les données issues de I'analyse de la marche ont été traitées en utilisant la cinématique inverse
et une correction des artefacts des tissus mous par optimisation statique. Les longueurs musculaires ont
ensuite été calculées a I'aide de la fonction « MuscleAnalysis » proposée par le logiciel.

4.3.2.3. Comparaison des méthodes de calcul cinématique sur I'estimation des longueurs musculaires

Les longueurs musculaires estimées par chacune des approches Matlab et OpenSim dans la position
debout statique d’analyse du mouvement ont été comparées en exprimant la différence en pourcentage
de la longueur musculaire calculée a partir du logiciel OpenSim.

L’évolution de ces longueurs au cours de la marche a ensuite été comparée en termes de valeurs
moyennes, maximales, minimales et d’amplitude (ROM). Les instants d’apparition des maxima et minima
globaux ont aussi été étudiés. A ces grandeurs a été ajouté le calcul de la racine de la différence
guadratique moyenne (RMSD) quantifiant les différences des longueurs estimées par les deux logiciels
au cours de la marche. Ces parameétres ont été exprimés en pourcentage de la longueur musculaire
moyenne pendant le cycle de marche, calculée a partir du logiciel OpenSim.

4.2.3. Résultats

Les longueurs musculaires en position debout statique dans I'environnement VICON, estimées aprés
traitement sur chaque logiciel (Matlab et OpenSim), présentaient des différences significatives entre les
populations et les muscles. Chez les patients ASD, ces longueurs variaient de 0.3% pour le biceps fémoral
a 7.0% pour le grand adducteur. La différence moyenne était de 2.9% entre les deux méthodes. Chez les
témoins, ces valeurs variaient de 0.0% pour le vaste interne a 5.4% pour le gracile, avec une différence
moyenne de 2.8% entre les deux solveurs. En moyenne, les valeurs étaient plus élevées dans le logiciel
OpenSim pour les deux groupes.

Pendant la marche, I'écart quadratique moyen des longueurs musculaires pour la population atteinte de
déformations rachidiennes variait de 2.2% pour le droit du fémur a 6.5% pour le grand adducteur, avec
une valeur moyenne de 4.2% par rapport a la longueur musculaire moyenne donnée par OpenSim. Chez
les sujets témoins, I'écart quadratique moyen variait de 2.4% pour le droit du fémur a 7.0% pour le grand
adducteur, avec une différence moyenne de 4.4% entre les deux méthodes de calcul, voir Tableau 12.
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Tableau 12: Comparaison des parametres entre les méthodes de cinématique inverse et prise en compte des artéfacts de tissus
mous pour les muscles de la hanche et des loges postérieures, antérieures, médiales et latérales de la cuisse

lliaque Moyen fessier | Grand fessier | Biceps femoral Gracile Droit du fémur | Vaste interne Sartorius \Grand adducteur| TFL
ASD Témoins ASD Témoins| ASD Témoins ASD Témoins ASD Témoinsl ASD Témoins ASD Témoins ASD Témoins| ASD Témoinsi ASD Témoins

Différence statique (%) 0.90 3.12 174 3.71 | -1.47 | -2.80 | 030 | -1.27 | 6.88 5.42 2.26 2.34 2.72 0.02 4.20 3.15 7.03 4.48 2.20 2.28

RMSD del
m::‘;\:“(z)“ 480 370 | 495 | 611 | 544 | 535 | 293 | 3.44 | 576 | 7.04 | 222 | 2.37 | 384 241 | 3.25 | 331 | 658 | 7.06 | 2.66 | 3.8

Différence sur le min (%) | 4.50 2.48 3.64 1.76 1.20 2.01 1.06 177 121 1.85 2.42 2.50 3.49 0.74 1.87 2.07 1.08 132 2.33 2.76

Différence sur l'instant du

min (%) 8.75 | 11.66 | 11.95  13.93 | 6.00 8.60 8.05 8.06 | 12.85  13.07 | 7.80 | 27.86 | 10.40 | 12.33 | 16.55 | 16.60 | 12.05 @ 12.40 | 17.20 @ 22.20
6

Différence sur le max (%) | 4.64 2.99 4.39 5.35 5.78 8158} 2.37 1.51 3.73 5.14 2.02 1.91 4.41 4.75 3.60 3.53 3.73 4.43 2.69 2.61

Différence sur l'instant du

0.8 3.73 6.05 7.93 6.35 | 13.00 | 6.20 @ 10.40 | 16.10
max (%)

15.33 | 0.85 240 | 0.50 | 0.66 135 5.27 | 14.60 | 13.93 | 2.55 6.26

Les valeurs minimales et maximales variaient de 2.3% (min : 1.0%, max : 4.5%) et 3.7% (min : 2.0%, max :
5.8%) respectivement pour les patients ASD, et de 1.9% (min : 0.7%, max: 2.8%) et 3.6% (min: 1.5%,
max : 5.3%) pour les témoins. Les différences d'apparition des minimums et maximums variaient, quant
a elles, de 0 a 17% du cycle de marche pour les sujets ASD (moyenne : 8 %), contre 0 a 28 % (moyenne :
11 %) pour les sujets témoins, soulignant ainsi des différences dans les prédictions de variations de
longueurs au cours du cycle de marche entre les deux méthodes de calcul.

Biceps fémoral Gracile Grand fessier

a.

060 ¢ 0.68 0.42

0.58 0.40

0.64

0.56 038

0.54 0.60 0.36

0.52 056 034

0% Cycle de marche 100% 0% Cycle de marche 100% 0% Cycle de marche 100%
b.
0.41 1
0.58
0.56

0.66 039 |
037 |
054 ¢ 0.62 - 8
I 0.35
0.52 ¢
0.58 -

Qg

0% Cycle de marche 100% 0% Cycle de marche 100% 0% Cycle de marche 100%
=== Population ASD avec Matlab —

- Sujets témoins avec Matlab = Sujets t€moins avec OpenSim

Figure 35 : Variation de longueur musculaire au cours de la marche entre patients atteints de déformations rachidiennes de
I"adulte (ASD) et sujets témoins. a. Issue du modéle personnalisé traité avec la routine Matlab, b. Issu du modele personnalisé
traité avec le logiciel OpenSim

4.2.4. Discussion

L'étude des différences de longueurs musculaires en position debout dans I'environnement VICON et au
cours de la marche révele que le choix des méthodes de calcul cinématique peut modifier les estimations
des longueurs musculaires. En effet, quelle que soit la population étudiée, et entre les deux méthodes,
les estimations des longueurs musculaires variaient de pres de 7% en position statique et de 10% pendant
la marche.
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De plus, bien que les amplitudes de variation de longueurs musculaires variaient de seulement 5 % au
maximum, les deux méthodes de résolution présentaient des motifs de variation de longueur différents
au cours du temps, ce qui pourrait avoir un impact significatif sur I'interprétation clinique des résultats
d’étude de population saine et pathologique.

Cela peut s'expliquer en grande partie par les différences dans la prise en compte des artefacts des tissus
mous entre les deux méthodes. Dans le modeéle par éléments finis, 'utilisation de biellettes entre les
centres acétabulaires et les tétes fémorales autorise des mouvements relatifs entre les deux, tandis que
dans le modele OpenSim choisi, la téte fémorale est fixe par rapport au bassin. De plus, la méthode de
résolution d'OpenSim impose des contraintes de rigidité arbitraire entre les marqueurs cutanés et les
segments osseux, en définissant les pondérations associées a leur position, contrairement au choix des
raideurs de ressorts du modele par éléments finis, qui sont issus de la littérature. Ces différences dans la
constitution du modeéle cinématique peuvent entrainer des orientations segmentaires différentes pour
un méme ensemble de données, comme illustré Figure 36 et Figure 37, et ainsi expliquer les variations
dans la prédiction des longueurs musculaires par les deux approches.

Par ailleurs, la comparaison des résultats obtenus avec les deux méthodes par rapport a la littérature
montre que les longueurs musculaires obtenues par les deux méthodes sont cohérentes en termes
d'ordre de grandeur et d'amplitude, avec une variation maximale de 10 % par rapport a ces dernieres
(Hawkins and Hull, 1990; Hu et al., 2020; Riley et al., 2010; Scheys et al., 2008b).

Cycle de marche 100%

Figure 36: représentation de I'évolution du chemin musculaire du gracile d’un sujet atteint de déformations rachidiennes de
I'adulte entre : a. Modele personnalisé étudié dans Matlab, b. Modéle personnalisé étudié dans OpenSim. A 60% du cycle de
marche, les deux méthodes de résolutions donnent des évolutions différentes du chemin musculaire.
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Figure 37: Détail des différences de comportement du Gracile & 60% du cycle de marche d’un sujet atteint de déformations
rachidiennes de I'adulte entre : a. prédiction donnée par I'utilisation de Matlab, b. prédiction donnée par I'utilisation d'OpenSim.
Les deux modéles différent quant aux orientations du bassin et du fémur, donnant deux chemins musculaires différents, et
expliquant les différences de résultats pour ce muscle.

Enfin, cette étude présente quelques limitations, la principale étant le faible nombre de sujets dans les
deux groupes, ce qui ne permet pas de conclure sur I'intérét clinique de I'utilisation d'une méthode plutét
que l'autre. Des différences de comportement sont constatées entre les deux méthodes, cependant,
aucune mesure de longueurs musculaires in vivo n'a été référencée dans la littérature jusqu'a présent
pour évaluer ces prédictions.

4.2.5. Conclusion

En conclusion, cette étude visait a déterminer lI'impact des différentes méthodes de résolution de la
cinématique inverse et des compensations des artefacts des tissus mous sur le calcul des variations de
longueurs musculaires du membre inférieur entre une population saine et une population pathologique.
Bien que les deux méthodes de calcul donnent des ordres de grandeur similaires pour les longueurs
musculaires, tant dans les essais statiques que pendant la marche, les variations de longueur au cours du
cycle présentent parfois des différences significatives entre les muscles et les groupes.

Cette étude semble donc confirmer la possibilité et l'intérét d'utiliser la méthode de calcul de
cinématique inverse présenté au chapitre 3 pour |'étude des pathologies musculosquelettiques telles que
la déformation rachidienne de I'adulte. La prochaine sous partie présentera une application clinique de
cette méthode a une cohorte de patients atteints de déformations rachidiennes de I'adulte plus
importante.
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4.3. Etude des variations de longueurs musculaires entre population saine et pathologique
Suite aux constatations observées en clinique concernant les rétractions musculaires chez les patients se
présentant avec une rétroversion pelvienne élevée, ce chapitre a pour objectif de calculer les longueurs
musculaires a la fois en position statique et pendant le cycle de marche via un modele
musculosquelettique personnalisé basé sur des données IRM et EOS. Cette étude repose sur la
classification de patients en se basant sur des parameétres radiologiques. Une étude de groupe de patients
définis a I'aide de parameétres cinématiques se trouve en Annexe 2.

4.3.1. Méthodologie d’étude

Population étudiée

Au total, 93 patients atteints de déformations rachidiennes de I'adulte (ASD) (50.4 ans, écart-type (o) =
19.5 ans ; 76% de femmes) et 36 sujets asymptomatiques avec une moyenne d’age similaire (46.5 ans, o
= 13.5 ans, p=0.55; 71% de femmes) ont été recrutés. Les patients ont été inclus s’ils présentaient des
douleurs dorsales et au moins I'un des critéres radiographiques présents dans la classification de
I’International Spine Study Group, a savoir : une inclinaison pelvienne (VP) > 25°, un angle de Cobb frontal
> 20°, une distance pour I'axe sagittal vertical (SVA) > 50mm ou une cyphose thoracique (CT) > 60°. Les
criteres d’exclusion du groupe témoin étaient tout antécédent orthopédique et/ou la présence d’une
douleur dorsale.

Acquisition de données

Le protocole expérimental utilisé est le méme que pour I'ensemble des études précédentes. Tout
d'abord, tous les sujets ont rempli les questionnaires de qualité de vie suivants : l'indice d’invalidité
d’Oswestry (ODI), les items physiques et mentaux du Short Form 36 (SF-36 PCS & MCS) ainsi que I'échelle
visuelle analogique de douleur (EVA). Ensuite, tous les sujets ont été équipés de marqueurs réfléchissants
pour I'analyse de la marche, en suivant les protocoles modifiés de Davis et Leardini (Davis et al., 1991;
Leardini et al., 2011). Ces marqueurs ont permis de réaliser une analyse 3D de la marche a l'aide de 7
caméras infrarouges MX3. Un essai statique d’abord a été enregistré, suivi de plusieurs acquisitions de
marche réalisées a vitesse spontanée.

Chaque sujet a ensuite réalisé une radiographie bi-plane du corps entier, avec les marqueurs
réfléchissants toujours en place. Ces radiographies ont permis de reconstruire en 3D les bassins, les
fémurs, les tibias, les péronés, les vertebres lombaires et thoraciques propres a chaque sujet, ainsi que
leur enveloppe corporelle, en utilisant des méthodes décrites dans la littérature (Chaibi et al., 2012;
Girinon et al., 2020; Humbert et al., 2009; Nérot et al., 2015).

Cinématique inverse

A I'aide des reconstructions osseuses, la cinématique inverse a été calculée pour chaque patient sur
I'essai de marche sélectionné en utilisant une méthode recalage osseux et de prise en compte des
artefacts des tissus mous par éléments finis précédemment, présentée au chapitre 3 (Lahkar et al., 2021;
Pillet et al., 2014; Rebeyrat et al., 2022).

