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| ntroduction Générde

Ces travaux ont pour origine le déveoppement et I'amdioration d'un nouveau
systéme de radiologie bi-planaire: le systéme EOS™, fruit d'une collaboration entre le
Laboratoire de Biomécanique de I'ENSAM, UMR CNRS 8005, Paris (LBM), le Laboratoire
de recherche en Imagerie et Orthopédie, ETS e¢ CHRCUM, Montréd (LIO), I'Hopital St
Vincent de Paul, Paris, et la sociéé Biospace Instruments®, Paris.

Ce systeme de radiologie bi-planaire, caractérisé par un systéme de baayage verticd
e une acquidtion dmultanée de deux radiographies orthogondes possede de nombreux
avantagestels que :

la fable irradiation du patient par rapport a la radiologie classique, du fat de
détecteurs gazeux hypersensbles (G. Charpak, prix Nobel de Physique 1992)
et d' une collimation fine du faisceau incident de rayons X,

lapossibilité de réaliser des radiographies en position érigée sous charge,

la possihilité d'accéder a des moddisations tridimensonndles en gppliquant
des méhodes de recongtruction 3D basées sur les principes de la
stéréoradiographie,

et la capacité d'appliquer sur cet gpparell des protocoles multi-énergie,
permettant d'accéder and a des informaions sur la nature des tissus et

notamment sur la densité osseuse.

Les précédents travaux sur les systemes de stéréoradiographies se sont principalement
intéressés & leur cgpacité a fournir des informations tridimensonnelles (Stokes et coll., 1981 ;
Pearcy et Whittle, 1982 ; Selvik et coll., 1983 ; Dansereau et Sokes, 1988 ; Mitton et call.,
2000 ; Mitulescu et coll., 2001 ; Laporte et coll., 2003). Les récentes évolutions concernant
cette technique se sont Stuées principdement dans I'amdioration des dgorithmes de
recongruction 3D, dans |'extenson de ces dgorithmes au maximum de zones anatomiques, et
dans l'accroissement de la précison e de la définition des moddes tridimensonnds

recongruits. Ces amdiorations vissient a fournir aux diniciens un outil 3D performant
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ouvrant de nouvelles perspectives dans le domaine du diagnogtic e du suivi de pathologies a
caactére tridimensonnd ans que des moddisations robustes permettant d'aider les

préticiens pendant la phase per-opératoire.

Cependant, pardldement a ce premier grand axe de recherche, les potentiaités multi-
énergie de ce gysteme, permettant d'accéder a des informations liées aux propriétés
mécaniques du tisu osseux, Navaient pas encore éé éudiées. Dans un contexte ou le
vidllissement de la populaion des pays industridises s accentue, les pathologies liées a I'ége
tdles que I'ostéoporose, posent des problemes mgeurs de santé publique. La définition
actuelle de I’ostéoporose date de 1994, date a laquelle I’ Organisation Mondide de la Santé
définie cette pathologie comme «une mdadie générdiste du squeette, caractérisée par une
baisse de Densté Minéale Oseuse et des dtéraions de la microarchitecture osseuse
trabéculaire, conduisant a une fraglité osseuse exagérée e donc a un risque devé de
fracture ».

Les conséguences les plus graves de |'ostéoporose sont les Fractures de I' Extrémité
Supérieure du Fémur (FESF) aind que les tassements vertéoraux et les fractures vertébrales.
Concernant les FESF, les experts prédisent qu'au niveau mondid, leur nombre passera de 1,7
millions en 1990, a 6,3 millions par an en 2050 (rapport de I'OMS, 1997). Le traitement de ce
type de fracture nécesste autant d hospitalisations, d opérations chirurgicaes e de périodes
de suivi.

Aing, concernant le traitement des FESF en France, le colt moyen direct et évaué a
un peu plus dun demi milliald d'euros par an (rapport de la Fondation pour la Recherche
Meédicale, 2000). A ce colt direct, s goute des colts indirects tels que la perte de production,
I'ateinte de la qudité de vie ou la modification des réles sociaux & familiaux. Ce constat
montre I'intér& mgeur de pouvoir diagnodiquer le plus tot possble une éventuele
ostéoporose e de pouvoir évduer individudlement les risques fracturaires associés, afin de

diminuer les colits socio-économiques et humains associés.

Les objectifs de ce travail de thése sont de poursuivre I'amdioration des méthodes de
recongtruction 3D e d éendre leurs champs d gpplication a de nouvelles structures osseuses,
mais égdement d'explorer les potentidités multi-énergie du syséme EOS™ &fin de disposer
d'un outil permettant d'accéder smultanément a la macro-architecture 3D de la structure

osseuse éudiée, and gua la qudité mécanique du tissu. Pour chacun de ces travaux, la

11
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vdidation des méthodes sur spécimens osseux éat un dément primordial des objectifs a

ateindre.

Les différents travaux rédisés lors de ce projet de théese, I'ont &€ en éroite
collaboration entre le Laboratoire de Biomécanique de I'ENSAM, UMR CNRS 8005, Paris
(LBM), le Laboratoire de recherche en Imagerie et Orthopédie, ETS-CHRCUM, Montréd
(L10), le Centre d’Evauation des Madadies Osseuses de I'Hopita Cochin, Paris (CEMO), les
sarvice de radiologie de I'Hopitd Lariboisére et de I'Hopitd Saint-Vincent de Paul, Paris et
|la société Biospace Instruments®, Paris.

Les revues de hibliographies se focdiseront sur les sysemes d'imagerie permettant
d obtenir a la fois des moddisations géométriques 3D personnaisées et des informations de
nature mécanique sur structures osseuses. Que ce soit pour la modédisation tridimensionndle
ou pour I'accés aux données meécaniques, nous prendrons soin de décrire les capacités et les
performances des différentes moddités d'imagerie aux travers de travaux publiés dans la
littérature internationde. Nous inssterons paticuliérement sur les éudes de vdidation. Une
fois cette revue des technologies exisantes rédise, nous nous int&resserons plus
paticulierement aux éudes ayant utilist ces sysémes dimegerie din de confronter les
données issues de I'image a la résstance a rupture d’extrémités supérieures du fémur testées

sous différentes configurations.

Nous exposerons ensuite pour chaque partie, les travaux personnds réaisés pendant
cette these. Un certain nombre d entre eux seront présentés sous forme d'articles publiés ou
soumis dans des revues scientifiques internationaes.

Dans un premier temps, seront exposes les études s attachant plus particulierement a
andiorer & a éendre le champ depplication des méthodes de recongruction 3D par
stéréoradiographie. La premiére de ces études présentera une méhode permettant
d augmenter la définition des modées de vertebres recondruits, la deuxieme éude S attachera
a éendre a I'extrémité supérieure du fémur la méhode de recongtruction tridimensionnele
par identification des contours radiographiques 0sseux.

Dans un second temps, nous décrirons les travaux visant a associer les méhodes de
recondruction 3D bi-planare e les méhodes multi-énergie, afin d'obtenir a partir d'une

méme acquidtion radiographique des informations géométriques et des données
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denstométriques caractérisant respectivement la macro-architecture 3D de la dructure et la

résistance meécanique du tissu 0Sseux.

Enfin, la pertinence de cette association sera évaluée en edimant la relation entre les
données issues de cette nouvelle moddité et les réaultats d’ expérimentations biomécaniques a
rupture rédistes sur des extrémités supérieures de fémurs en configuration d appui

monopodal et de chute sur le coté.

Pour conclure, nous discuterons des différents résultats obtenus au cours de ces études,

et des perspectives cliniques et biomécaniques de ces travaux.