Modele musculosquelettique pour I'analyse des longueurs musculaires au cours de la marche

Grace aux reconstructions 3D des os et de I'enveloppe corporelle de chaque sujet, la méthode de
déformation non linéaire du systéme musculaire des membres inférieurs (présentée dans la section
4.1.2.2. Implémentation du modéle musculosquelettique personnalisé) a été appliquée a chaque sujet.
Ainsi, un modele musculosquelettique personnalisé avec des muscles filaires des membres inférieurs a
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été obtenu puis appliqué a I'analyse de la marche en utilisant la méthode présentée dans la section
4.1.2.2., sous section « Personnalisation des géométries musculaires».

Paramétres étudiés

Les parametres d'alignement global et spino-pelvien usuels ont été calculés a I'aide de reconstructions
3D a partir de radiographies en position debout. Une attention particuliere a été portée a la version
pelvienne (rVP, en °), a l'incidence pelvienne (IP en °) et a I'angle ODHA (rODHA, en °). Ces parameétres
ont ensuite été calculés pendant le cycle de la marche a 'aide des reconstructions osseuses recalées a
chaque instant (Pillet et al., 2014). Comme dans le chapitre précédent, les valeurs moyennes pendant le
cycle de marche ont été notées avec un "c" précédant I'abréviation, par exemple : cODHA et cVP, tandis
que les valeurs radiographiques ont été notées avec un "r" précédant I'abréviation. Les différences entre
les valeurs cinématiques et radiographiques ont été indiquées avec le symbole A suivi de |'abréviation du
parameétre, par exemple : AODHA = cODHA — rODHA.

Les longueurs musculaires ont été normalisées par rapport a la longueur des membres inférieurs (fémur
et tibia) des sujets calculés par reconstruction 3D radiographique. Un ratio exprimé en % a été calculé a
la fois dans I'environnement EOS et a chaque instant de la marche pour chaque muscle. Les valeurs
moyennes et I'amplitude d'évolution du ratio (ROM) ont été calculées pendant le cycle de marche.

Les relations entre les longueurs musculaires, les parametres radiographiques spino-pelviens et de
posture globale ainsi que les scores de qualité de vie ont été évaluées par le calcul des coefficients de
corrélation de Pearson. Dans ces études, seuls les muscles du membre droit ont été observés.

Constitution des groupes de patients
La rétroversion pelvienne (VP) a été analysée en fonction de I'incidence pelvienne (IP) pour tous les sujets

afin de discriminer les sujets présentant une version pelvienne anormale. Pour ce faire, nous avons
calculé I'’équation et le corridor de référence évalué sur les 36 sujets témoins de cette étude. Les patients
ASD présentant une version pelvienne par rapport a l'incidence pelvienne supérieure a 2 écarts types (o)
par rapport aux témoins ont été regroupés en tant que ASD-VP, sinon en tant que ASD-norm (Figure 3).

En cas de différence significative d'age entre les groupes, la division du groupe témoin en T-jeunes et T-
agés a été prise en compte.

Analyse statistique
L'ensemble des paramétres étudiés ont été comparés entre les groupes a l'aide du test de Kruskal-Wallis.
La relation entre les différents parametres a été évaluée a I'aide du coefficient de corrélation de Pearson

(r).

Les tests statistiques ont été effectués avec Xlstat® (Addinsoft, Paris, France ; version 2020.1.3.65336).
Le niveau de signification a été fixé a 0,05.

4.3.2. Résultats

Etude des sous-groupes

L'éguation de régression entre incidence pelvienne et version pelvienne était la suivante: Pl =
0.37*PT+3.16°. Ainsi 27 patients atteints de déformations rachidiennes ont étés classés en tant qu’ASD-
VP (63.7, 0 = 15.4 ans; 81% de femmes), ayant une version pelvienne de 30.8(c = 8.1)° pour une incidence
pelvienne de 54.2(12.7)°. Ces patients ont été associés a un sous-groupe de 18 sujets témoins, nommés

90



T-agés, appareillés en age (57.1, 0 = 7.7ans; 55% de femmes), et ayant une version pelvienne de 12.3(c =

4.3)° pour une incidence pelvienne de 51.2(c = 7.1)° .

Les patients ASD-VP présentaient un alignement radiographique global altéré (augmentation de I'angle
ODHA, de la distance SVA, de I'angle VP, de I'angle de Cobb frontal et réduction de la lordose lombaire)
avec des scores de qualité de vie moindre que dans le groupe T-dgés (PCS-SF36 : 37 vs 51 respectivement,
ODI : 37 vs 13 respectivement, EVA : 7 vs 3). L'ensemble des parametres radiologiques entre les groupes
sont présentés dans le Tableau 13.

Tableau 13: Paramétres radiologiques entre les groupes ASD-VP, ASD-norm et sujets témoins, avec la p-valeur du test statistique

associé aux différences entre ASD-VP et T-agés. Le seuil de significativité avec correction de Bonferroni était de 0.008.

ASD-VP ASD-norm T-agés T-jeunes p-valeur
ODHA 3D (°) 5.0+3.5 3.1+25 24+1.3 24+1.2 0.003
Extension genou (°) 11.0+14.4 1.8+6.4 0.7+4.4 -1.3+6.6 0.005
SVA (mm) 54.6 + 53.6 6.3+34.3 2.4+20.7 -7.3+13.9 <0.001
Cobb Frontal (°) 21.0+14.6 19.2+19.1 34+51 52+6.7 <0.001
CT: T1T12(°) 46.3+19.0 52.2+20.2 49.0+7.4 44.4 + 8.7 0.7
LL: L1S1 (°) 34.7+24.2 62.2+14.5 62.6+6.7 62.1+10.3 <0.001
VP (°) 30.8+8.1 13.6+7.2 12.3+4.3 9.5+7.1 <0.001
IP-LL (°) 18.5+20.4 -11.3+12.0 -11.8+6.4 -14.0+10.3 <0.001
IP (°) 54.2+12.7 48.8+20.7 51.2+7.1 48.3+9.3 0.4

Durant le cycle de marche, les patients du groupe ASD-VP présentaient un alignement légerement altéré
de la téte avec le bassin et un mouvement exacerbé de balancement de la téte (cODHA de 8.8(5.4)° contre
5.0(3.1)°) pour les T-agés, avec un ROM du cODHA de 3.7(c = 1.5)° contre 3.8(c = 4.4)° sans pour autant
atteindre les seuils de significativité.

Concernant le bassin, et conformément a I'alignement statique, ces patients présentaient une grande
rétroversion au cours du cycle de marche de 29.1(c = 8.4)° contre 16.8(c = 7.9)° pour les T-agés, p-valeur
< 0.001. De plus, Le groupe ASD-VP ne présentait pas de rétroversion du bassin supplémentaire lors du
passage de la position statique a la marche (AVP = -1.7(c = 5.7)° contre 4.5(c = 8.1)° pour les T-agés, p-
valeur< 0.001), voir Tableau 14.

L'étude des parameétres cinématiques segmentaires et des parametres spatiotemporels révele que les
patients ASD-VP présentaient des altérations globales de leur marche. lls marchaient avec une amplitude
d'obliquité pelvienne et de flexion de genou diminuée par rapport aux groupe T-agés, ainsi qu’avec une
vitesse de marche, une cadence et une longueur de pas elles aussi réduites. De plus, ces patients
présentaient un indice de déviation de la marche (GDI) plus faible que celui du groupe T-agé (81.4 contre
95.4 pour le groupe T-agés), toutes les p-valeurs étaient inférieure ou égales a 0.001. L'ensemble de ces
résultats est résumé dans le Tableau 14.

Concernant les parameétres musculaires en position statique, et par rapport au groupe T-agés, le groupe
ASD-VP présentait des altérations de longueur musculaire pour les 3 muscles de la loge postérieure de la
cuisse : biceps fémoral (53.8(c = 3.9)% contre 55.2(c =4.2)%), semi tendineux (61.7(c = 3.1)% contre
63.3(0 =3.9)%) et semi membraneux (53.5(c = 3.7)% contre 54.7(c =3.9)%), toutes les p-valeurs étaient
inférieures a 0.005.
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Tableau 14: Paramétres cinématiques et spatio-temporels entre les groupes ASD-VP, ASD-norm et témoins, avec la p-valeur du

test statistique associé aux différences entre ASD-VP et T-agés. Le seuil de significativité avec correction de Bonferroni était de

0.008.

ASD-VP ASD-norm T-agés T-jeunes
Moyenne o |Moyenne o |Moyenne o [Moyenne o p-valeur
ROM Inclinaison pelvienne 4.2 1.5 3.7 1.4 4.1 1.3 3.7 1.1 0.9
Y ROM obliquité pelvienne 6.5 3.0 8.8 4.0 10.5 4.1 10.6 2.9 0.00
g ROM flexion/extension de hanche 40.9 9.5 42.3 6.2 45.4 4.9 44.2 4.7 0.08
§ ROM flexion/extension de genou 49.0 11.4 56.2 8.5 60.1 6.7 62.9 3.0 <o0.001
ROM flexion/extension plantaire 28.7 13.9] 29.0 7.6 31.6 9.4 32.7 7.4 0.05
< cODHA moy. (°) 8.8 5.4 4.7 3.6 5.0 3.1 3.4 2.1 0.01
‘; cVP moy. (°) 29.1 8.4 15.9 6.6 16.8 7.9 13.1 5.6 | <0.001
% ROM cODHA (°) 3.7 1.5 2.8 1.4 3.8 4.4 2.3 0.8 0.03
e ROM cVP (°) 43 2.3 4.3 2.0 4.6 1.8 4.4 1.7 0.4
A ODHA (°) 5.3 5.4 1.4 4.7 2.1 3.3 1.3 2.7 0.03
= A VP (°) -1.7 5.7 2.4 5.5 4.5 8.1 3.7 4.4 0.001
° Vitesse de marche 0.8 0.3 1.0 0.2 1.2 0.3 1.3 0.2 | <0.001
% Cadence 96.5 13.5] 107.6 9.6 112.2 16.7( 118.8 11.5( 0.001
:é: Longueur de pas 0.5 0.1 0.6 0.1 0.6 0.1 0.6 0.0 | <0.001
§ Temps de double support 0.4 0.2 0.3 0.1 0.3 0.1 0.2 0.1 0.00

Les altérations observées en statique étaient toujours présentes durant la marche pour les muscles du

compartiment postérieur de la cuisse, ainsi que pour le long adducteur, voir Tableau 15.

En plus de ces altérations de longueur moyenne, certains muscles présentaient des diminutions

d'amplitude de mouvement (ROM). Plus précisément, 8 muscles, tant au niveau de la hanche (moyen et

petit fessier) que des compartiments antérieurs (droit du fémur, vaste latéral), médiaux (court adducteur)

et postérieurs de la cuisse (biceps fémoral, semi tendineux, semi membraneux) présentaient des ROM

plus faibles chez les sujets ASD-VP par comparaison aux sujets du groupe T-agés, voir Tableau 15.
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Tableau 15: Ratio de longueur musculaire moyenne (Moyenne (%)) et amplitude de variation de longueur (ROM(%)) au cours de la marche chez les sujets ASD-VP, ASD-norm et témoins, classé par

groupe musculaire. La p-valeur répertoriée est celle du test statistique associé aux différences entre ASD-VP et T-agés Le seuil de significativité avec correction de Bonferroni était de 0.008.

ASD-VP ASD-norm T-agés T-jeunes p-valeur | p-valeur
Moyenne (%) o | ROM (%) o | Moyenne (%) o | ROM (%) o | Moyenne(%) o | ROM(%) o | Moyenne(%) o | ROM (%) o |longueur ROM
lliaque 28.2 25| 27 07 27.5 20| 28 06 27.9 22| 29 10 26.8 13 29 09| 03 0.1
g Grand fessier 35.7 19| 60 1.3 37.2 37| 61 1.3 37.5 31| 62 18 37.2 17| 57 17| o003 03
s Moyen fessier 21.8 26| 22 11 22.0 43| 26 09 212 18| 29 10 20.9 23| 30 10| o4 0.001
Petit fessier 20.9 25| 12 06 20.5 32| 13 05 20.0 15| 1.6 05 19.6 17| 16 06| 02 0.001
. Droit du fémur 70.8 19| 75 2.0 69.6 32| 77 16 70.8 41| 84 13 69.5 28| 82 16| 01 0.02
3, Vaste médiale 52.6 15| 57 15 51.6 19| s1 17 52.9 38| 59 1.0 51.2 22| so0 16| 05 03
| g Vaste latérale 53.6 14| 48 14 53.2 16| 50 14 54.4 32| 59 1.2 53.2 24| 56 20| o04 0.008
F Vaste interne 55.4 14| 60 14 54.7 17| s9 16 55.9 31| 68 11 54.7 20| 62 20| o8 0.06
Sartorius 82.4 33| 56 28 79.5 41| s50 14 80.5 42| 52 12 79.2 29 49 18| o001 0.6
@ Grand adducteur 32.5 1.9 3.1 1.4 33.4 3.1 3.6 1.1 33.5 1.9 3.4 1.1 329 1.2 3.4 1.0 0.01 0.3
s 2 Long adducteur 355 15| 27 1.0 34.7 23| 27 o7 34.4 14| 32 08 34.0 11| 29 06| 0.006 0.03
§ 3 Court adducteur 35.3 21| 38 16 33.9 28 39 09 34.1 16| 47 1.0 333 12| 40 12| o002 0.004
3 Gracile 60.1 28| 56 29 60.0 30 59 21 61.9 43| 69 20 60.2 30| 63 19| 0.03 0.04
g Biceps Fémorale 53.5 19| 48 14 55.5 29| 56 1.2 57.0 43| 61 08 55.7 17| 59 15| <0.001 | o0.004
& 5 % Semi-tendineux 62.2 20| 48 15 63.4 27| 55 14 64.7 43| 60 11 63.6 20| 57 13| 0.000 | 0.002
T e 52.6 17| 42 12 53.9 20 49 11 55.2 43| 54 13 53.9 16| 47 08| <0.001 | 0.002
Q .
Qg: g Tenseulraf: fascia 70.3 73| 47 16 68.8 69| 50 13 70.1 53| 55 14 66.0 45| 53 10| 09 0.01
3 Gasf;:;:aﬁ:ie" 64.3 41| 69 139 63.8 26| 41 15 64.5 28| 68 127 63.6 13| 36 08| 07 0.5
= Gas::;;?;':'e" 63.6 70| 64 142 63.9 46| 37 12 65.0 26| 65 130 64.1 15| 32 08| o04 0.6
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Etude des corrélations entre parametres radiologiques, cinématiques et musculaires

L'étude des corrélations pour I’'ensemble de la population saine et pathologique révele des corrélations
entre la version pelvienne radiographique et les ratios des longueurs moyennes des ischio-jambiers (0.18
< |r] <0.28), du grand fessier (r =-0.19) de l'iliaque (r = 0.22), des courts et longs adducteurs (0.31 < |r]|
< 0.37), du sartorius (r = 0.35) ainsi que du droit du fémur (r = 0.23). En revanche, aucune de ces
corrélations n'atteint le seuil de significativité vis-a-vis des longueurs musculaires statiques.

La version pelvienne radiologique présentait de plus des corrélations avec les ROM des muscles du
compartiment postérieur de la cuisse (0.27 < |r| < 0.39), des moyen et petit fessiers (resp. r=-0.30 et r
=-0.20) ainsi que du grand adducteur (r =-0.22).

L’ODHA radiologique présentait trois corrélations avec des longueurs musculaires moyennes au cours du
cycle de marche (sartorius, biceps fémoral et tenseur du fascia lata, |r| < 0.25), et aucune avec des
longueurs musculaires statiques.

Cependant, I'ODHA radiographique présentait des corrélations avec les ROM de 16 muscles, que ce soit
pour I'ensemble des muscles de la hanche étudiés (0.24 < |r| < 0.29), pour I'ensemble des muscles du
compartiment postérieur de la cuisse (0.39 < |r| < 0.49), pour les muscles du compartiment antérieur,
excepté le vaste médial (0.21 < |r| < 0.27), pour les muscles du compartiment médial, excepté le grand
adducteur (0.19 < |r| < 0.38) ou du tenseur du fascia lata (r = -0.26).

4 .3.3. Discussion :

Cette étude propose de décrire les évolutions des longueurs musculaires lors de la marche chez les sujets
ASD en utilisant un modele musculosquelettique personnalisé. A cette fin les patients étudiés ont été
classés en fonction de leur adéquation entre rétroversion pelvienne et incidence pelvienne et chaque
sous-groupe a été comparé a une cohorte de sujets témoins appareillés en age.

Les patients du groupe ASD-VP, avec une rétroversion pelvienne anormalement élevée par rapport a leur
incidence pelvienne, présentaient une forte altération de I'alignement global sur les radiographies EOS,
accompagnée de grandes altérations de la marche et de score de qualité de vie réduit par rapport aux
témoins, comme il a été remarqué dans le chapitre 3, section 3.3.

En position debout, statique, ces patients présentaient une diminution des longueurs des muscles du
compartiment postérieur de la cuisse, a savoir les ischio-jambiers.

Au cours de la marche, ces muscles présentaient toujours des longueurs réduites, associées a une
diminution de leur amplitude de variation de longueur. Ceci pourrait s’expliquer par la grande
rétroversion pelvienne radiographique et cinématique de ces patients, comme le semble le confirmer
I’étude des corrélations. De plus, cela pourrait étre le signe d’une potentielle réduction de mobilité des
muscles ischio-jambiers au quotidien, qui pourrait expliquer les changements musculaires observés en
cliniques, tels que des rétractions ou méme les atrophies constatées par imagerie (Ferrero et al., 2021b;
Gossman et al., 1982).

Cependant, d’autres muscles ont présenté des amplitudes de variation de longueurs (ROM) réduites,
notamment des muscles stabilisateurs de la hanche comme le petit fessier, le moyen fessier ou le court

94



adducteur. Cela se traduirait par une contribution a la stabilisation de I'articulation de la hanche durant
le mouvement de marche.

En effet, les réductions des amplitudes de variations de longueurs de la majorité des muscles étudiés
étaient corrélées a I'augmentation de 'ODHA et la version pelvienne radiologiques, ce qui semble
confirmer que ces parametres sont non seulement des indicateurs de troubles posturaux, mais aussi de
troubles fonctionnels.

Limitation de I'étude

Cette étude présente cependant plusieurs limitations. Tout d'abord, le modeéle musculosquelettique
spécifique a chaque patient est dérivé d'une déformation d'un modeéle générique d'un homme sain agé
de 27 ans. Par conséquent, la répartition du volume musculaire et les trajets musculaires peuvent
présenter un biais d{ a I'état du systeme musculaire de ce sujet.

De plus, les trajets musculaires sont fixes par rapport aux repéres osseux. Bien qu'ils comportent une
dizaine de points issus de reconstructions IRM, il n'y a aucune garantie qu'il n'y ait pas d'intersections
entre deux trajets musculaires ou entre un trajet musculaire et un os. Afin de mieux correspondre a la
physiologie, il serait intéressant de mettre en place des points de passage de régression ou des surfaces
d'enveloppement telles que montrées dans la revue de littérature.

Enfin, pour aller plus loin sur I'analyse des longueurs musculaires, il serait intéressant de jumeler cette
étude a des études de contraction musculaire et de composition musculaire (volume et infiltration
graisseuse) via 'utilisation d’EMG dynamique et d’imagerie médicale telle que des IRM.

4.3.4. Conclusion :

En conclusion, cette étude est la premiére a décrire précisément les évolutions des longueurs musculaires
lors de la marche chez les sujets atteints de déformations rachidiennes de I'adulte en utilisant un modele
musculosquelettique personnalisé.

Dans une étude plus approfondie, nous avons groupé les patients selon les valeurs de rétroversion
pelvienne et ODHA élevés, mesurés durant la marche. Les résultats sont présentés en Annexe 2.
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4.4, Synthese du chapitre 4
Cette partie avait pour objectif de contribuer a la personnalisation des géométries des modeles
musculosquelettique pour réaliser une analyse fonctionnelle des déformations rachidiennes de I'adulte.

Pour attester de l'intérét clinique de cette méthode de personnalisation de modéle, une premiere étude
a examiné l'impact de la personnalisation sur I'analyse des longueurs musculaires cinématiques. Les
résultats ont montré que la personnalisation des données pouvait modifier les variations de longueurs
musculaires estimées au fil du temps.

Une seconde étude a permis d’appliquer le modele musculosquelettique personnalisé a deux méthodes
différentes de calcul cinématique. Les résultats ont démontré que l'utilisation de notre méthode
fournissait des estimations cohérentes avec la littérature et celles obtenues avec OpenSim, tout en
introduisant des différences dans les variations de longueurs musculaires observées au cours du cycle de
marche.

Grace a ces deux études préliminaires, I'approche de personnalisation des modéles
musculosquelettiques et la méthode de calcul cinématique utilisé au précédent chapitre ont été
appliquées a I'étude d’une cohorte de patients atteints de déformations rachidiennes de I'adulte. Les
patients étudiés ont ainsi présenté des altérations de longueurs musculaires tant en position statique
qgue durant le mouvement, en lien avec leur pathologie.

Cependant, I'ensemble des études présentées ne couvre que les membres inférieurs. L’adaptation de ces
méthodes a I’étude du tronc est présentée en Annexe 1.

96



Conclusion générale
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Les déformations rachidiennes de l'adulte sont des pathologies musculosquelettiques affectant
I'alignement postural dans les trois plans de I'espace. Le diagnostic actuel de ces pathologies repose sur
I'utilisation d’imagerie radiographique réalisée en position statique. Cependant, les complications
observées aprés des traitements (chirurgicaux ou non) ne semblent pas s’expliquer par I'étude seule de
I'alignement squelettique sur les radiographies. Ainsi, une analyse couplée du squelette et des muscles
en statique mais aussi durant le mouvement semble étre une piste prometteuse pour répondre a ces
complications et aider a la prise en charge thérapeutique.

Dans ce but, I'objectif de ce projet de thése était de contribuer a la modélisation musculosquelettique
personnalisée en statique et durant le mouvement pour calculer des paramétres biomécaniques d’intérét
cliniqgue majeur chez les patients ayant une déformation rachidienne de I'adulte.

Une premiére revue de littérature présentant des méthodes d’analyses cinématiques du mouvement a
permis d’identifier les limitations actuelles aux études fonctionnelles des patients atteints de
déformations rachidiennes de I'adulte. Cette premiére revue a montré la nécessité de calculer les
parameétres radiologiques, utilisés largement par les cliniciens, durant le mouvement, tout en utilisant
des méthodes innovantes dans le recalage d’image osseuse et la réduction des artéfacts de tissus mous.

De plus, une seconde revue de littérature portant sur les modéles musculosquelettiques pouvant étre
personnalisés pour I'étude de population pathologique a permis de présenter les principales solutions de
personnalisation d’'un modeéle géométrique. Cette revue a souligné la nécessité de prendre en compte
les géométries osseuses et musculaires spécifiques aux sujets étudiés en utilisant des techniques
d'imagerie peu irradiantes et plus accessibles que I'lRM ou le CTscan.

Pour ce faire, notre démarche a consisté a appliquer une méthode de calcul cinématique permettant
d'accéder a I'évolution des parametres cliniques radiologiques au cours d'un cycle de marche, puis de
contribuer a la personnalisation d'un modele musculosquelettique afin d'étudier des parameétres
musculaires géométriques au cours d’'un mouvement. Cette démarche a été appliquée a une cohorte
d’une trentaine de sujets sains et plus de 90 patients atteints de déformation rachidienne.

L'étude de parametres radiologiques a été réalisée a partir de reconstructions osseuses, recalées a
chaque instant, plutot que des marqueurs d'analyse de la marche, et les artefacts des tissus mous du
membre inférieur ont été pris en compte a l'aide d’'une méthode éléments finis. Cette approche
individualisée a permis d'explorer les interactions entre les déformations osseuses et altérations
cinématiques, confirmant I'existence de mécanismes compensatoires propres a la fonction de marche,
comme l'augmentation de la rétroversion pelvienne, et pouvant échouer a rééquilibrer le corps des
patients, dans le cas d’une augmentation accrue de I'ODHA ou du SVA en lien avec une altération de la
cinématique de marche. En particulier, I'importance de quantifier les positions et orientations relatives
de la téte et du bassin a été confirmée. Ces mesures peuvent constituer des critéres clés dans la
discrimination des patients et I'analyse des risques de complications auxquels ils sont exposés.

Cette étude a, de plus, permis de proposer une exploration approfondie d’'un groupe de patient ayant
une rétroversion pelvienne anormalement élevée (par rapport a leur incidence pelvienne) au cours de la
marche. Il est apparu qu’en raison de leur rétroversion, ces patients présentaient une orientation de
hanche favorisant une couverture postérieure et externe de la téte fémorale. Cette configuration
placerait le col du fémur en position de conflit avec I'acetabulum. D’apres la littérature, cette
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configuration est propice a I'apparition de concentration de contraintes mécaniques sur la partie
postérieure de la téte fémorale, pouvant entrainer I'apparition d'une arthrose. Ces hypotheses doivent
étre confirmées par une étude locale de la répartition des pressions, mais pourraient expliquer la
prévalence d’arthrose de hanche chez ces patients.

Dans la deuxieme partie du travail personnel, un modéle musculosquelettique personnalisé a été
appliqué durant la marche. En premier temps, un modéle musculosquelettique du membre inférieur
(basé sur l'utilisation de radiographies EQS) déja existant au laboratoire a permis de personnaliser un
modele corps complet développé dans le logiciel OpenSim. Cette étape a permis d'étudier I'impact de la
personnalisation du modele sur I'estimation des variations de longueurs musculaires pendant la marche.
En deuxiéme temps, nous avons étudié la possibilité de coupler ce modéle personnalisé du membre
inférieur aux méthodes de cinématique inverse utilisées dans le troisieme chapitre et de les comparer a
celles de I'optimisation numérique mise en place dans le logiciel OpenSim. Les résultats de ces deux
étapes ont confirmé la possibilité d'utiliser le modéle musculosquelettique personnalisé du membre
inférieur, associé aux calculs de cinématique inverse utilisés dans le chapitre 3, pour étudier des
populations saines et pathologiques.

L’application conjointe de ces méthodes sur une cohorte de sujets sains et de patients atteints de
déformations rachidiennes de I'adulte a ainsi permis d’approfondir notre compréhension de cette
pathologie. Les patients étudiés présentaient des altérations des longueurs musculaires, tant en position
statique que pendant le mouvement, accompagnées de variations de longueur réduites lors de la marche.
Ces altérations sont apparues liées au défaut d’alignement de I’axe téte/bassin avec I'axe vertical (ODHA)
et a une grande rétroversion pelvienne.

Dans le but de contribuer a la personnalisation de modeéle musculosquelettique corps complet, une
derniere partie exploratoire, proposée en annexe, a mis en place un algorithme de déformation non
linéaire permettant d’obtenir un modéle musculaire spécifique a chaque patient, grace a un jeu d’'images
radiographiques bi-planes. L’évaluation de ce modeéle par rapport a une référence a montré des résultats
cohérents aux modeles préexistants. L'application de cette méthode a la cohorte de sujets
précédemment utilisée pourrait apporter de nouveaux éléments sur les liens entre déformation
rachidienne et altération des capacités musculaires des muscles paraspinaux via, par exemple, I'étude
des bras de levier musculaire.