Analyse Bibliographique A. LE BRAS

Premiere Partie : Imagerie Médicae et
Reconstruction 3D

Dans un premier temps, une revue de bibliographie se focdisera sur les différentes
moddités d'imagerie médicde permettant d' obtenir a la fois une moddisation géométrique
personnaisée tridimensonndle du systeme ostéo-aticulaire, et un acces aux informations

mécaniques du tissu 0sseux.

Pour chague moddité dimegerie, le principe physique permettant d accéder a
Iinformation sera decrit. Du fat de [I'utilisstion de sysémes radiologiques et
tomodensitométrique dans la suite de nos travaux, une atention toute particuliere sera mise
aur les bases physiques de I'imagerie par rayons X, les principes de I'lRM et de I'imagerie
par ultrasons éant décrite de maniére plus succincte. Ensuite, pour les différentes techniques
de recongtruction 3D, nous exposerons les bases théoriques. Une synthese sera dors

proposée sur les précisions géométriques des différentes modalités recensées.

Dans un deuxieme, nous exposerons les différents travaux rédisés sur les systémes
séréoradiographiques, e notamment sur le systéme EOS™, d&in den amdiorer les
potentiaités de moddisation tridimensonnelle.

14/259



Exploration des potentialités du systéeme EOS™ pour la caractérisation mécanique de structures osseuses

Chapitre 1 : Etude  bibliographique  sur les
principes de I'imagerie médicale

Cette synthése sur la description sommaire des principes physiques de I'imagerie
médicde résulte de la consultation du livre (Giron et Joffre, 1993), des cours dimegerie
médicde I'Universté de Technologie de Compiégne, and que de pluseurs ressources
accessibles sur Internet (Web1, 2 et 3).

1. L’ Imagerie par Rayons X

1.1. Production de Rayons X

Les rayons X sont des ondes éectromagnétiques de hautes énergies (entre 10 keV et
100 MeV) dont une faible part du spectre (de 10 keV a 150 keV) peut étre utilisée pour une
gpplication radiodiagnodtic.

La production de ces rayons X es rédisée au moyen dapparels appeés tubes a
rayons X. lls sont générdement conditués d' une enveloppe de verre ou de méd maintenue
sous vide, d'une anode et d'une cathode (dliages de tungstene de rhénium). Lorsgue I'on
aoplique une forte différence de potentid entre I'anode et la cathode, il y a production
d dectrons par effet thermo-ionique, lesquels vont aors ére accédéés par la différence de
potentiel et frapper I'anode a tres grande vitesse. C'et l'interaction entre les éectrons
accéérés et la cible en tungstene qui va produire lesrayons X (Figure 1).

Pt die concgniralion permeitant da focaliser les alecirinsg

CATHODE  filamenl ématieur d'électrons an lungsléna rhansum

ANODE: loyer ématieur de rayons X en lungsiéne rhdnium

D

D)

Peice de cuvre

{maj

Riéglage de Mntensité
e Gh:jﬂ;’i.ﬁ::: filament ~ HT G~
mm gt Réglage de la 7\

Faubs Tenson

détecteurs

Figurel: Schémaclassiqued'un tubearayons X aanodefixe : Les électrons (fleéches pointillées) percutant
|"anode produisent un flux de rayons X (fléchespleines). D’ aprés Giron et Joffre, 1993
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Lors de cette interaction, deux phénomeénes se superposant :
L'émisson d'un spectre continu di au freinage (interaction des éectrons
incidents avec les noyaux de tungsténe), appel € spectre de Bremsstralung.
L’émisson d'un spectre de raies (interaction des dectrons incidents avec les

atomes de tungstene).

Un tube a rayons X est réglable par sa tenson maximae régissant I’ accélération des
éectrons (en kVp), son intensté ou nombre d' éectrons produit par la cathode (en mA), et le
temps d’ exposition (s) de la cible de tungstene au flux d électrons provenant du filament.

1.2. Interactions des Rayons X avec la matiére

Un fasceau incident de photons dénergie E e dintendté I (nombre de
photong/unité de temps e de surface), traversant un matériau aux propriétés atténuantes

homogenes d' épaisseur X génere un faisceau émergent d'intensité | sdlon I’ expression:

| =1 & MZBX

Equation 1

Avec m : coefficient d’ atténuation linéaire du matériau
Z : numéro atomique des atomes congtitutifs du matériau
E : énergie du faisceau de photons

X: épaisseur du matériau

Aux énagies utilistes en radiodiagnogtic, les rayons X interagissent avec la matiére
sglon 3 modes plus ou moins prévaent suivant I'énergie a lagudle I'on se Stue et le matériau

expose. Ces 3 types d'interaction sont nommes :

L’ Effet Photodectrique
L’ Effet Compton
L’ Effet Thomson-Rayleigh
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Aux énergies utilises dans la radiographie (entre 20 et 150 keV), I'effet Thomson
Raylegh et habitudlement négligé car il ne contribue que tres fablement aux coefficents

d atténuation destissus traversés (Figure 2).

On a and I'habitude de définir les coefficdents datténuation massique de chaque
tissu en fonction de la contribution des effets photoé ectriques et Compton.

10

0.3

0.1

\'“"' F[hato-clectri:
0.03 .’r
Compion [ ——— ]
e 3 Par k
= production
0.003 N\ A

A L1 ]

10 100 1,000 10,000
Energy (keV)

Mass Attenuation Coefficient (cmi/g)

Figure?2: Contribution desdifférentesinteractions danslestissus mousen fonction del’ énergie des
photonsincidents.

1.3. Les systemes de détection

1.3.1. LaRadiologie Conventionnelle

1.3.1.1. Les Films Radiologiques

Les films radiologiques sont des émulsons de bromure d'argent (AgBr) tres sensbles
a la lumiée mas rdaivement peu aux rayons X (rendement de 5%). Pour augmenter ce
rendement, ils sont donc placés entre des écrans renforcateurs (I’ensemble condituant une
cassette) conditués de cristaux aux proprietés scintillantes appelés phosphores (CaWOy,
Gd20,S, YTa0,, Cdl...). Lorsgue les rayons X interagissent avec ces derniers, il se crée des
phaotons lumineux qui vont impressionner lefilm.

La qudité d'un couple écran-film et dépendante de h senshilité et de h résolution
spatide de chacun des 2 composants. Ces deux paramétres sont tres dépendants I'un de
I'autre. Le choix d'un film est donc le résultat d’'un compromis entre senghilité et résolution

gpatide. Pour bien choigr, il faut prendre en compte la finesse de la structure que I'on veut
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détecter ans que la dynamique du film (plage de fonctionnement) définie par la courbe
sengtométrique.

1.3.1.2. La courbe sensitométrique (Figure 3)

Cette courbe est composée de 5 parties:

Densité Optique = log, (1o/1)

“\

| Partie lindaire de la courbe

|
|
|
|
I logE = log(Ixt)

Signal regu >

Figure 3 : Représentation graphique des car actéristiques définissant la cour be sensitométrique d’un film
radiologique - d’apresGiron et Joffre, 1993 -

Voile de Fond A - B': Le nombre de photons est insuffisant pour créer un sgndl.

Pied de la courbe B > C : Des variations importantes de lumiére n’entrainent que des

fables variations de densité.

Zone linéaire C > D : La Dendté Optique crait linéairement avec le logarithme de
I’expostion. C'est la partie utile de la courbe dans lagudle les radiographies doivent ére
prises pour obtenir le melleur contraste possble permettant la melleure andyse dinique
posshle

Epaule de la courbe D = E : Diminution de la pente, on approche de la saturation du

film

Zone de surexposition E2 F : Une expostion supplémentaire ne change pas la DO. Pour

des énergies tres devées la DO peut méme diminuer (détérioration chimique)
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1.3.1.3. Avantages et | nconvénients
Bien guencore lagement inddlée dans la plupat des hopitaux, la radiologie
conventionnelle tend a ére remplacée par la radiologie numéique car dle présente de

nombreux inconvénients :

Elle impose la récessité d'un choix éclairé des congtantes du tube a rayons X
(mAs, K/p) en fonction du patient (€paisseur, pourcentage de graisse...) et de
la senghilitté du film. 1l exige donc une posshilité déchec de I'acquistion
non négligeeble du fat du peu de dynamique du film choid. Ces échecs sont
autant de clichés a refare e sont donc sources d'irradiation supplémentaire
pour le patient.