Les études séparées du squelette, de la marche et du systtme musculaire ont permis de mieux
comprendre les symptomes chez les patients atteints de déformation rachidienne de I'adulte. Cependant,
ce travail semble montrer que lorsque ces études sont combinées, elles peuvent dévoiler des interactions
entre ces éléments et ainsi aider a la compréhension des stratégies de mouvement spécifiques a chaque
type de déformations rachidiennes. Il serait donc intéressant de poursuivre dans cette direction en
analysant différents types de mouvements quotidiens tels que le passage assis-debout, le ramassage
d'objet, le port de charges, etc., ainsi qu’en associant d'autres mesures expérimentales telles que
['utilisation de I'EMG dynamique pour évaluer I'activité des principaux muscles du rachis et du membre
inférieur.

De plus, une deuxieme perspective de ces travaux de these réside dans I'application de ces méthodes a
['analyse du mouvement postopératoire. Il serait en effet intéressant de connaitre I'impact des différents
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types de chirurgie sur I'alignement global en statique et durant le mouvement, ainsi que sur le potentiel
regain d’amplitude de mouvement musculaire.

Enfin, une derniere perspective consisterait a utiliser des logiciels de modélisation musculosquelettique
tels que OpenSim, ou développer des logiciels personnalisés, pour simuler une intervention chirurgicale.
En effet, ce type de logiciel permet de simuler des mouvements en fonction de modifications des
parametres osseux ou musculaires. Ces travaux de thése ayant déja permis de contribuer a la
personnalisation d’'un modele OpenSim a Il'aide d'un ensemble d'images EQOS, il serait intéressant de
simuler I'effet d’'une modification des positions et orientations des vertebres, du bassin et de la téte,
conformément a ceux présents sur des radiographies post opératoires, pour voir I'impact de tels
changements sur la marche des patients. Si le résultat est cohérent avec des mesures d’analyse du
mouvement postopératoire réalisées sur ce méme patient, cela ouvrirait alors la porte a |'utilisation de
ce logiciel pour I'aide a la prise de décision chirurgical, dans un but de regain des capacités fonctionnelles
chez les patients.

En conclusion, ce travail a permis d'analyser les anomalies cinématiques durant la marche a la lumiere
des déformations osseuses et musculaires, et a apporté de nouveaux éléments cliniques qui contribuent
a une meilleure compréhension des déformations rachidiennes de |'adulte. L'ensemble de ces
informations, avec le suivi longitudinal de ces patients qui est en cours, pourrait s'avérer utile pour
identifier les patients a risque d'aggravation des symptomes et de déséquilibre, ainsi que pour étudier
I'impact de la correction chirurgicale sur les mouvements quotidiens des patients.
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Annexe 1 : Extension au corps complet - Etude exploratoire

Les déformations rachidiennes de I’adulte atteignent surtout les muscles du rachis lombaire et thoracique
avec une réduction des volumes musculaires et une augmentation de l'infiltration graisseuse (Ferrero et
al., 2021b). Ainsi dans la continuité du travail du dernier chapitre, cette partie tente d’étendre le modele
géomeétrique personnalisé aux muscles de la région lombaire et abdominale afin d’en faciliter I'étude
clinique au travers l'utilisation de modele musculosquelettique.

Ce travail utilisera des acquisitions IRM et EOS réalisés sur 8 sujets sains par C. Amabile dans une étude
de 2016 (Amabile, 2016) ainsi que les reconstructions osseuses et musculaires qui en découlent. Le travail
personnel a consisté a utiliser ces reconstructions comme modele générique, pour mettre en place un
algorithme de déformation non linéaire (krigeage) permettant d’obtenir un modele musculosquelettique
filaire personnalisé des régions lombaires et abdominales d’'un nouveau sujet a partir de simples données
EOS, ce travail sera présenté dans une premiéere sous-partie. Une évaluation de paramétres gé¢ométriques
fournis par I'utilisation de cet algorithme sur les 8 sujets sains sera proposée dans une seconde sous-
partie.
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Personnalisation du modele musculosquelettique de la région lombaire

Données expérimentales

Le protocole expérimental décrit ici a été mené par C. Amabile en 2016. Dans cette étude, 8 sujets sains
(Age : 63.4 (0=5.7) ans, Taille : 165 (0=8)cm, BMI : 24.5 (0=5.2), 100%F) ont réalisé une acquisition IRM
couvrant une zone allant du genou jusqu'au niveau de T12. Les images IRM ont été utilisées pour
reconstruire 10 muscles, comprenant des muscles de la hanche, de la région lombaire et de la région
abdominale, voir Tableau 16. De plus, ces sujets ont réalisé des radiographies bi-planes a partir desquelles
des géométries osseuses 3D du bassin des vertebres T1-L5, et de |I'enveloppe corporelle ont été
reconstruites. Le systeme musculaire de chaque patient a été reconstruit sur les images IRM et adapté a
la position debout dans I'environnement EOS grace a un algorithme de déformation non linéaire
(Amabile, 2016).

Tableau 16 : Muscles reconstruits dans I'étude de C. Amabile

Muscles étudiés
lliocostalis Latissimus dorsi Longissimus dorsi Multifidus

Quadratus Lumborum Ractus Abdominis Transversus Abdominis Obliquus Externus

Déformation du modele musculosquelettique

Dans le but de développement d'un algorithme de krigeage robuste afin d'adapter le systeme musculaire
d'un sujet a un autre, nous avons défini des points de contréle a la fois sur I'enveloppe corporelle et sur
les segments osseux du bassin et des vertébres.

En ce qui concerne le traitement de l'enveloppe corporelle, nous avons observé des variations
interindividuelles dans le maillage fourni par les reconstructions 3D, ce qui signifie qu'un méme nceud
pouvait correspondre & deux régions anatomiques différentes. Etant donné que les points de contréle
doivent étre identiques entre le sujet source et le sujet traité (cible), cette variabilité rendait impossible
I'utilisation directe du maillage de I'enveloppe pour la définition des points de contréle. Par conséquent,
nous avons défini six plans de coupe, de normale verticale, passant par les barycentres des vertebres (de
L1 a S1). Chacun de ces plans a été utilisé pour déterminer 20 points de contréle répartis de maniere
équilibrée le long du contour de I'enveloppe corporelle.

Cependant, dans certains cas, la découpe de I'enveloppe par des plans pouvait générer plusieurs contours
en raison des reconstructions de la poitrine. Lorsqu'il y avait plusieurs contours, nous avons calculé le
périmetre de chacun d'entre eux, puis nous l'avons utilisé pour identifier le contour le plus grand,
correspondant au corps.

Ensuite, pour assurer une bonne correspondance des points de contréle de I'enveloppe entre deux sujets
(source et cible), il était nécessaire que les contours d'enveloppe soient orientés dans la méme direction
et gu'ils aient un point de départ commun. Pour chaque coupe, nous avons donc isolé les points les plus
proches du barycentre de chaque vertébre, puis parmi ces points, nous avons identifié celui qui était le
plus proche du plan sagittal du patient et situé a sa droite, ce point a été utilisé comme point de départ
de chaque contour. Les autres points du contour ont ensuite été réordonnés dans le sens

trigonométrique, voir Figure 38c.
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Figure 38: Définition des points de contréles pour la mise en place du krigeage : a. Points de contréle du bassin, b. Points de
contréle des vertébres et visualisation des coupes de I'enveloppe A, B, C, D, E étant les points de contréles associés a L1, c. Points
de contréle de I'enveloppe corporelle, les points rouges représentent les deux premiers points de contréles par coupe.

Enfin, trois contours concentriques par rapport a I'enveloppe corporelle ont été définis. Les rayons des
deux contours additionnels étaient de 2/5 et 3/5 du rayon du premier contour. Ainsi, chague coupe de
I'enveloppe corporelle comprenait un ensemble de 3 contours composés de 20 points chacun, répartis
uniformément, comme illustré dans la Figure 38c. Ce processus a permis d'obtenir un ensemble de 360
points de contréle par enveloppe.

Pour compléter cet ensemble de points de contréle, un ensemble de 5 points par vertébre a été défini.
Ces points ont été établis comme suit :

Point antéro-supérieur de la partie supérieure de la vertebre (point A sur la Figure 38b)
Point postéro-supérieur de la partie supérieure de la vertébre (point B sur la Figure 38b)
Point antéro-inférieur de la partie inférieure de la vertébre (point E sur la Figure 38b)
Point postéro-inférieur de la partie inférieure de la vertébre (point D sur la Figure 38b)

o O O O O

Point médian de la surface supérieure de I'épineuse (point C sur la Figure 38b)

En ce qui concerne le bassin, 6 points anatomiques remarquables ont été définis sur le sacrum (2 sur le
plateau sacré, 2 sur le promontoire sacré et 1 sur S1), ainsi que 2 points sur chaque créte iliaque et 1
point sur chaque symphyse pubienne, comme indiqué dans la Figure 38a. Au total, 397 points de
controles ont été définis pour chaque sujet traité. Ces points de contréle ont permis de définir un
algorithme de krigeage déformant le systéme musculaire d’un sujet source vers un sujet cible, comme
illustré Figure 39.

Pour compléter le systeme musculaire, les points d'insertion ont été définis en cohérence avec un travail
réalisé par J. Hausselle et D. Bonneau (Hausselle et al., 2014). Dans ce travail, chaque point d'insertion
des muscles du membre inférieur, du bassin et du tronc a été associé a une région anatomique précise
sur des dessins anatomiques. Nous avons ainsi repris ce travail pour identifier les régions d’insertions
associées aux 10 muscles étudiés sur les maillages des reconstructions osseuses du bassin et des
vertebres. Les points d'insertion musculaire ont été définis comme les barycentres de ces régions.
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Figure 39: Systéme musculaire du sujet 1 donné par : a. sa référence (reconstructions musculaires IRM adaptées a la position
debout), b. application du modele générique aux reconstructions osseuses et corporelles issues des radiographies bi-planes. La
référence posséde des volumes musculaires plus importants et une distance entre I’enveloppe corporelle et les muscles moins

importante que celle donnée par le modéle personnalisé.

Il faut noter que plusieurs muscles présentaient des insertions proximales sur les cotes ou les cotes
flottantes. Cependant, les méthodes de reconstruction osseuses utilisées ne permettent pas de
reconstruire les cotes flottantes. De plus ces méthodes définissent les autres cétes par un ensemble de
4 points liés entre eux par une courbe. Cela nous empéchait d’identifier précisément les régions
d’insertion musculaire associées a ces os. Par conséquent, il a été décidé de ne pas traiter les points
d'insertion proximaux des 10 muscles étudiés et présentés Tableau 16.

Evaluation du modele musculosquelettique personnalisé
Meéthode

Données expérimentales

La base de données utilisée pour I’évaluation du modele musculosquelettique personnalisé est celle
présentée dans la sous-partie 5.2.1, composée de 8 sujets ayant des reconstructions 3D de leur systeme
osseux et musculaire en position debout, comprenant les reconstructions du bassin, des vertébres T1-L5
et de I'enveloppe corporelle ainsi que le systeme musculaire des régions lombaires et abdominales, issu
de reconstructions IRM et adapté a la posture debout (Amabile, 2016).

Les points d’insertion musculaires distaux des muscles présentés en Tableau 16, ont été identifiés a I'aide
de la méthode présentée ci-dessus, pour chacun des 8 sujets reconstruits issus de I’étude de C. Amabile.

Ces 8 sujets reconstruits en 3D, donnent 8 modéles musculosquelettiques géométriques, nommés dans
la suite comme « modele de référence ».
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Modele musculosquelettique personnalisé
Parmi les 8 modeles de référence, I'un d’entre eux a été utilisé comme « modele générique », servant de
source a l'application de la méthode présentée dans la section 5.2.3.

Ainsi, a partir des reconstructions 3D des os et de |'enveloppe corporelle de chaque sujet dans
I'environnement EQS, le systeme musculaire du modeéle générique a été déformé non linéairement pour
obtenir, pour chaque sujet, un modéle musculosquelettique personnalisé de la région allant du bassin a
T12.

Pour compléter le modele, le trajet musculaire de chaque muscle a été calculé. Celui-ci est composé d'un
point d'insertion distal, de points de passage et d'un point d'insertion proximal. Le point d'insertion distal
a été défini grace a l'identification de régions anatomiques précises, comme présenté précédemment.

Les points de passage ont été définis comme les barycentres des contours musculaires. Pour obtenir les
contours musculaires, chaque muscle a été divisé en plusieurs sections. Les sections étaient espacées
entre elles de 2 centimeétres, valeur arbitrairement choisie pour obtenir un nombre de sections
suffisamment grand pour représenter les muscles étudiés. Le calcul du barycentre de chaque section a
permis de définir 'ensemble des points de passage musculaire.

Enfin, étant donné que le point d'insertion proximal n'a pas pu étre défini, il a été calculé, pour chaque
muscle, comme la projection du barycentre des noeuds du maillage musculaire sur le plan horizontal
passant par le centre intervertébral T12-L1. Pour finir, le chemin musculaire était lissé par interpolation
de type « spline » sur 10 points.

Ainsi, grace a cette méthode, nous avons pour chaque sujet étudié :

- Les reconstructions osseuses spécifiques a chaque sujet
- La géométrie 3D de chaque muscle étudié
- Les chemins musculaires de chaque muscle étudié

- Les insertions musculaires distales propres a chaque sujet

Parametre d’évaluation du modele
Pour évaluer I'exactitude de la méthode, les muscles estimés ont été comparés a leurs références. Les
différences entre les deux morphologies musculaires ont été calculées a I'aide des paramétres suivants :

- Comparaison des volumes musculaires,

- Comparaison des longueurs musculaires, calculées comme la somme des distances entre le point
d'insertion distal, les points de passage, et le point proximal,

- Comparaison des bras de levier, calculés comme la distance entre la ligne d'action et les centres
articulaires. Les centres articulaires vertébraux ont été calculés comme le barycentre des nceuds
des maillages des plateaux inférieurs et supérieurs des vertébres définissant I'articulation. Ces
centres ont été calculés pour les niveaux lombaires et entre L5 et S1,

- Comparaison des surfaces de section transversale maximales (CSA) : chaque muscle a été coupé
par des sections espacées de 2 cm, le long de sa longueur, et la CSA maximale a été retenue.