Elle ne pemet pas de tratement informaist a poderiori des images
radiologiques (sauf S numérisgtion...)

Elle augmente le temps manipulateur (développement du film...)

Elle impose un colt pour tous les consommables (films & usage unique,
produit de développement...) et engendre des difficultés de stockage.

Néanmoins, cette technologie donne la posshilité de visudiser les radiographies sur
des supports physiques & son colt dinddlaion reste fable au regard des équipements
numériques. Enfin, cette technologie reste pour l'ingant non égdée dans certanes

gpplications nécesstant de tres fortes résol utions spatia es (mammographies).

1.3.2. La Radiologie Numérique
L'image numérique et une dexription discréte d'une image hbidimensonndle
continue. L’'image numéique est caractériste par la talle de la marice, dont la partie
démentaire et appedé pixd, e par la profondeur du pixel, codée de 8 a 16 bits, qui
caractérise le nombre de niveaux de gris différentisbles. Plusieurs systémes de détecteurs
numériques permettent d’ avoir accés a ce type d'image avec des performances plus ou moins

intéressantes, sdlon ladimension et la profondeur du pixel démentaire.

1.3.2.1. Les écrans photo-stimulables ou phosphores a mémoire

Ce type de déecteurs numériques, couramment gppelé PCR (Phosphore Computed
Radiography), ressemble extéieurement a une cassette de  film  radiographique
conventionndle. Seulement a la place du couple film-écran ordinaire, cette cassette contient

une matrice de crigaux de phosphores dopés a I'Euripium (BaFBr: Eu). Lorsgue cette
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matrice est exposée, la digribution d'intensté (image) est enregistrée sous forme d éectrons
capturés dans des couches semi-gables. Une fois I'expodtion terminée, la plague est dors
placée dans un lecteur dédié, ou le bdayage d'un faisceau laser va engendrer I'émisson d'un
sgnd lumineux proportionnel a I'intengté du rayonnement X subit par cet endroit. Une fois
la cassette lue, une expodtion lumineuse de forte intensté permet une remise a z&o de la

plague et sa réutilisation ingtantanée.

1.3.2.2. Les détecteurs plats indirect

Comme pour le film radiographique, ces systémes utilisent un écran renforcateur
(cristaux de Cd le plus souvent) transformant les rayons X en lumiére visble. La lumiere est
enslite transformée en dectron par I'intermédiaire de photo-détecteurs (dlicdum amorphe

hydrogéné). Les charges sont aors accumulées dans des condensateurs dédiés a chague pixe.

1.3.2.3. Les détecteurs plats directs

Pour ces détecteurs, la couche de semi-conducteur (S8énium amorphe) assure
directement la conversion des rayons X en éectrons. La particularité de cette couche réside
dans sa polarisation (gpplication d'une différence de potentid). Les éectrons sont
directement collectés par les capteurs éectroniques (condensateurs) dédiés a chague pixel.
Cette différence de potentid évite aing la digpersdon des dectrons ce qui permet d augmenter

I’ épaisseur de la couche (augmentation de la sensihilité) sans perte de larésolution spatide.

1.3.2.4. Les détecteurs gazeux micromégas et le systeme EOS™

Ces déecteurs, gppelés chambres proportionnelles multi-fils, sont conditués d'une
s&rie de chambres contenant des fils dignés pardldes, reiés a I'anode, et placés entre deux
plagues cathodiques. L’espace et rempli d'un mélange de gaz sous pression (principaement
de I'argon). Lorsque des rayons X pénétrent dans le détecteur, le gaz est ionisg, déclenchant
une réaction en cascade qui a pour conséquence d augmenter de maniére trés importante le
ggnd initid. Aind, ces détecteurs sont capables de déecter de tres faibles expostions auix
rayons X sans ére saturé rapidement. On obtient donc une trés grande dynamique d'image
permettant de pouvoir visudiser sur une méme acquigtion tissus mous et tissus osseux. Ces
détecteurs appliqués a I'imagerie médicde sont issus des travaux ayant vau le prix Nobd de
Physque au Pr. G. Charpak en 1992. Un systeme monoplan a é&é évaué en 1996 a I’ Hopita
. Vincent de Paul, a Paris. La grande dynamique d'image obtenue couplée a la posshbilité
de fenétrage localisé avec un contraste adapté a permis a I'équipe du Pr. Kdifa de montrer

les atouts maeurs que ce soit pour le suivi des anomalies du rachis et du bassn ou I'andyse
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de tissus mous profonds (Kalifa et coll., 1998). Pour une qudité de cliché comparable d'un
point de vue du diagnostic, les résultats cliniques montrent que la dose de rayon X nécessaire
a I'obtention des images est de 10 a 30 fois inférieure pour une radiographie «Charpak » par
rapport a la radiographie conventionnelle (Kalifa et coll., 1998). Cette réduction importante
diminue donc les risques liés aux rayons X lors de suivis prolongés de patients sur de longues
périodes (de plusieurs mois a plusieurs années).

Une derniere génération d' appareil a é&é mise au point par la Société BIOSPACE
Ingtruments, en collaboration entre I'équipe du Pr. Charpak, le service de radiologie de
I’'Hépitd St. Vincent de Paul, le Laboratoire de BioMécanque (LBM) et le Laboratoire de
recherche en Imagerie et Orthopédie (LIO). BIOSPACE Ingruments a augmenté la
réolution de I'image en augmentant le nombre de voies de détections. Sur ces travaux, un
nouveau prototype, le syseme EOS™, a été rédise; il est équipé de deux sources et de deux
détecteurs permettant une acquisition simultanée de deux images d'incidences 0° et 90° avec

une vitesse de baayage pouvant atteindre 0,5 m/s. (Figure 4).

Sour ces
Détecteurs

Figure4 : Lesystéme EOS™ bi-plan a détecteur s gazeux « micromégas »
a) Principedel’imageur EOS™, b) Systeme EOS™ installé al’hopital Saint-Vincent de Paul.

1.3.2.5. Avantage et | nconvénients

21/259



Analyse Bibliographique A. LE BRAS

Les avantages de la radiologie numérique par rapport a la radiologie conventionnelle
sont nombreux :

Elle pemet I'accés a des tratements d'image peformants (renforcement des contours,
anayse de latexture, &ude automatisée de la microarchitecture...)
Ble offre I'avantage d'avoir a la fois une meilleure dynamique d'image & une meilleure
résolution en contraste (possibilité de fenétrage d’'une certaine plage de niveau de gris)
limitant aing les erreurs d’ acquistion dues a un mauvais réglage des constantes du tube.
Une fois le syséme inddlé il nexigse pas de surcolts dus a I'utilistion de
consommables.
Elle permet un stockage et un archivage numérique directement dans le dosser patient,
permettant ans de patager e daccéder rapidement aux examens (réseau PACS
«Picture Archiving Communication System»). De plus, €le ouvre la porte a de

nombreuses applications de la télémédecine.

Néanmoins, ces appareils ont des colts d'investissement importants et sont encore limités

pour des examens nécessitant de fortes résolutions spatides.