Ces différences ont été exprimées en pourcentage du parametre calculé sur la référence.
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Définition du modele générique

Chacun des modeles de référence des huit sujets étudiés a été testé comme modele générique pour
I"'approche de personnalisation par krigeage et appliqué a I'ensemble des sujets. Le modele présentant
les meilleurs parameétres d’évaluation pour I'ensemble des sujets a alors été sélectionné.

Résultats

Définition du modele générique

Parmi les huit modeéles testés, le sujet 8 (Age : 62 ans, Taille : 1,73 m, Poids : 82 kg, IMC : 27,4) s'est révélé
étre le meilleur en termes d'estimation des volumes, des surfaces maximales et des longueurs
musculaires. En revanche, le sujet 1 (Age : 71 ans, Taille : 1,70 m, Poids : 70 kg, IMC : 25,1) présentait les
plus faibles différences pour les bras de levier musculaires sur les niveaux L5-L1. Cependant, la prédiction
des bras de levier musculaires entre le sujet 8 et le sujet 1 ne différait que de quelques pourcentages par
rapport aux valeurs de référence, tandis que les prédictions des volumes, des surfaces et des longueurs
étaient modifiées d'environ 20 %. Par conséquent, le sujet 8 a été choisi comme modele générique.

Evaluation du modele

Les volumes musculaires ont été estimés avec un biais signé allant de -29 % a +30 %, principalement
observé pour les muscles longissimus dorsi, droit et gauche. Le biais moyen était de -2.2 % pour
I'estimation du volume musculaire. Les surfaces musculaires ont été estimées avec une précision
équivalente, présentant un biais variant de -20 % a +43 % par rapport aux surfaces de référence,
également principalement pour les muscles longissimus dorsi, droit et gauche. Le biais moyen était de
4.5 %.

Cependant, ces incertitudes d'estimation diminuaient considérablement lors de I'étude des longueurs
musculaires et des bras de levier. Les longueurs musculaires ont été estimées avec un biais variant de -
15 % a +4 % (les plus grandes erreurs étaient pour le quadratus lumborum et le rectus abdominis), avec
une valeur moyenne de -3 %. Les biais sur I'estimation des bras de levier musculaires variaient en fonction
des niveaux et des muscles étudiés, allant de -19 % a +7 %, principalement observés aux niveaux L2-L3 et
L1-L2 respectivement pour les abdominaux transverses et obliques. Cependant, la valeur moyenne de
ces biais était de -1 %.

L'écart-type des différences de volumes musculaires variait quant a lui de 29 % a 103 %, atteignant son
maximum pour le latissimus dorsi droit. L'écart-type des surfaces musculaires variait de 16 % a 89 % pour
le multifidus gauche. L'écart-type des estimations de longueur musculaire variait de plus de 4 % a 25 %,
avec une valeur maximale pour le rectus abdominis. Enfin, les valeurs d'écart-type pour 'estimation des
bras de levier musculaires variaient entre 0 % et 34 %, avec une valeur maximale atteinte au niveau L1-
L2 pour les abdominaux transverse. L'ensemble des résultats est présenté dans le Tableau 17Tableau 17.
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Tableau 17: Valeurs moyennes et ecarts-types des différences de volume, de surface maximale, de longueur et de bras de levier musculaire entre modéle personnalisé et référence. Chaque valeur

est donnée dans son unité et en pourcentage de la valeur de référence.

Volume CSA Longueur Bras de levier L1L2 Bras de levier L2L3 Bras de levier L3L4 Bras de levier L4L5 Bras de levier L551
cm’ [ % c cm? [ % o mm o % [} mm o % o mm o % o mm o % o mm o % [ mm o % o
lliocostalis G 41 326 46 404| 08 20 11,0 222 -66 134 -39 80| -34 92 -49 131| -35 114 -52 17,0| -30 125 -47 191 -06 87 -09 126 07 55 07 82
lliocostalis D -90 443 -203 682 -1,1 3,7 -124 436 40 126 21 71| -30 92 -41 131| -66 11,5 -102 17,7| -50 93 -83 149( -1,3 76 -2,6 123| 02 79 -0,8 146
Latissimus Dorsi G 61 158 20 687 02 16 -56 490|-168 287 -92 158| 1,3 152 08 168 01 121 -05 142( 11 79 08 93| 09 34 10 39| 02 04 02 04
Latissimus Dorsi D 68 185 -11,7 1031 02 23 -66 526| -75 154 -46 92| 2,7 121 25 11,7 06 99 07 98| 1,2 68 12 70| 08 33 09 38| 03 10 03 1,2
Longissimus DorsiG | 0,3 129 -02 9,2 23 23 304 286 -1,8 136 -21 98| -38 71 -66 121| -22 86 -36 145 -07 100 -1,2 165( 04 122 08 189 0,7 133 08 198
Longissimus DorsiD | 269 355 30,1 39,2| 3,7 27 434 255| -05 260 -15 151 -46 86 -77 149 -52 86 -90 156| -1,7 32 -30 57| 00 00 00 00| -04 13 -12 34
Multifidus G 00 418 -28 710| -10 531 -19,0 893| -11,2 236 -86 170| -43 54 -95 11,7 -34 51 -6,7 10,0( -1,7 55 -31 96| -09 85 -1,3 13,0| -09 10,0 -2,2 17,2
Multifidus D 57 325 -03 689 0,0 30 -83 659 03 9,5 0,1 43| -91 106 -195 226( -70 89 -135 174 -56 76 -105 14,1 -32 83 -61 139| -1,7 10,7 -40 193
Quadratus
71 22,7 89 28,9 0,8 1,2 13,3 16,0( -22,5 44,2 -10,8 21,3 3,2 119 3,2 9,8 31 8,1 33 7,1 4,2 3,8 4,0 3,6 2,3 2,6 2,3 2,6 2,0 24 1,9 2,3
Lumborum G
Quadratus
1,4 343 -24 413 0,3 1,9 4,7 21,1 22 506 -1,3 21,9| 53 10,7 43 7,8 6,3 9,7 52 74 71 6,0 58 4,9 2,8 31 2,4 2,6 2,5 31 2,2 2,7
Lumborum D
Rectus AbdominusG| -52 169 -11,5 31,2 0,7 1,6 10,8 236( -279 46,3 -146 24,7 6,7 123 6,4 10,7| 39 9,7 4,2 8,7 4,7 4,5 4,5 4,3 1,3 2,4 1,3 23 0,9 1,2 0,8 1,1
Rectus AbdominusD | -14,8 284 -294 479| -02 2,7 -40 366 68 299 21 110/ 1,8 11,7 1,7 9,3 25 110 25 9,2 32 101 3,0 8,7 2,7 6,6 2,4 59 2,0 2,0 1,8 1,8
Transversus
. 1,4 13,2 -52 695 0,5 1,9 23 618 78 174 39 98| -7,5 14,7 -17,5 33,5( -7,2 13,0 -13,2 23,2 43 9,1 -6,5 13,5| 0,2 63 -01 384 0,5 24 0,7 3,2
Abdominus G
Transversus
Abdominus D 31 108 10,0 401 0,5 1,8 6,7 534| -154 206 -95 125| -6,7 13,6 -150 28,7 -48 129 -91 21,7 -29 69 -45 10,0| 1,8 34 2,4 4,4 0,6 0,9 0,8 1,1
Obliquus Externus G 98 434 76 36,6 1,0 1,5 158 208 1,0 109 0,2 39 5,6 4,9 55 54 54 54 5,6 6,2 50 53 50 5,6 3,8 8,0 3,1 7,2 1,8 9,6 1,2 7,2
Obliquus Externus D | 21,7 419 173 306 13 28 160 31,3| 32 125 08 39| 55 70 56 68| 42 85 44 83| 72 73 71 77| 78 86 68 81| 63 11,1 51 9,0
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Discussion

Cette étude propose une méthode originale permettant de personnaliser les géométries osseuses et
musculaires de la région lombaire d’'un modele musculosquelettique a 'aide d’un simple jeu de
radiographies bi-planes. Cette méthode a été évaluée sur 8 sujets sains par rapport a des mesures de
références issues de traitement d’'image IRM et radiographiques.

Différents sujets ont été comparés dans le but d'identifier un sujet type minimisant les différences entre
les grandeurs simulées et leurs références. Le meilleur sujet a conduit a la création d'un modeéle
musculosquelettique générique servant de base a I'application de la méthode.

La comparaison des parameétres musculaires estimés a I'aide de la méthode de personnalisation de
modele avec leurs références a révélé une grande incertitude concernant les géométries musculaires en
3D, entrainant des différences sur les volumes et les surfaces musculaires atteignant jusqu'a 100% de la
valeur des parameétres de référence. Cependant, I'estimation des longueurs musculaires présente un biais
moyen de seulement 3% (avec un écart-type moyen de 13%), ce qui est prometteur quant a la faisabilité
d’utiliser cette méthode pour personnaliser les gé¢ométries d’'un modéle musculosquelettique. De méme,
les bras de leviers musculaires, qui sont des grandeurs d'un grand intérét clinique, présentent un biais
moyen inférieur a 3% avec un écart-type moyen entre 6 et 14% suivant les niveaux observés.

De plus, par rapport a la littérature, bien que peu d'études proposent de comparer les prédictions de
géomeétries musculaires a des références, ces résultats peuvent étre comparés a I'étude de validation du
modeéle musculosquelettique de Bruno développé dans OpenSim et utilisés dans le chapitre précédent
(Bruno et al., 2015). Dans cette étude, I'équipe de Bruno a comparé deux modeles a I'aide de mesures
par CT-scan. Le premier modele, appelé "préajusté", avait des insertions musculaires personnalisées
uniquement, tandis que le second modele, appelé "ajusté”, avait des trajets musculaires entieérement
ajustés a partir de mesures sur des images CT-scan. Cette comparaison a été réalisée pour 7 muscles
communs a notre modele, et a porté sur les CSA et I'estimation des bras de levier musculaires. Nos erreurs
dans I'estimation des CSA et des bras de levier sont du méme ordre de grandeur que celles des modeles
préajustés et ajustés.

Les écarts entre les valeurs estimées et de référence proviennent en partie de I'estimation des
dimensions des ventres musculaires. La Figure 40 montre, par exemple, les deux prévisions de volume et
de chemin musculaires obtenues pour un sujet. Les différences de volumes musculaires modifient les
positions des points de passage musculaires, et ainsi la longueur du muscle et ses bras de levier. Plus
précisément, la longueur musculaire est calculée dans notre cas comme la somme des distances entre
les points de passage et les points d'insertions musculaires. Cependant, seul le point d'insertion bas a été
défini et personnalisé pour chaque patient. Rappelons que le point d'insertion haut a été défini comme
la projection du barycentre musculaire sur le plan de coupe T12/L1. Ainsi, ce point ne correspond pas au
véritable point d'insertion musculaire, qui se situe sur une région osseuse et qui est donc commun aux
deux modeles. En utilisant un méme point d'insertion entre les deux modeles, la longueur musculaire
totale devrait étre moins sujette aux variations de géométrie des ventres musculaires, ce qui devrait
améliorer sa prédiction.
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Figure 40: Muscle de référence (vert) et modeéle personnalisé (orange) : a. Latissumus Dorsi droit, b. Carré des Lombes gauche, c.
Abdominal Oblique Gauche

Les différences de volume et de surface musculaires peuvent également s'expliquer par la variabilité des
reconstructions musculaires réalisées par la méthode de déformation d’un objet sujet paramétrique
(DPSO) (Jolivet et al., 2014; Nordez et al., 2009), ainsi que par la qualité des images IRM. En effet, d'un
individu a 'autre, les muscles reconstruits peuvent présenter des variations gé¢ométriques qui dépassent
les limites physiologiques en raison de la difficulté de visualisation des fascias. Par exemple, sur la Figure
40, le muscle latissimus dorsi issu de la référence (en vert) semble commencer au niveau de L2, Ia ou sa
véritable insertion se trouve en partie sur les crétes iliaques. Ces différences entrainent inévitablement
des variations dans les parametres estimés par le modele personnalisé, ce qui pourrait expliquer les
écarts importants observés pour chaque parameétre et plus spécifiquement pour les surfaces et volumes
musculaires.

Enfin, un dernier élément pouvant expliquer les grandes variations d'écart-type pourrait résider dans les
variations interindividuelles des tissus mous et de I'épaisseur de la peau. En effet, les points de contréle
utilisés pour la déformation non linéaire (krigeage) ont été définis sur I'enveloppe externe des sujets.
Cependant, chaque sujet présente une épaisseur de peau différente, ce qui entraine une distance
différente entre l'enveloppe corporelle et les muscles. Une piste d'amélioration consisterait, par
exemple, a quantifier I'épaisseur de la peau sur les images IRM, permettant ainsi d'isoler une enveloppe
"interne". Cette enveloppe interne pourrait étre déformée pour correspondre a la position debout et
étre prise en compte comme de nouveaux points de contréle. Cela permettrait de réduire I'influence de
la corpulence des sujets sur les déformations des géométries musculaires.

Limitation de I'étude

L'évaluation proposée dans cette étude préliminaire présente quelques limitations. La premiére et
principale limitation concerne le nombre de sujets traités et leur faible variabilité interindividuelle. Tous
les sujets inclus dans cette étude sont des femmes en bonne santé et vieillissantes. |l serait intéressant
de diversifier cette population en termes d'age, de sexe et d'inclure une population pathologique.

De plus, les parameétres étudiés présentent certaines limitations. La plus tient dans le calcul de la longueur
musculaire, comme déja mentionné plus haut, nous ne prenons pas en compte le point d'insertion
proximal physiologique. La longueur musculaire devrait également étre estimée en fonction du réle du
muscle étudié et de ses fibres musculaires. En effet, la longueur musculaire est décrite comme le chemin
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parcouru par le muscle, reliant le point d'insertion bas a un point d'insertion haut. Cependant, dans le cas
de muscles tels que les abdominaux transverses et obliques, cette ligne ne correspond pas au chemin
musculaire physiologique, qui devrait étre transversal ou oblique (et non globalement vertical). Ainsi,
I'estimation des longueurs musculaires telle qu'elle a été réalisée dans cette étude n'est légitime a
comparer que les muscles dorsaux agissant verticalement.

L’ensemble de ces parameétres permet néanmoins de quantifier les gé¢ométries des muscles déformés et
de référence, et représente une premiere évaluation de la méthode de personnalisation présentée. 5.3.
Synthése du chapitre 5

Conclusion de I'annexe 1

Cette étude préliminaire présente une méthode de personnalisation de modéle musculosquelettique qui
se base sur des reconstructions des géométries osseuses et corporelles d'un individu, ainsi qu'une
approximation des géométries musculaires, notamment des muscles de la région abdominale.

Les paramétres musculaires obtenus a partir de références et aprés |'application de cette méthode aux
données de radiographie bi-planes ont été comparés. Cette comparaison a révélé une prédiction des
longueurs musculaires et des bras de levier avec un biais moyen inférieur a 5%, mais une variabilité
importante avec un écart-type pouvant atteindre 14%, qui reste cohérent avec la littérature.

Ainsi, I'évaluation de cette méthode démontre sa faisabilité et propose des pistes d'amélioration qui
devraient permettre de réduire la variabilité des estimations des parameétres, et par conséquent, faciliter
son déploiement pour des études cliniques. Des études futures devraient permettre d'appliquer cette
méthode a la personnalisation de modéles musculosquelettiques implémentés dans des logiciels « grand
public » tels qu'OpenSim, et de I'appliquer a des analyses quantitatives de la marche.
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Annexe 2 : Etude de longueurs musculaires du membre inférieur au

cours de la marche chez différents groupes de patients atteints de

déformation rachidienne

En complément de I'application clinique présenté au chapitre 4, cette application clinique a pour objectif
de fournir des éléments de compréhension sur les altérations musculaires observées chez les patients
atteints de déformation rachidienne de I'adulte, en fonction de leur équilibre cinématique.
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Méthodologie d"étude

Population étudiée

Au total, 93 patients atteints de déformations rachidiennes de I'adulte (ASD) (50.4 ans, écart-type (o) =
19.5 ans ; 76% de femmes) et 34 sujets asymptomatiques appareillés en dge (46.5 ans, 6 =13.5ans ; 71%
de femmes) ont été recrutés. Les patients ont été inclus s’ils présentaient des douleurs dorsales et au
moins I'un des criteres radiographiques présents dans la classification de |'International Spine Study
Group, a savoir : une inclinaison pelvienne (VP) > 25°, un angle de Cobb frontal > 20°, une distance pour
I'axe sagittal vertical (SVA) > 50mm ou une cyphose thoracique (CT) > 60°. Les critéres d’exclusion du
groupe témoin étaient tout antécédent orthopédique et/ou de douleur dorsale.

Acquisition de données

Le protocole expérimental utilisé est le méme que pour I'ensemble des études précédentes. Tout
d'abord, tous les sujets ont rempli les questionnaires de qualité de vie suivants : l'indice d’invalidité
d’Oswestry (ODI), les items physiques et mentaux du Short Form 36 (SF-36 PCS & MCS) ainsi que I'échelle
visuelle analogique de douleur (EVA). Ensuite, tous les sujets ont été équipés de marqueurs réfléchissants
pour I'analyse de la marche, en suivant les protocoles modifiés de Davis et Leardini (Davis et al., 1991;
Leardini et al., 2011). Ces marqueurs ont permis de réaliser une analyse 3D de la marche a l'aide de 7
caméras infrarouges MX3. Un essai statique d’abord a été enregistré, suivi de plusieurs acquisitions de
marche réalisées a vitesse spontanée. Ces acquisitions ont été comparées en termes de cohérence
cinématique a l'aide du logiciel Polygon (Vicon Motion Systms, Owford, Royaume Uni) et un essai
représentatif a été retenu pour le calcul des parametres cinématiques.

Chaque sujet a ensuite réalisé une radiographie bi-plane du corps entier, avec les marqueurs
réfléchissants toujours en place. Ces radiographies ont permis de reconstruire en 3D les bassins, les
fémurs, les tibias, les péronés, les vertebres lombaires et thoraciques propres a chaque sujet, ainsi que
leur enveloppe corporelle, en utilisant des méthodes décrites dans la littérature (Chaibi et al., 2012;
Girinon et al., 2020; Humbert et al., 2009; Nérot et al., 2015).

Cinématique inverse

A l'aide des reconstructions osseuses, la cinématique inverse a été calculée pour chaque patient sur
I'essai de marche sélectionné en utilisant une méthode de compensation des artefacts des tissus mous
par éléments finis précédemment présentée au chapitre 3 (Lahkar et al., 2021). Ensuite, cette
cinématique a été étudiée a l'aide de Matlab (Pillet et al., 2014; Rebeyrat et al., 2022).

Modele musculosquelettique pour I'analyse des longueurs musculaires au cours de la marche

Grace aux reconstructions 3D des os et de l'enveloppe corporelle de chaque sujet, la méthode de
déformation non linéaire du systéme musculaire des membres inférieurs (présentée dans la section
4.1.2.2. Implémentation du modéle musculosquelettique personnalisé) a été appliquée a chaque sujet.
Ainsi, un modele musculosquelettique personnalisé avec des muscles filaires des membres inférieurs a
été obtenu puis appliqué a I'analyse de la marche en utilisant la méthode présentée dans la section
4.1.2.2., sous section « Personnalisation des géométries musculaires».

Parametres étudiés

Les parametres d'alignement global et spinopelvien usuels ont été calculés a I'aide de reconstructions 3D
a partir de radiographies statiques. Une attention particuliere a été portée a la version pelvienne (rVP,
en °), al'incidence pelvienne (IP en °) et a I'angle de I'axe hanche-odontoide (rODHA, en °). Ces parametres
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ont ensuite été calculés pendant le cycle de la marche. Comme dans le chapitre précédent, les valeurs
moyennes pendant le cycle de marche ont été notées avec un "c" précédant l'abréviation, par exemple :
cODHA et cVP, tandis que les valeurs radiographiques ont été notées avec un "r" précédant |'abréviation.
Les différences entre les valeurs cinématiques et radiographiques ont été indiquées avec le symbole A
suivi de I'abréviation du paramétre, par exemple : AODHA = cODHA — rODHA.

Concernant les longueurs musculaires, afin de comparer les sujets et les sous-groupes indépendamment
de leur taille, les longueurs musculaires étudiées ont été divisées par la longueur des membres inférieurs

lmuscle

(fémur et tibia) obtenus dans I'environnement radiographique EOS : R,y scte = . Ce ratio

Lmembre inf.
Rinuscie @ été calculé a la fois dans I'environnement EOS (rR,;,,5¢1¢) €t @ chaque instant de la marche pour
chaque muscle cRyyscie- Les valeurs moyennes et I'amplitude d'évolution du ratio cRy,yscie (ROM) ont
été calculées pendant le cycle de marche et comparées entre les groupes. Dans la suite du document, la
désignation "longueur musculaire" sera attribuée a la valeur du ratio, exprimée en pourcentage.

Cette analyse a été complétée par I'étude des coefficients de corrélation entre les parameétres cliniques
calculés pendant la marche et les parameétres musculaires.

Dans ces études, seuls les muscles du membre droit ont été observés, tandis que le comportement du
membre gauche a été supposé comme étant similaire.

Constitution des groupes de patients

Cette étude a pour objectif de mettre en évidence des différences de longueurs musculaires pendant la
marche chez les patients adultes atteints de déformations rachidiennes. Pour cela, les patients ASD ont
été classés en fonction de leur alighement corporel cinématique.

Pour commencer, deux corridors de normalité ont été calculés pour les sujets témoins, correspondant a
deux écarts-types. Le premier corridor définissait une version pelvienne cinématique normale en prenant
en compte l'incidence pelvienne, tandis que le deuxieme corridor décrivait une ODHA cinématique
normale.

Ainsi, quatre sous-groupes de patients atteints de déformations rachidiennes ont été définis et présentés
section « 4.1.2.1. Population étudiée». Le premier sous-groupe, appelé ASDcpcopna, présentait une
version pelvienne cinématique et un ODHA cinématique en dehors des corridors de normalité, par une
valeur supérieure. Le deuxieme sous-groupe, nommeé ASDcvrnormobHa Présentait une version pelvienne
cinématique anormalement élevée, mais un cODHA normal. Le troisieme sous-groupe, ASDnormcvpcobHa
était composé de patients présentant une version pelvienne cinématique normale ainsi qu'un cODHA
anormalement élevée. Enfin, le groupe ASDnormevpnormeopHa Présentait des valeurs de version pelvienne
cinématique et d'ODHA cinématique se situant dans les corridors de normalité respectifs.
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Patients scoliotiques adultes
(ASD)
N =94
ASD avec cVP ASD avec cVP
normale anormale

ASD av
ASD avec ACSOD Da; zc ASD avec cSODaH :c
cODHA normale cODHA normale
anormale anormale
ASDnorchPnorchDHA ASDnorchPcODH»f-\ ASDCVPnormODHA ASDCVPCDDHA

N=70 N=9 N=10 N=4

Figure 41 : Définition des sous-groupes de sujets atteints de déformations rachidiennes de I'adulte (ASD). cVP et cODHA désignent

respectivement les versions pelviennes et ODHA cinématiques calculés au cours du cycle de marche

Analyse statistique

Les parametres démographiques, spino-pelviens et posturaux ont été comparés entre les groupes a l'aide
d'un test de Mann-Whitney. Dans le cas de séparation en sous-groupes, les paramétres musculaires ont
été comparés entre les groupes a l'aide du test de Kruskal-Wallis avec des comparaisons par paires de
Conover-Iman. La relation entre les différents paraméetres a été évaluée a l'aide du coefficient de
corrélation de Pearson (r).

Les tests statistiques ont été effectués avec Xlstat® (Addinsoft, Paris, France ; version 2020.1.3.65336).
Le niveau de signification a été fixé a 0,05.

Résultats

Comparaison population ASD et témoins

Les 93 patients ASD inclus dans cette étude présentaient en moyenne un alignement radiographique
altéré, associé a des troubles de la marche et a des scores de qualité de vie réduits.

En ce qui concerne les longueurs musculaires en position statique sur les radiographies, ces patients
présentaient des altérations de longueur au niveau des muscles ischio-jambiers (biceps fémoraux, semi-
tendineux et semi-membraneux), du tenseur du fascia lata et du petit fessier. Les ischio-jambiers étaient
plus courts que ceux des sujets témoins, tandis que les deux autres muscles étaient plus longs (p-valeurs
toutes < 0.01).

Au cours du cycle de marche, seules les altérations de longueur des ischio-jambiers persistaient, mais
d'autres muscles présentaient des longueurs altérées par rapport aux témaoins, tels que le gracile, le vaste
latéral (tous deux plus faibles) et le long adducteur (plus grand) (p-valeurs toutes < 0.04).

Ces altérations de longueur étaient également associées a des amplitudes de variation réduites par
rapport aux sujets témoins pour certains groupes musculaires spécifiques :

- Hanche : petit et moyen fessier,

- Loge postérieure de la cuisse : biceps fémoral,

- Loge antérieure de la cuisse : vaste interne, vaste latéral et droit du fémur,
- Loge latérale de la cuisse : Tenseur du fascia lata,

- Loge médiale de la cuisse : court et long adducteur.
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Etude du groupe ASDnormevenormcona

70 patients ASD ont été classés en tant que ASDnormevenormeopHa. Sur les radiographies, ces patients
présentaient des différences significatives sur I'angle de Cobb frontal ainsi que pour I'angle de rotation
axiale de la vertebre apicale. Pendant le mouvement, les patients ASDnormevpnormcobna marchaient a vitesse
et cadence réduite par apport aux témoins ainsi qu’avec une longueur de pas et un indice de déviation
de la marche (GDI) plus faible. Concernant les paramétres cinématiques segmentaires, seule I'amplitude
de flexion de genou différait entre ce sous-groupe de patient et le groupe témoins, voir Tableau 18.

L'étude des longueurs musculaires en position statique a montré que seul le muscle biceps fémoral
présentait une longueur réduite, avec un ratio de 53.9 (o = 2.9)% de la longueur du membre inférieur,
contre 54.7 (3.2)% pour les sujets témoins (p-valeurs < 0.005).

Au cours de la marche, leur longueur moyenne du biceps fémoral et du semi-tendineux était inférieure a
celle des témoins (respectivement 55.4 (2.8)% contre 56.4 (3.3)% et 63.3 (2.6)% contre 64.1 (3.3)% pour
les témoins ; p-valeur < 0.005).

De plus, 'amplitude de variation de longueur du petit fessier été réduite (1.3,% contre 1.6% pour les
témoins ; p-valeur < 0.005).

Etude du groupe ASDnormevecopHa

Dix patients ont été classés comme ASDnormcvecopHa. Sur les radiographies bi-planes, ces patients
présentaient une posture altérée avec une rétroversion pelvienne accrue et une projection antérieure du
tronc et de la téte. Ces variations posturales s'accompagnaient d'une cinématique de marche altérée par
rapport aux témoins, avec un score GDI, une vitesse de la vitesse de marche, cadence et longueur de pas
réduite ainsi qu’un temps de double support augmenté. Les parametres cinématiques segmentaires
montraient une diminution des amplitudes de mouvements en rotation axiale et latérale du bassin, de
flexion et abduction de hanche et de flexion de genou, voir Tableau 18.