2. La Tomodensitométrie ou CT-Scan

La tomodenstomérie es une technologie issue des principes physiques de I'imegerie
par rayons X décrits dans le paragraphe précédent. Cependant, contrairement a la
radiographie classique qui explore le corps humain a partir de projections bidimensionneles,
la tomodensitométrie permet d obtenir des informations volumiques par coupe. Le concept
mathématique permettant de générer des images CT-scan a partir de projections multiples
issues dangles différents a éé développe par Radon en 1917. Ce concept permet de
représenter la Structure interne d'un objet en utilisant une multitude de projections issues de
I'atténuation de faisceau de rayons X par la matiere traversée. Pour chaque incidence,
Iatténuation du faisceau recu par chague détecteur répond a la loi de Beer-Lambert définie
précédemment (Equation 1).

Les tomodenstométres font partie intégrante de I'imagerie numéique de pat la
nécessité de traitement des nombreuses données de transmission, d’émission, e de postion
de I'ensemble tube-détecteur. C'est pourquoi I’évolution technologique de ces gppareils a éé
limtée au début par la capacité de traitement des équipements informatiques associés. Le
CT-scan fonctionne en faisant des révolutions autour d'un objet ce qui permet I'acquisition de

22/259



Exploration des potentialités du systéeme EOS™ pour la caractérisation mécanique de structures osseuses

pluseurs projections qui formeront Iimage CT-scan par recongruction (Figure 5). Cdle-c
nest en sorte quune suite de caculs mathématiques qui soperent sur les données accumulées
tout le long du processus de I'acquistion. L'image CT-scan se compose de la juxtgpostion
veticde e horizontde de pluseurs pixes qui forment la matrice de l'image dont la talle
peut varier. Habitudlement les matrices font 512 pixels par 512 pixes, notées 512 x 512. Les
données acquises sont en fait la numérisation des vaeurs de transmissons recuellies par les
détecteurslors de l'acquisition

o

Figure5: Principed’une acquisition CT-scan

a) Prévisualisation d'une zone potentielle d’ acquisition a partir du mode « radio » ; b) délimitation de la zone
d acquisition apartir dela« scout view » ; c) visualisation d’ une des coupes axial es obtenues.

S I'on divise le volume de matiére éudiée en une matrice de volumes démentaires
(voxels), il et dors possible de cdculer le coefficient d aténuation moyen de chaque voxe
en fonction des projections incluant une participation du voxe.

Pour les systémes CT-stan classques, la résolution spatide de chague coupe
tomodensitométrique acquise et fonction des paramétres d acquisition tels que la taille de la
matrice, la talle du champ dacquisition, I'épaisseur du faisceau de collimation («épaisseur
de coupe ») et la distance entre les coupes d’ acquisition.

Cependant, pour les systemes hdicoidaux, une différence importante existe puisque
dans ce cas, I'acquidtion est volumique et non par coupes successives, ce qui implique quil
exige une interpolation des données plus ou moins importante en fonction du pas
dincrément de I'hdlice. Les données sont dors volumiques e peuvent ére générées dans

n'importe que plan del’ espace.

3. L’ Imagerie par Résonance Magnétique (I RM)

L'IRM est basée sur les propriétés magnétiques de certains atomes ayant un nombre
impair de protons dans leur noyau (*H, *C, YO, °F, 3P, 2Na, *°K). Ces protons ont la
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paticularité de tourner sur eux-mémes («spin») créant ans un champ magnétique
dipolaire. lls deviennent dors assmilables a de petits amants définis par leur moment
magnétique. Cependant, sachant que |’hydrogéne a le moment magnétique le plus important
e que le corps human et compost a 70% deau (H20), I'lmagerie par Résonance
Magnétique est souvent appelée imagerie du proton, H'.

Pour obtenir une image IRM, c'est sur les varidaions de signaux émis par ces pdits
amants que I'on va Sappuyer, les principdes égpes d'une séguence smple d acquisition

sont définies ci-dessous :

Tout d'abord, un puissant champ magnéique va digner les moments magnéiques des
protons dans la méme direction. Cependant s le moment résultant de tous les protons est
digné sr By, les moments magnétiques individuds effectuent un mouvement de
précession autour de celui ¢i a une fréguence gppel é fréguence de Larmor.

Ensuite, une antenne va émettre brievement une onde Radiofréquence a la fréquence de
Larmor ce qui va fare rentrer les protons en résonance e and perturber I'adignement,
modifiant aingd I’ angle des moments magnétiques par rgpport ala direction du champ By.

Enfin, une antenne réceptrice recueille ingantanément les informetions caractérisant le

retour a « I’ équilibre » des protons.

Figure6 : Exempled’'image obtenue a partir d’une séquence d’ acquisition IRM.

On peut observer sur cette image les forts contrastes permettant de dissocier des tissus mous de natures
différentes

Les informations recuellies sont dépendantes de la densité en proton, du temps de
relaxation longitudind (T1) et du temps de relaxation transversd (T,) de la substance

organique excitée. Les niveaux de gris qui composeront I'image seront donc principalement
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définis a patir de ces trois parametres (Figure 6). Les posshilités des ségquences
d acquistions sont nombreuses et permettent de moduler le type dinformations que I'on

souhaite observer.
4. L' Imagerie par Ultrasons

4.1. Production et réception des Ultrasons

Les sondes médicaes ultrasonores sont condtituées de cé&ramiques aux proprietés
piézo-dectriques ayant la double capacité d émettre et de recevoir les ultrasons. La piézo-
éectricittde ces sondes a pour consdquences I'émisson dultrasons lorsqu'eles  sont
soumises a une différence de potentiel (déformation de la céramique engendrant une onde de
presson) et de recevoir le sgnd en convertissant les informations ultrasonores en Sgnaux
dectriques (polarisation de la cé&ramique sous une contrainte mécanique). Néanmoins,
lorsque les ultrasons Sappuient sur leurs propriétés de réflexion, les deux fonctions ne se
superposent pas, e S la sonde émet pendant environ 2 msec, dle est réceptrice pendant 998
msec. Des images bidimensonndles sont dors accessbles en baayant avec la sonde la zone

d'intérét fagon a récupérer tous les Sgnaux réfléchis.

4.2. Interactions des Ultrasons avec la matiéere

Les ultrasons sont des vibrations mécaniques de la matiere (comme tous les sons) a
des fréguences inaudibles pour I'oreille humaine (>20 000 Hz). Les ultrasons se propagent a
une vitesse qui sera fonction de la nature du milieu de propagation, indépendamment de la
fréquence de l'onde. Comme la lumiere en optique, chague fois quun son rencontre une
interface, une partie de I'énergie incidente et tranamise (dle traverse l'interface) tandis que
I'autre partie est réfléchie.

Lors de leur passage, &s tissus présentent une certaine résistance aux ultrasons. Cette
résstance, appelée impédance est fonction du module déadicité e de la dendté du milieu
conddéré. L'impédance et différente dun tissu a l'atre e la limite entre deux tisus
conditue une interface génératrice de réflexions de I'onde ultrasonore. Chague changement
dimpédance engendrera une réflexion d'une patie du sgnd e donc une diminution de
I'intendté du sgnd incident. Les directions de la transmission et de la réflexion nt fonction
del'angle dincidence de |I'onde sonore.

Pour former une image a partir des ondes réfléchies les niveaux de gris d'une
interface sont nuancés sdon leur impédance: Os -  Blanc; Tissus mous > Gris; Eau,
Sang, vessie - Noir (Figure 7).
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De plus, I'image bidimensonnelle et condruite en se réféant au temps que met
I’onde a fare le chemin émetteur-interface-récepteur qui est proportionnel a la profondeur de
I'interface consdérée. Ce codage a &€ une révolution mas auss la source d'ereurs: la
hauteur du niveau de gris ne traduit pas un tissu caractéritigue mas sa dructure
acoudtiquement  dgnificative cest a dire son nombre dinterfaces Une méme image peut
correspondre a plusieurs tissus ou le méme tissu peut ére échographiquement différent selon
satopographie, sachaevr...