En position statique, ces patients ne présentaient aucune altération des longueurs musculaires.
Cependant, lors de la marche, les longueurs moyennes du biceps fémoral et du gracile étaient inférieures
a celles des sujets témoins (respectivement 54.3 (2.9)% et 56.2 (1.1)% contre 54.7 (3.2)% et 57.9 (3.4)% ;
p-valeurs<0.005).

L'étude des amplitudes de variations de longueurs a montré que 13 muscles présentaient des valeurs
inférieures a celles des témoins (toutes les p-valeurs étaient inférieures a 0.005) :

- Les muscles iliague, moyen et petits fessiers pour la hanche (respectivement 2.1 vs 2.9%, 1.5 vs
2.9% et 1.0 vs 1.6%),

- Les muscles rectus femoris, vastes latéral et interne pour la loge antérieure de la cuisse
(respectivement 5.8 vs 6.9%, 3.8 vs 5.7% et 4.7 vs 6.5%),

- Les muscles longs et courts adducteurs pour la loge médiale de la cuisse (respectivement 1.9% vs
3.0% et 2.9% vs 4.3%),

- Les muscles de la loge postérieure de la cuisse (4.3% vs 6.0% pour le biceps fémoral, 4.2% contre
5.9% vs le semi-tendineux et 3.7% vs 5.1% pour le semi-membraneux),

- Le muscle tenseur du fascia lata (3.2% contre 5.4%),
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Etude du groupe ASDcvenormoona

Neuf patients ont été classés comme ASDcvrnormonna. Ces patients présentaient un alignement spino-
pelvien radiographique altéré, avec une version pelvienne et un SVA accru. Cependant, leur ODHA
radiographique ne différait pas de celui des témoins. Pendant le mouvement, ces patients ne

présentaient pas d’altération des parametres cinématiques segmentaires, mais quelques altérations des
parameétres spatio-temporels. lls marchaient a une vitesse de marche, une cadence et une longueur de
pas plus faible, un temps de double support plus élevé. Leur indice de déviation de la marche (GDI) était

plus faible que celui des témoins, voir Tableau 18.

En position statique, par rapport aux témoins, ces patients présentaient des longueurs musculaires
réduites pour le biceps fémoral et le semi-membraneux (53.4 (6.0)% contre 54.2 (3.1)%).

Ces altérations étaient maintenues pendant la marche, avec des longueurs musculaires moyennes
réduites pour ces deux muscles (respectivement 54.3 (2.9)% contre 56.4 (3.3)% et 53.6 (2.7)% contre 54.5
(3.2)% pour les témoins), ainsi que pour le semi-tendineux (63.5 (2.6)% contre 64.1 (3.3)%). Les p-valeurs
étaient inférieures a 0.005.

De plus, le biceps fémoral présentait une amplitude de variation de longueur réduite pendant le cycle de
marche, avec 4.3% contre 6.0% (p-valeur < 0.005).
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Figure 42: Variations de longueur musculaires entre les groupes de patients atteints de déformations rachidiennes de I'adulte et
les sujets témoins, seuls certains muscles de la hanche, des loges postérieures, médiales et antérieures de la cuisse et un muscle
de la jambe sont représentés

Etude du groupe ASDcvecopHa

Seuls 4 patients faisaient partie du groupe ASDcvprcopna. |Is présentaient un alignement radiographique
altéré, avec une plus grande version pelvienne et un décalage antérieur du tronc et de la téte. Au cours
de la marche, les patients ASD.vecopna présentaient une cinématique segmentaire altérée au niveau du
genou, avec une amplitude de flexion réduite, ainsi que des parameétres spatio-temporels différents de
ceux des témoins. lls marchaient a une vitesse de marche, cadence et longueur de pas réduite ainsi qu’un
temps de double support plus long, voir Tableau 18.
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En position statique, ces quatre patients présentaient des longueurs altérées pour le grand adducteur
(30.0 (4.0) contre 32.2 (1.9)% pour les témoins) et le biceps fémoral (52.2 (1.5)% contre 54.7 (3.2)%).

Pendant la marche et par rapport aux témoins, la longueur moyenne du biceps fémoral restait altérée
(51.8 (1.9) contre 56.4 (3.3)%), accompagné des longueurs du semi-tendineux (60.5 (1.9) contre 64.1
(3.3)%), du semi-membraneux (51.3 (2.0) contre 54.5 (3.2)%) et du grand fessier (33.4 (1.9) contre 37.3
(2.4)%).

Les amplitudes de variation de longueurs étaient également altérées pour le biceps fémoral (3.3 contre
6.0%) et le semi-membraneux (3.1 contre 5.1%) ainsi que pour les petit et moyen fessiers (1.5 contre
2.9%). Toutes les p-valeurs étaient inférieures a 0.005.

L'ensemble des différences de longueurs et variation de longueur musculaire entre les groupes est
résumé en Tableau 19, donnant une vision globale de chaque sous-groupe de patient.
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Tableau 18: Valeurs, pour chaque groupe, des paramétres cliniques radiographiques étudiés dans I'environnement EOS et en cinématique, ainsi que des scores de questionnaires de qualité de vie,
des paramétres spatio-temporels et des amplitudes de certains parametres de cinématique segmentaire. Les différences significatives sont indiquées par une *

o Témoinsvs Témoinsvs Témoinsvs Témoins vs
Témoins ASDypg copHa  ASD cvp & normcopHa ASDnormevp & cobHA normevP & ASD cvpg  ASDevpgnorme ASDnomevpa  ASDnommeve &
normeoPHA cODHA ODHA cODHA normcODHA
rODHA 3D (°) 2.4(1.2) 7.8 (4.3) 3.1(1.8) 7.5(4.8) 3.0(1.8) * *
rSVA (mm) -2.5(17.9) 114.7 (41.5) 47.7 (31.2) 91.9 (40.9) 1.1(26.5) * * *
Cobb (%) 4.3(5.8) 20.0(17.1) 22.4(19.5) 31.7 (22.6) 17.7 (16.5)
s RVA (°) 1.8(3.2) 2.7(2.2) 9.2 (9.4) 16.4 (13.0) 7.8(9.4) * *
& rCT: T1T12 (°) 46.7 (8.3) 27.4(14.7) 49.5 (20.4) 52.9 (16.4) 56.3 (20.3) * * *
= L151 (°) 62.4 (8.6) 3.6 (23.5) 34.7 (19.5) 40.2 (15.8) 61.6 (15.6) * * *
- rVP (°) 10.9 (5.9) 41.2 (13.8) 32.9(3.6) 24.5(7.1) 14.6 (7.9) * * *
IP-LL (°) -12.9(8.5) 47.3 (20.6) 19.9 (16.4) 12.7 (14.4) -10.5 (12.5) * * *
IP(°) 49.5 (9.0) 50.9 (12.3) 54.6 (10.1) 53.0(11.9) 51.7 (11.9)
Extension genou (°) -0.3 (5.6) 21.6 (11.3) 4.8 (8.8) 17.9 (13.9) 1.6 (6.6) * *
2 cODHA moy. (%) 4.2(2.7) 13.7 (2.7) 5.4(3.1) 15.2 (5.1) 4.2(2.1) * *
}‘;; o cVP moy. (°) 15.0 (7.0) 16.4 (6.5) 41.3 (5.4) 33.7 (4.2) 22.2 (6.6) * * *
] ROM cODHA (°) 3.0(3.2) 4.0 (1.4) 3.8(1.8) 4.2 (2.8) 2.8(1.0) * * *
O ROM cVP (°) 4.5 (1.7) 3.3(2.4) 4.4(1.9) 4.5(2.4) 4.4(2.1)
4 A ODHA (°) 1.7 (3.0) 10.1 (2.1) 2.3(3.7) 11.0 (5.7) 0.9(3.7) *
AVP (°) 4.1(6.5) 0.1(9.6) 0.9 (5.0) -2.3(3.0) 1.8 (5.9) * * *
- SF-36 PCS 51.3(7.0) 38.9(15.6) 35.7 (6.4) 33.3(6.3) 42.5 (8.0) * * * *
3 EVA 3.2(2.0) 6.7 (2.9) 8.0(2.3) 6.6 (2.5) 5.3(2.5) * * *
oDl 13.2 (11.1) 48.5 (10.8) 37.5(15.3) 42;2 (20.2) 24.4(16.3) * * * *
Vitesse (m_s'l) 1.2(0.2) 0.6 (0.1) 0.9(0.2) 0.6 (0.2) 1.1(0.2) * * * *
‘8 g Cadence (pas,min"l) 115.5 (14.5) 87.7 (6.8) 100.5 (11.2) 91.7 (15.2) 107.7 (9.5) * * * *
9 g— Longueur de pas (m) 0.6 (0.1) 0.4(0.1) 0.5(0.1) 0.4(0.1) 0.6 (0.1) * * * *
2 g Double support (s) 0.2 (0.1) 0.4 (0.1) 0.3(0.1) 0.5(0.3) 0.3(0.1) * * *
GDI 97.2 (11.0) 79.0 (6.4) 78.9 (11.9) 78.2 (10.7) 90.3 (12.3) * * * *
v @ Bassin : rot. axiale (°) 12.1(3.7) 9.8 (4.0) 8.1(2.6) 7.8(3.4) 10.4 (5.1) *
s g g Bassin : rot. lateral (°) 10.5(3.5) 7.2 (5.0) 6.9 (2.8) 4.7 (1.7) 8.8(3.9) *
Q g g Hanche : flexion (°) 44.8 (4.8) 35.5(9.6) 45.3 (8.6) 32.1(9.1) 43,2 (5.3) *
'€ = Hanche : Abduction (°) 15.3 (4.1) 13.6 (8.3) 14.6 (3.5) 11.1 (4.0) 13.9 (3.6) *
Q@ Genou : Flexion (°) 61.5 (7.4) 43.4 (10.7) 54.6 (10.0) 38.4 (13.0) 56.9 (6.5) * * *
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Tableau 19: Bilan des différences de rRmuscie , CRmuscle €6 ROM cRmuscie entre les groupes et pour chaque muscle étudié. Les symboles + ou - sont utilisé pour indiquer une différence significative avec

le groupe témoins par valeur supérieure ou inférieure. Dans le cas ou les différences n’ont pas atteint le niveau de significativité, un « n » a été affiché

ASD cVP & cODHA ASD cVP & norm cODHA ASD norm cVP et cODHA ASD norm cVP et norm cODHA

r.RLmuscIe CRLmuscIe ROM CRLmuscIe r.RLmuscIe CRLmuscIe ROM CRLmuscIe r.RLmuscIe CRLmuscIe ROM cRLmuscIe r.RLmuscIe CRLmuscIe ROM CRLmuscIe
lliaque n n n n n n n n - n n n
% Grand fessier n - n n n n n n n n n n
2 Moyen fessier n n - n n n n n - n n n
Petit fessier n n - n n n n n - n n -
v Rectus femoris n n n n n n n n - n n n
o é Vaste médiale n n n n n n n n n n n n
3 32 Vaste latérale n n n n n n n n - n n n
° Vaste interne n n n n n n n n - n n n
% Sartorius n n n n n n n n n n n n
:g Grand adducteur - n n n n n n n n n n n
@ Long adducteur n n n n n n n n - n n n
3 Court adducteur n n n n + n n n - n n n
] Biceps fémorale - - - - - - n - - - - n
& é Semi tendineux n - n n - n n n - n - n
3 % Semi membraneux n - - - - n n n - n n n
= Gracile n n n n n n n - - n n n
Loge latérale TFL n n n n n n n n - n n n
é mediale n n n n n n n n n n n n
& Gastrocnemien lateral n n n n n n n n n n n n
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Etude des corrélations

L'étude des corrélations présentée ici s'est uniquement intéressée aux liens entre le cODHA et le cVP
avec les valeurs moyennes et les amplitudes de variation de longueur musculaire. Ainsi I'étude des
corrélations chez la population ASD révele que I'ODHA cinématique est corrélé aux amplitudes de
variation de longueur des muscles suivants : le petit, moyen, grand fessier et muscle iliaque pour le
hanche (0.2 < |r|] < 0.6), avec le biceps fémoral, semi-tendineux et semi-membraneux pour le
compartiment postérieur de la cuisse (0.4 < |r| <0.5), avec le droit du fémur, vaste interne et latéral pour
le compartiment antérieur de la cuisse (0.3 < |r| < 0.4), avec le court, grand, long adducteur et gracile
pour le compartiment médial de la cuisse (0.27 < |r| < 0.39) et avec le tenseur du fascia lata (r = -0.35).
Toutes les valeurs de p étaient inférieures a 0.005.

En ce qui concerne les longueurs moyennes, 'ODHA cinématique n'était corrélé qu'avec les longueurs du
biceps fémoral (r = -0.3), du gracile (r = -0.2) et du gastrocnémien latéral (r = 0.3) ; p-valeur toutes
inférieures a 0.01.

Les corrélations entre la version pelvienne cinématique et les variations de longueurs musculaires ont

montré que le cVP était corrélé avec les ROM des muscles suivants : pour la hanche avec le petit, moyen
fessier et I'iliaque (0.2 < |r| < 0.4), pour le compartiment postérieur de la cuisse avec le biceps fémoral,
semi-tendineux et semi-membraneux (0.4 < |r| < 0.5), et pour le compartiment antérieur de la
cuisse avec le vaste latéral et le grand adducteur (r = -0.2 et -0.4) ; toutes les valeurs de p étaient

inférieures a 0.01.

La version pelvienne cinématique était également corrélée aux longueurs musculaires moyennes du
grand fessier (r =-0.3), du biceps fémoral (r = -0.3) et du semi-tendineux (r = -0.2) pour la loge postérieure
de la cuisse, du droit du fémur (r = 0.2) et du sartorius (r = 0.3) pour la loge antérieure de la cuisse, ainsi
que du court adducteur (r = 0.3) ; toutes les valeurs de p étaient inférieures a 0.05.

ASD :r=-0.57 ASD:r=-0.46 ASD :r=-0.43
25

20 20 20
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Figure 43: Principales corrélations entre cODHA et cV/P et les amplitudes de variations de longueur musculaires. Les coefficients r
ainsi que les droites de corrélations ont été tracés pour la population globale de 93 sujets atteints de déformations rachidiennes
de I'adulte (ASD).
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Discussion

Cette étude propose de décrire les évolutions des longueurs musculaires lors de la marche chez les sujets
ASD en utilisant un modele musculosquelettique personnalisé. A cette fin les patients étudiés ont été
classés en fonction de leur alignement corporel cinématique, calculé au cours de la marche, et chaque
sous-groupe a été comparé a une cohorte de sujets témoins.

Etude des sous-groupes de patients ASD
Ainsi les patients ASD du groupe ASDnormevenormconna €taient les plus proches des sujets témoins, ils ne

présentaient pas de troubles posturaux significatifs sur les radiographies. Leurs longueurs musculaires en
position statique et durant la marche ne différaient que pour deux muscles du compartiment postérieur
de la cuisse. Ces altérations n’étaient pas associées a des altérations d’amplitude variation de la longueur.
La déformation rachidienne de ces patients ne semblait donc n’avoir qu’un impact limité sur leur systéeme
musculaire du membre inférieur.

Les dix patients du groupe ASDnormcvpcopna ONt été sélectionnés en raison de I'absence apparente d'une
compensation pelvienne importante lors de la marche, s’accompagnant pour autant d'un déséquilibre
significatif de la position de la téte. Sur les radiographies, ces patients présentaient un alignement
postural compensé, avec une rétroversion pelvienne accrue et flexion de genou importante, ainsi qu'un
déplacement du tronc vers l'avant. Ces compensations étaient associées, lors de la marche d'une
diminution des amplitudes de mouvement de la hanche et du genou, ainsi que de parametres spatio-
temporels détériorés. Cependant, ces patients ne présentaient aucune altération des longueurs
musculaires en position statique. En revanche, lors de la marche, deux des muscles de la loge postérieure
étaient affectés, ce qui était cohérent avec une version pelvienne cinématique légerement plus grande
gue celle des témoins, impliquant une réduction automatique de la distance entre les zones d’insertion
de ces muscles. Concernant les amplitudes de variation de longueurs musculaires, ces patients
présentaient le plus grand nombre d'altérations. L'ensemble des muscles de la cuisse et de la hanche
présentait une élongation et un raccourcissement limité durant le cycle de marche. Plus particulierement,
les muscles étudiés qui sont a court bras de levier et qui servent a stabiliser la hanche présentaient tous
une ROM réduite. Cela pourrait indiquer un besoin de contrdle de la position du bassin durant le cycle
de marche, de sorte a garantir le maintien I'axe téte/bassin proche de la verticale a chaque instant. Ce
contrdle consisterait a prévenir de trop grande variation de mouvement du bassin et des membres
inférieurs, ce qui serait cohérent avec les altérations de la cinématique des segments corporels.

Les neuf patients du groupe ASDcvpnormcobra N€ présentaient sur les radiographies qu’un désalignement
spino-pelvien. Les patients de ce groupe ont montré des parametres spatio-temporels réduits pendant la
marche. Cependant, ce groupe ne présentait aucune différence dans les parameétres cinématiques
segmentaires par rapport aux sujets témoins. Leurs longueurs musculaires moyennes des muscles de la
loge postérieure de la cuisse étaient diminuées en statique ainsi qu’au cours du cycle de marche, et les
variations de longueur du biceps fémoral étaient plus faibles chez les sujets témoins. Ainsi, en raison de
leur grande rétroversion pelvienne, tant en position statique que cinématique, ces patients
présenteraient des muscles ischio-jambiers en course interne qui seraient moins sollicités en termes
d'élongation durant le mouvement, par rapport a ceux des témoins.

L'étude des 4 patients du groupe ASD.rcopna avait pour objectif d’identifier une stratégie d’équilibre
propre aux sujets en faillite de compensation cinématique. En effet ces patients ne rétroversent pas leur
bassin davantage lors du passage de la position debout statique a la marche, ce qui suggere qu'ils ont
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probablement épuisé leurs réserves de rétroversion pelvienne. Cet épuisement provoquerait leur grand
décalage de la téte et du tronc vers I'avant du bassin. En position statique ces patients présentaient des
longueurs musculaires altérées pour le biceps fémoral et le grand adducteur, tout comme le groupe
ASDcvpnormopna, Certainement dues a leur grande rétroversion pelvienne. Au cours de la marche, on
retrouve chez ces patients les altérations communes aux deux sous-groupes précédents, a savoir des
longueurs moyennes réduites pour les ischio-jambiers et le grand fessier ainsi que des variations de
longueur réduite pour les ischios jambier et certains muscles a court bras de levier et stabilisateur de la
hanche (petit et moyen fessier). Ainsi, ces patients en déficit de compensation présentaient certains
muscles avec des longueurs altérées, tant en position statique que lors du mouvement, associés a une
réduction d’élongations musculaires, ce qui les place dans une configuration a risque d'altération
physiologique et cellulaire (Gossman et al., 1982).

Etude des corrélations
L'étude des corrélations confirme I'existence de liens entre |'altération de la posture et les altérations du

systéme musculaire. L'ODHA cinématique est associé a une réduction de la variation de longueur
musculaire dans la plupart des muscles du membre inférieur, en particulier les muscles stabilisateurs.

De plus, une augmentation de la version pelvienne cinématique semble également étre associée a une
perte de mobilité des muscles de la hanche, ainsi qu'a des variations de longueur cinématique du grand
fessier et des muscles de la loge postérieure de la cuisse.

Limitation de I'étude

Cette étude présente cependant plusieurs limitations. Tout d'abord, le modéle musculosquelettique
spécifique a chaque patient est dérivé d'une déformation d'un modéle générique d'un homme sain agé
de 27 ans. Par conséquent, la répartition du volume musculaire et les trajets musculaires présentent un
biais d{ a I'état du systéme musculaire de ce sujet.

De plus, les trajets musculaires sont fixes par rapport aux reperes osseux, et bien qu'ils comportent une
dizaine de points issus de reconstructions IRM, il n'y a aucune garantie théorique qu'il n'y ait pas
d'intersections entre deux trajets musculaires ou entre un trajet musculaire et un os. Afin de mieux
correspondre a la physiologie, il serait intéressant de mettre en place des points de passage de régression
ou des surfaces d'enveloppement telles que montrées dans la revue de littérature.

Enfin en ce qui concerne I'étude des groupes de patients, il serait bénéfique d'avoir des effectifs plus
importants. Les études des sous-groupes ne comprennent en effet qu'un nombre tres limité de sujets, ce
qui limite la pertinence des hypothéses énoncées en discussion.

Conclusion de I'annexe 2

En conclusion, cette étude est la premiére a décrire précisément les évolutions des longueurs musculaires
lors de la marche chez les sujets atteints de déformations rachidiennes de I'adulte en utilisant un modele
musculosquelettique personnalisé.

Une étude plus approfondie des patients ASD avec une forte rétroversion pelvienne par rapport a leur
incidence a montré que ces derniers sont a méme de présenter des muscles constamment maintenus en
course interne (que ce soit en position statique ou lors de la marche) au niveau compartiment postérieur
de la cuisse. De plus, I'étude des patients présentant un ODHA cinématique anormal a montré que ces
patients présentaient des variations de longueurs musculaires (étirements et contractions musculaires)
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du membre inférieur moins importantes que celles des contrdles tout au long du cycle de marche,
notamment pour les muscles stabilisateurs de la hanche. Enfin, I'étude d'un groupe de patients
présentant a la fois une rétroversion pelvienne et un ODHA anormal au cours de la marche semble
indiquer que ces sujets présentent les altérations musculaires communes aux deux sous-groupes, a savoir
des muscles du compartiment postérieur de la cuisse et des muscles de la hanche maintenus en course
interne ainsi qu’une diminution de leur variation de longueurs durant la marche. Cette configuration
serait a risque de favoriser 'apparition d’atrophie musculaire (Gossman et al., 1982). Cette hypothése
pourrait expliquer les conclusions des études par IRM sur les volumes musculaires et l'infiltration
graisseuse des muscles des membres inférieurs chez ces patients (Ferrero et al., 2021b).

Dans I'ensemble de la population adulte atteinte de déformations rachidiennes étudiée, la rétroversion
pelvienne et l'orientation de I'axe téte-hanche (ODHA), mesurées pendant le mouvement, ont été
corrélées aux altérations des longueurs musculaires. Cela renforce l'idée de la nécessité d'évaluer ces
deux parameétres chez les sujets pathologiques dans le cadre de la pratique clinique courante. Ces
résultats pourraient de plus suggérer qu'une action de renforcement et d'étirement musculaire sur les
muscles fessiers et ischio-jambiers pourrait avoir un impact sur |'alignement spinopelvien et global des
patients, ce qui serait de plus cohérent avec certaines études de la littérature (Lee et al., 2022).

De plus, cette étude a permis de formuler des hypotheses sur le lien entre les altérations posturales et
musculaires. Les patients présentant uniquement une rétroversion pelvienne élevée en position statique,
mais pas lors de la marche pourraient retrouver des longueurs et des étirements musculaires normaux.
Cependant, si ces patients conservent une rétroversion importante pendant la marche, les muscles
directement liés au bassin seraient dans une position désavantageuse, ce qui pourrait les maintenir en
course interne ou externe suivant I'emplacement de leurs insertions. Enfin, lorsque I'ODHA cinématique
sort du corridor de normalité, les amplitudes de variation des longueurs musculaires de la hanche, puis
du membre inférieur, seraient toutes altérées. Ce qui serait susceptible de créer un scénario défavorable
et propice a I'apparition d'une atrophie musculaire.
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Guillaume Rebeyrat

Modélisation musculosquelettique personnalisée de la marche normale et altérée pour I’aide
a la prise en charge thérapeutique : application aux déformations rachidiennes de I’adulte

Résumé :

Les déformations rachidiennes de |'adulte donnent lieu a divers mécanismes compensatoires visant a rétablir
I’équilibre global du corps. Le diagnostic de cette pathologie repose sur |'évaluation radiographique statique
permettant de quantifier des parameétres d'alignement global et segmentaire. Cependant, une évaluation prenant
en compte la fonction du patient et les muscles serait indispensable pour mieux comprendre cette pathologie et
surtout les complications qui peuvent survenir aprées d’éventuel traitement chirurgical. Dans ce contexte, les travaux
de these présentés dans ce manuscrit visent a contribuer au développement d’un modele musculosquelettique
personnalisé en statique et durant le mouvement de la marche.

Ce manuscrit propose dans un premier temps de s’attarder sur la description de la posture normale et altérée
durant le cycle de marche. En particulier, la déviation de positionnement de I'axe téte/bassin par rapport a la
verticale, identifié comme invariant dans la population de référence, est apparu comme un marqueur de
déséquilibre non seulement postural, mais aussi fonctionnel. De plus, les patients compensant par une rétroversion
pelvienne élevée ont présenté des altérations cinématiques de la hanche favorisant I'apparition d’arthrose de
hanche. Ces résultats ont été complétés dans une seconde partie par une contribution a la personnalisation de
modele musculosquelettique du membre inférieur et a son application dans le cadre d’une analyse de la marche.
Ce modele a montré que les patients ayant une rétroversion pelvienne élevée présentent une diminution de la
longueur musculaire des ischio-jambiers en statique et durant la marche ainsi qu’une diminution de leur variation
de longueur durant le mouvement. Ce travail a ainsi pu contribuer au développement d’un modele
musculosquelettique personnalisé en statique et durant le mouvement et a montré l'intérét clinique de son
application dans le cadre de la déformation rachidienne de I’adulte. Ce modéle permettra I'acces a des parametres
biomécaniques d’intéréts dans le suivi de ces patients.

Personalized musculoskeletal modeling of normal and altered gait to aid therapeutic
management: application to adult spinal deformities.

Abstract:

Adult spinal deformities give rise to various compensatory mechanisms aimed at restoring the body's overall
balance. Diagnosis of this pathology relies on static radiographic evaluation to quantify global and segmental
alignment parameters. However, a global assessment taking into account the patient's function and muscles would
be essential to a better understanding of this pathology and of the complications that may arise following surgical
treatment. In this context, the work presented in this manuscript aims to contribute to the development of a
personalized musculoskeletal model in statics and during gait.

To this end, this manuscript first proposes to focus on the description of normal and altered posture during the gait
cycle. Particularly, deviations in the positioning of the head/pelvis axis in relation to the vertical, identified as
invariant in the reference population, emerged as a marker of not only postural but also functional imbalance. In
addition, patients compensating with high pelvic retroversion showed kinematic alterations of the hip favoring the
onset of hip osteoarthritis. These results were complemented in a second part by a contribution to the
personalization of a musculoskeletal model of the lower limb and its application in gait analysis. This model showed
that patients with high pelvic retroversion have reduced hamstring muscle lengths both statically and during gait as
well as a decrease in their length variation during movement. This work has contributed to the development of a
personalized musculoskeletal model in static and during movement and has demonstrated the clinical interest of
its application in adult spinal deformity. This model will provide access to biomechanical parameters of interest in
the follow-up of these patients.
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