Enfin, concernant larésolution spatide ele est fonction de deux composantes :

La réxlution axide décrivant I'gptitude a différencier des détails placés dans I'axe de
propagation des ultrasons. Elle et de I'ordre du millimétre et dépend de la longueur
d onde et de ladurée deI’impulsion.

La résolution laérde : c'est |'gptitude a différencier les détalls placés dans le plan de
coupe perpendiculairement a I'axe de propagation des ultrasons. Elle est moins bonne
que la précédente et est liée au diamétre du faisceau (dépendant de la focalisation) et
aladensité de récepteurs présents sur la barrette de réception.

Figure7 : Exemple d’ échographie

Il et cependant a noter qu'il et possble d'utiliser les ultrasons uniquement en mode
transmisson. Ces le cas lorsque I'on cherche a caractérisr le tissu osseux. On se
désintéresse alors des ondes réfléchies et I'on place un détecteur de I'autre coté de la
sructure andysée. L’atténuation et dors caractériste par la réduction de son amplitude du
fat de I'absorption (dépendante de la surface d'échange entre les travées osseuses et la
modle) e de la diffuson (redidribution de I'onde incidente en fonction du nombre

d'interfaces ou travées osseuses) de I’ onde incidente.
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5. Synthese

Cette revue des principes physiques des systemes d'imagerie médicde couramment
utilisés a permis de souligner les avantages et inconvénients de ces différentes modalités pour
éudier le systéme ostéo-articulaire.

Pour I'imagerie ultrasonore (utiliste en mode réflexion) les dSructures osseuses
présentent trop d'écho et beaucoup de bruit de mesures — échos parasites a la forme
géométrique des surfaces de structures denses — (Defontaine et coll., 1999) et ne permettent
pas de recuellir des images de bonne qudité. L'IRM dans son utilisation la plus fréquente
Sagppuie sur la différence entre les propriétés dectromagnétiques des tissus éudiés, tres
dépendants de la concentration de proton condituant le tissu éudié. La faible proportion de
protons au sein du tissu osseux rend donc I’ utilisation de I'IRM  peu adéquate pour accéder a
des informations fiables sur les Sructures osseuses. Ces deux systémes dimagerie restent
néenmoins des outils de choix dans l'andyse des systemes musculares, ligamentaires,
tendineux aind que pour I’anayse d’ organes vitaux tels que le cerveau ou le coaur.

Il apparait and que l'imegerie par rayons X (radiographie et CT-scan) semble
actudlement la plus appropriée pour I'andyse des structures ostéo-aticulaires, il Sagit

d ailleurs du mode d’ imagerie e plus répandue dans le monde médicd.
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Chapitre 2 : Etude Bibliographique sur [I'lmagerie
Médicale et la Reconstruction 3D
Les sysémes dimagerie médicae précédemment decrits sont utilisés principaement
dans le cadre d'andyses rédisees en 2D. En effet, méme pour des systemes tels que le CT-
scan ou I'IRM qui peuvent rédiser des acquisitions volumiques, la plupart des applications
ciniques utilisent des images 2D recondruites dans le plan de coupe voulu par le dinicien.
Cependant, &s prises en compte du caractére tridimensonne de certaines pathologies et dbs
bias de mesures 2D dus a la projection radiographique aménent de plus en plus les diniciens
a utiliser des méhodes de recongtructions 3D pour les aider dans leur diagnogtic ou dans la

planification de leur geste chirurgicd. Dans ce chapitre, nous décrirons les méhodes de

recongtructions 3D utilisées suivant les systemes d’imagerie conddérés.
1. La Radiographie Multiplanaire

1.1. Principe Général

Le principe de la recongruction tridimensonndle a partir de radiographies bi-planaires
(ou multi-planaire) est base sur I'acquisition de deux radiographies (ou plusieurs) avec des
angles d'incidence différents. A partir des différentes projections 2D, il est dors possble de
définir la podtion tridimendonnelle de reperes  anatomiques dans  Ienvironnement
radiologique (Figure 8).

Figure8: Principedelaradiographiebi-planaire.

Schéma représentant |a configuration géométrique associant les sources de rayons X (Sl et S2), le point 3D (M)
et les projections radiographiques correspondantes (m1, m2)
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Néanmoins, avant d appliquer une méhode de recondtruction 3D, il est nécessare de
définir spatidement |’ environnement radiologique, c'est a dire, les locdisations relatives des
plans images et des sources de rayons X. Cette éape est appel ée phase de cdibrage

1.2. Calibrage del’environnement radiographique

Le principe de la cdibration spatide d'un environnement radiologique et d évauer,
au moyen d'un objet de caibrage (générdement une boite en plexiglas comprenant des billes
de plomb de coordonnées 3D connues), la transformation géométrique entre les coordonnées
3D dun point de I'espace e ses coordonnées 2D projetés sur les différents plans
radiologiques.

1.2.1. L'algorithme DLT (Direct Linear Transformation)

L'dgorithme DLT («Direct Linear Trandormation») permet de transformer la
relation de colinéarité en une forme lindaire smple a 11 paramétres implicites (Abdel-Aziz et
Karara, 1971). Connaissant les coordonnées 3D d’'un dojet de cdibrage (contenant au moins
6 reperes) and que leurs coordonnées 2D dans le plan image, il et dors possble de
déterminer des paramétres implicites dont on déduit les parametres géométriques (explicites).

Cette éape de cdibrage permet ains de caculer les coordonnées d'un point dans un
repére globd, a partir des coordonnées 2D identifies dans les images radiologiques
d incidences différentes. Les détails de cet dgorithme sont donnés dans !’ ANNEXE |.

Il est & noter que I'objet de cdibrage doit entourer la globdité de la zone a éudier, en
effet |'extrapolation du caibrage en dehors de la zone de cdibrage est imprécise (Wood et
Marshall, 1986 ; Chen et call., 1994).

1.2.2. Calibrage explicite

S I'on conndit I'angle entre deux vues, et que I'on sait que la distance source-film et
la hauteur de la source par rgpport au film est constante, des hypothéses smplificatrices
peuvent ére fates ce qui permet de cdculer explicitement les parametres spatiaux de
I'environnement  radiogrgphique (Dumas, Skalli et coll., 2003). Cette méhode explicite
permet de cdibrer le volume compris dans un objet de cdibrage smplifié fadlitant ang la
tache de I’ opérateur.

1.2.3. Calibrage de systemes a projection cylindrique : Algorithme CLT

La méhode de cdibrage citée précédemment doit ére adaptée a la technique
d acquigition de systéme a baayage type EOS™. En effet, dans ces systémes la géométrie du
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fasceau de rayons X est de type éventall («fan beam»), donnant lieu a une projection dite
oylindrique. Dans le cas des systémes «fan beam», la source ponctudle est finement
collimatée de fagon a obtenir un éroit fasceau de rayons X se déplacant linéairement a
vitesse condante. En se déplacant aind le faisceau de rayons X génere un plan de coupe
orthogona mobile.

Quelques modifications ont donc d ére apportées a I'dgorithme DLT (travail interne
ENSAM - LIO) & un nouve dgorithme développé (dgorithme CLT, pour Cylinder Linear
Trandformation, déails donnés dans I’ ANNEXE 1). Cependant, il faut noter que dans le
cadre de I'utilisation de ce systéme d'imagerie le cdibrage ne sera pas nécessaire a chague

acquistion. Effectivement, la géométrie du systéme est imposée et invariable dans le temps.

1.2.4. Conclusion sur le calibrage

Par la suite, le cdibrage sera toujours suppose rédise et donc les locdisations des
sources de rayons X ou des droites de sources, des différents plans radios et des différentes

matrices de passage des reperesimages vers le repere globa seront supposées connues.

1.3. Méthodes Basées sur la Reconstruction 3D de Reperes

Ponctuels

Les repéres ponctues sont de deux types: stéréo-correspondants (visbles
amultanément sur les deux images) & non stéréo-correspondants (visbles uniquement sur

une seule des incidences).

1.3.1. Reconstruction de Points Stér éo-Cor respondants

Une fois identifiée la podtion des points stéréo-correspondants sur les radiographies,
leurs podtions dans I'espace sont définies par I'intersection des 2 droites de contraintes
joignant les sources aux identifications 2D sur les plans images Figure 8). En pratique, cette
intersection idéde Nest pas rédissble du fat des erreurs induites lors de I'identification des
points anatomiques sur les images radiologiques. L’intersection et donc approximée comme
le milieu du plus petit segment joignant les 2 droites de contraintes.

Cette méthode peut étre gppliquée pour recongtruire des repere anatomiques visibles
dans les deux vues mas €dle égdement utiliste dans le cadre d'une méthode appelée
Roentgen Stereophotogrammetry Analysis (RSA). Cette technique développée par Selvik en
1974, repose sur I'implantation périostde in vivo de marqueurs biocompatibles radio-
opaques (Selvik et coll., 1983 ; Sdvik, 1989 ; Sdvik, 1990). Ces marqueurs, billes de tantale
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de fable diamétre (0,5 - 2 mm), se trouvent and asfment identifiables dans les différentes
radiographies.

1.3.2. Reconstruction de PointsNon Stér éo-Correspondants

Cette méhode (Véron, 1997 ; Mitton et coll., 2000) permet d'gouter a la
recongruction de points Stéréo-Correspondants (visble sur les 2 radiographies), la
recongtruction 3D de points dits Non Stéréo-Correspondants (visbles seulement sur I'une des
radiographies). Cette technique NSCP («Non Stereo-Corresponding Points») permet ang
d augmenter le nombre de reperes anatomi ques reconstruits par objet.

Les saules informations disponibles pour ces points sont que leur postion 3D et
placée sur la droite joignant la source de rayons X a leur projection 2D dans le plan image.
Pour résoudre ce probléme, I'idée est d' gouter de I'information a priori sur la géométrie de
I’objet a recondruire, en consdérant 1I'hypothése qu'il doit ére le plus proche possible d'un
objet appelé objet générique. Aingd, une fonction de minimisaion de [I'énergie de
déformation du maillage de I'objet générique est appliquée, de fagon a ce que I'hypothése
fate sur I'objet a recondruire soit satisfaite. Cet dgorithme peut ére utilisé td qud, lorsque
aucun point stéréo-correspondant n'est identifiable, ou bien en complément de I'acquistion
des points stéréo-correspondants. Dans ce cas, les postions 3D de ces points congtitueront

des contraintes supplémentaires pour la reconstruction des points non stéréo- correspondants.

1.3.3. Dé&ormation d’objets 3D par « Krigeage »
Le krigeage et un dgorithme permettant de déformer un objet générique en

consdérant un ensemble de points de contrble, & en gpliquant des transformations
géométriques associ ées a des déplacements de ces points de contréle (Trochu, 1993).

L’'objet générique est une surface ou un volume ayant une forme du méme type que
celle ce I'objet que I'on veut obtenir. S I'on prend le cas d une vertebre (Delorme, 1996), cet
objet peut ére une vertébre quelconque du niveau consdéré ou bien une vertéore
«moyenne » dont la géométrie a é&é obtenue moyennant les mesures d'un ensemble de
vertebres du méme type. L’objet générique peut ére obtenu a partir de différentes modalités,
par exemple les mesures directes (Fastrak®) ou les recongtructions 3D a partir d’ acquisition
CT-scan. Il est représenté par un nuage de points.

Les points de contrble sont des points de postions tridimensonndles connues,
gppartenant a I'objet que I'on veut recondruire. Dans le cas de la stéréoradiographie, les
points de contrdle pour le krigeage sont les reperes anatomiques recongtruits par DLT et/ou
NSCP.
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1.4. M éthodes Basées sur la Reconstruction 3D de Contours

L’agorithme NSSC («NorStereo-Corresponding Contour ») est issu d'une these

précédente (Laporte et coll., 2003) visant a recongtruire de maniére précise et rgpide des os

longs possédant des contours dans les clichés radiographiques, e pour lesquels peu de

repéres anatomiques ponctudls sont identifiables (Figure 9).

Le principe générd de I’ dgorithme NSCC peut- étre décompose en Six étapes:

1.

Définitton dun objet généique surfacique décompose en  régions
« anatomiques »,

Identification, dans les clichés radiologiques, des contours projetés associés aux
régions « anatomiques » tridimensonnelles, et de reperes anatomiques,

Cdcul dune solution initide pour I'dgorithme doptimisaion: recdage dun
objet 3D par rapport aux informations radiologiques (points et contours),

Projection des contours tridimensonnes de I'objet 3D dans les plans
radiographiques et association avec les contours radiologiques identifiés.

Algorithme doptimisation de la solution initide a patir des asociaions
précédentes : recdage dadtique itératif,

Déormation non linéaire itérative par krigeage optimise de I'objet 3D a partir des

associations et obtention de la reconstruction personnaisée.

Figure9: lllustration du principe de la mé&hode NSCC appliquée sur lefémur distal - d’aprés
Laporte et coll., 2003 —

I dentification des contours dans les radiologies en vue de face (a) et en vue latérale (b) et obtention du
modele 3D personnalisé correspondant (c)
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La méhode de recongruction par agorithme NSCC nécesste un objet générique
représentant la structure a recongtruire. Cet objet générique obtenu a partir d'un systéme
d acquigtion tridimensonnd précis (Fastrak® ou CT-scan) et défini par un ensemble de
points et de triangles permettant de décrire une surface. Contrairement a la méhode de
recongruction tridimensonnelle par dgorithme NSCP, les points de I'objet générique ne
sont pas éiquetés. Cependant, la géométrie générique est décomposée en «régions
anatomiques » permettant de définir la locadisation d'un point ou d'un triangle. Le découpage
de ces régions est dépendant des contours 2D générés dans les radiographies.

1.5. Etudes de validation et tableaux de Synthése

Les réaultats des études cités dans ce chapitre sont synthétisés dans les 2 tableaux
récapitulatifs (Tableau 1 & Tableau 2).

Concernant, les é&udes de vaidation des méthodes de recondruction a partir de
reperes ponctuels les déails sont données dans le Tableau 1.
Pour les éudes de validation basées sur la méthode NSCC, les méthodes et résultats

sont explicités Erreur ! Source du renvoi introuvable. Tableau 2
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Tableau 1: Tableau récapitulatif des études de validation des techniques de reconstruction
stéréoradiographique a partir de repéres ponctuels.

Auteurs Méhodes Echantillons
Radiosface/profil - DLT Rachislombaires :
: Iy - :

Stokes & Coll. (1981) 'a—.---é_ 16 volontaires

LR -
m\f*
[ o B Sl = | B L 60 patients |ombal giques
9repéres/ vertébre —7 A
&, Rachislombaires:

patients lombalgiques

Pear cy (1985)

Radiosface 0- 20° et profil - DLT & Splines|térations

10 cages thoraciques saines

Danse(rle;aéjs)et Stokes 6 repéres/ vertébre I(Jm} —— :_-':’_'_ -a_
11 repéres/ cOte — = f_I e | &
_P/?JI : E_.,a.—i 7 cotesisolées
L D {2 )

Repéres radios opaques

ey - 1 objet deréférence
externes — - -
Plamondon & Coll. piéces anatomiques saines
(1988) 16 rachis de sujets normaux
5 patients scoliotiques
50 billes métalliques
André& Coll. (1994) Radiosface 0°, face 20° et profil - DLT: 6 repéres/ vertébres

fantome en résine

Radios face/ profil

" Modelel: 1 rachisthoraco-lombaire sain (17

Aubin & Coll. (1997) 6 points DL T (vert) + Krigeage

vertébres)
Modéle2: 21 pointsDLT (rouge) + Krigeage

Radiosface/ profil -

11 patients scoliotiques
DLT & DLT avec

Gauvin & Call. coefficients de confiance
(1998) .
2 bassins secs
19 repéres/ bassin
Radiosface/profil - NSCP& Krigeage:
Véron, Mitton & 6 Rachis cervicaux supérieurs (18
Call. (1997, 2000) vertébres)

21 a28 points/ vertebres (suivant le niveau vertébral)

Radiosface/profil - DLT & NSCP& Krigeage:

6 rachis|lombaires non pathologiques

Mitulescu & Coll.

21 433 points/ e | (26 ores)
| vertebres)
(2001) vertébre (SCP- ?
e |

rouge- et NSCP- AL
bleus-) :

Radios face/ profil -

DLT & NSCP&
Kri e:
Mitulescu & Coll. 8 bassinsisolés
(2001) 20 a47 points/ bassin
(SCP-rouge- & NSCP
-vert-)
Radios conventionnellesface/profil - DLT & NSCP & Krigeage : o
Validation in vivo delaméthode
Mitulescu & Coll. NSCP sur 58 vertébres provenant de
(2002) 14 patients scoliotiques (24<anglede

21 a33 points/ vertebre
) X . . Cobb<71°)
Reconstruction de vertébres thoraciques et lombaires

34/259



Exploration des potentialités du systéeme EOS™ pour la caractérisation mécanique de structures osseuses

TypedeValidation

M odéles 3D

Résultats

Etude des mobilitésintervertébrales.

Pas de validation 3D des géométries vertébrales

Erreurs:

1,2-2,6° enrotation
0,8 - 1,5 mm entranslation

Etude des mobilitésintervertébrales.
Répétabilité de I’ identification des
repéres dans lesimages

Calibrage > RMS=0,09 mm
Anatomique > RMS<1mm

Répétabilité de la méthode pour un
thorax

Comparaison ades mesures directes

Calculs de paramétres linéaires et
comparaison aux mesures directes

Comparaison ades mesures directes
pour les 6 repéres anatomiques

Analyse del’influence ces
mouvements des patients entre les
deux radios

Influence des erreurs
d’indentification desrepéresdansles
radios

Optimisation de |’ orientation d’ une
3°M prise de vue de face

Erreurs absolue point/point :

Ecart moyen: 1,2 mm

Ecart type: 1,0mm

Ecart moyen: 1,1 mm

Ecart type: 0,7 mm

Erreur relative: 2%

Erreur absolue point/point : Inférieureal mm

Erreur d’identification de 2 mm entraine une erreur 3D de 5

mm

Points supérieurs et inférieurs des pédicul es sont |es mieux
reconstruits : Orientation de 20°

Evaluation des erreurs point-
point / modeles mesures directes :

Evaluation des erreurs sur
plusieurs parameétreslinéaires :

Modeéle1: 2,6£2,4 mm
Modéle?2 : 2,6+2,4 mm

Modélel : 2,3+2,0 mm
Modeéle?2 : 1,8+2,0mm

Evaluation des erreurs de rétro
projection des points reconstruits

Courburesacrée: 0,2(0,1) mm*
Crétesiliagues: 6,4 (7,2) mm*

Idem &
Comparaison avec des mesures
directes pour les 19 repéres
anatomiques

Erreur de Rétro projection =1 mm
Erreur 3D :

Base du Sacrum: 1,8 (0,5) mm*
Autresrégions: 3,0 (1,6) mm*

Comparaison des reconstructions 3D
ades modéles obtenus par mesures
directes par une méthode point
surface

Erreurs points surfaces :
Occiput (194 points) : Moy : 1,9 mm RMS: 2,7 mm
Max: 16,0 mm
Atlas (199 points) : 1,0 ;1,2 ; 43 mm
Axis (211 points) :0,8 ;1,0 ; 39mm

Erreurs points/ surfaces :
Références: mesure directe (178
points)

Calcul de paramétres linéaires et
angulaires

Erreurspoints/ surfaces:
Moy.: 11 mm ; RMS:14nmm ; Max:7,8mm

Erreur relative<9%

Erreurs point-surface/ Références
par mesure directe (193 points)

Erreurs points/ surfaces :
Références modele CT-scan
provenant d’ acquisitions bi-

millimétriques.

193 noeuds

Erreurs points/ surfaces :
Moy :34mm ; RMS:56 mm; Max: 17,1 mm

toeuc

Erreurspoints/ surfaces :
Résultatsglobal : Moy : 1,5 mm ; 2RMS: 4,0 mm;
Max: 19,7 mm

Précision en fonction dela qualité delaradio:

Bonne (7 patients) : Moy : 1,3 nm 2RMS: 3,6 nm
Max: 6 mm
Moy (4 patients) : Moy : 1,4mm 2RMS: 3,6 nm Max:
7,2 mm
Mauvaise (3 patients) : Moy : 1,9 nm ; 2RMS: 54 mm;
Max: 19,7 nm
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Auteurs M éthodes Echantillons
(Années)
Identification de:
2 points SCP (croix rouges)
3 contours sur laradio de face
5 contours sur laradio de profi |
8 fémurs distaux secs
Identification de:
2 points SCP
4 contours sur laradio de face
8 contours sur laradio de profil
7 tibias proximaux secs
Laporte
(2002) Identification de:
- 3 points SCP (croix blanches)
- 1 contour sur laradio face et
1 contour sur laradio profil
7 rotules séches
Méthode hybride, identification de:
8 points
SCP (points
rouges)
4 contours
et 16 points i
3 bassins secs
NSCP (points
bleus) sur la
radio deface
6 contours et 20
points NSCP sur laradio de profil
Identification des contours du fémur distal, delarotule, du tibia proximal comme défini ci-dessus
Bauef dans |’ étude de Laporte & Coll (2002), plusidentifications par méthode SCP du centre de la téte
fémoral ainsi que le centre de cheville défini 4 patients présentant une arthrose du
(2003) comme le milieu du dome astragalien genou
Node-
H 10 patients présentant une arthrose du
Langlois pafientsp
genou

Tableau 2 : Tableau récapitulatif des éudes de validations destechniques de reconstruction

stér éor adiogr aphique a partir de contours
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Typede Validation

M odéles 3D

Résultats

Calcul des erreurs point-surface /

références 3D  issues d'une

acquisition scanner (coupes

millimétriques)

Calcul des erreurs point-surface /

références 3D  issues d'une

acquisition scanner (coupes

millimétriques)

Modele surfacique de 556

noauds et 1100 triangles

Erreur points surface:

Radiographie EOS™ :
Moy:09mm RMS:12mm Max:55mm
Radiographies Conventionnelles:

Moy:12mm RMS:13mm Max:53mm

Calcul des erreurs points-surface /

une référence 3D issue d'une

acquisition scanner (coupes

millimétriques)

Modele surfacique de
1400 ncauds et 2800

triangles

Erreur points surface :

Radiographie EOS™ :

Moy:0,7mm RMS:09mm Max:50mm
Radiographies Conventionnelles :
Moy:09mm RMS:12mm Max:6,0mm

Calcul des erreurs point-surface /

références 3D  issues d'une

acquisition scanner (coupes

millimétriques)

90 noauds.

Modéle surfacique de
11

Erreur points surface:
Radiographies Conventionnelles:
Moy:06 mm RMS:08mm Max:33mm

Modele surfacique
de 9000 noauds

Erreur points surface:
Radiographies EOS™ :
Moy:26mm RMS:28mm Max:7,9mm

Calcul des erreurs point-surface /
références 3D issues d’acquisition
scanner (coupes millimétriques)

- Calcul des erreurs point-surface
entre reconstructions intra et inter
observateurs

- Calcul des erreurs intra et inter
observateurs sur un set de 5
paramétres angulaires calculés a
partir de la modélisation du genoux
et des points SCP reconstruits au
niveau de la téte fémorale et de la

cheville

i
|

Erreur points surface:
Radiographie EOS™

Fémurdistal :  0,9<Moy<12mm ;Max<7mm
Tibiaproximal: 1,2<Moy <16 mm ; Max<7,3mm

Reproductibilité intra-observateur :

Fémur distal :

Moy =1mm ; RMS=08mm ;Max=53mm
Tibiaproximal :

Moy=1mm ;RMS=0,7mm ; Max=7,2mm
Reproductibilité inter-observateurs :

Fémur distal :

Moy =1mm ; RMS=12mm ;Max=91mm
Tibiaproximal :

Moy=1mm ;RMS=12mm ; Max=10,1mm
Paramétres angulaires : 2RM S< 2,8°
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1.5.1. Méthodes Basées sur la Reconstruction 3D de points

Avant de dé&alller les différentes é&udes de vaidation basées sur la recongtruction 3D
de reperes radiographiques généés par la dructure osseuse dle-méme, nous dlons
rgpidement présenter les éudes de vdidation liées a la Roentgen Stereophotogrammetry
Andyss (RSA).

Du fat de la trés fable incertitude dans I'identification des billes de tantde, la
précison de reconsgtruction de cette méhode et située entre 0,5 e 1 mm (Karrholm, 1989 ;
Selvik, 1989). De nombreuses éudes, principaement conduites dans les pays scandinaves ont
été rédistes, plus de 3000 patients y ont &€ inclus e plus de 150 articles scientifiques
publiés. Les sujets éudiés ont &é multiples: fixation de prothéses (Ryd, 1992 ; Valstar et
coll., 2000), dabilité e cinématique des aticulations (Uvehammer et coll.,, 2000),
dabilisation de fractures Ragnarsson et coll., 1992) et fuson rachidienne Johnsson et call.,
1990). Cette méthode permet un acces facile et précis a des points stéréo correspondants mais
présente néanmoins 2 inconvénients mageurs: l'invasvité engendrée par I'implantation
périogae des hilles de tantde et la définition d une géométrie personnaisée basée sur des
repéres n' gppartenant pas rédlement a la structure osseuse. Ce sont pour ces 2 rasons que

nous ne détaillerons pas plus les éudes précitées.

Concernant les techniques de stéréoradiographie basées sur I'identification de repéres
anatomiques sur les radiographies, les premieres agpplications cliniques se sont tout d abord
intéressées a I'é&ude des pathologies associées a la colonne vertéorae du fait de leur caractére
tridimensonnd. Dans I'objectif d'éudier les mohilités et les déformations rachidiennes, les
premiers auteurs ont recongtruit de 6 a 9 points stéréo correspondant par vertebre (Stokes et
coll., 1981 ; Pearcy, 1985). La technique de reconstruction par points stéréo correspondants
ne sest pas cantonnée exclusvement aux vertébres et les paramétres morphologiques
tridimensonnels d'autres dructures osseuses tels que la cage thoracique (Dansereau et
Stokes, 1988) et le bassin (Gauvin et coll., 1998) ont été abordées par |'intermédiaire de cette
technique. Néanmoins, les informations obtenues ne donnaient pas entiére sdtisfaction en
terme de définition géométrique des objets éudiés.

Une éude de vdidation associant reconstruction par points stéréo-correspondants et
«krigeage » a pemis daugmenter la précison et la définition des modéles recondruits
(Aubin et call., 1997).

La denié&e amdioration dans le domane de la recondruction 3D

stéréoradiographique, a partir de repéres ponctuels, a éé apportée par la méthode des points
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non stéréo correspondants. D’une pat, cette méthode a permis daccéder a des
représentations géométriques de dructures auparavant inaccessbles par les précédentes
techniques (Véon, 1997 ; Mitton et coll., 2000); dautre pat, I'dgorithme NSCP est
dautant plus performant lorsgu'il et associé aux techniques de recondruction par points
SCP et «krigeage ». Les évauaions de ces méthodes associées ont montré que ces moddes
plus détallés éaent auss plus précis (Mitulescu et coll., 2001 ; Mitulescu et coll., 2002).
Cependant, I" aspect des modé es tridimensionnedls de vertéore reste rel ativement facétise.

1.5.2. Méthodes Basées sur la Reconstruction 3D de contours

La méhode de reconstruction 3D NSCC ayant é&é développé trés récemment
(Laporte, 2002 ; Laporte et coll., 2003), les éudes de vdidation sont essentielement issues
de ces travaux. Pour l'ingtant, les structures osseuses accessibles par cette méhode sont
essentidlement e fémur digd, le tibia proximd et la rotule. Pour chacune de ces structures,
une éude in vitro a permis d' évauer la vdidité des recondructions, les résultats indiquant

des erreurs de précision inférieures a 2,6 mm dans le plus mauvais des cas.

De plus une éude de vdidaion utilisant une méhode hybride associant les
dgorithmes NSCP e NSCC a éé rédisee in vitro sur 3 bassin secs (Laporte, 2002),
permettant d'obtenir une améioraion subgstantielle de la précison de recongruction
comparée alaméthode NSCP seule (Mitulescu, 2001).

Enfin, concernant les éudes de vadidation in vivo basées sur la technique NSCC, une
étude préiminaire sappuyant sur 4 patients souffrant de gonarthrose a permis d évauer la
précison de la technique avec en moyenne des erreurs comprises entre 0,9 et 1,6 mm
(Bauer, 2003).

Une seconde éude rédisée sur 10 patients souffrant d arthrose du genou a permis
d évduer la reproductibilité de la technique in vivo. Les principaux résultats de cette éude
indiquent qu’in vivo, 95% des points des modees 3D personnaisés sont recondtruits avec

une erreur de reproductibilité inférieure 22,4 mm (Nodé-Langlois, 2003).
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2. CT-Scan et Reconstruction 3D

Une acquistion tranche par tranche ou volumique, réaliste avec un CT-Scan permet
d obtenir une recondruction tridimensonnelle d’'une dructure anatomique par des techniques
de rendu surfacique ou volumique. Nous présenterons ici les principes fondamentaux de ces
méhodes de recondruction tridimensonnele; ces techniques nous ayant permis d obtenir

des modédlisations géométriques de référence pour la vaidation de nos éudes.

2.1. Principe de la méthode de reconstruction 3D

En générd, les techniques de recondruction tridimensonndle par coupes s&riées sont
basées sur une segmentation automatique et/ou manuele des dructures a recongruire dans
les images 2D. Cette segmentation et un traitement d'image permettant de rechercher les

pixels de méme intensité lumineuse et représentant le méme objet pour lesrelier (Figure 10).

Figure 10 : Exemple de segmentation, a) coupesoriginales, b) exemple sur une coupe, du résultat issu de
la segmentation automatique sur les niveaux de gris, ¢) méme coupe apr s correction manuelledela
segmentation automatique.

S les méhodes de segmentation automatique permettent une recondruction rapide,
eles sont néanmoins beaucoup moins précises que les techniques acceptant une correction
manudle (suite a un pré sauillage automatique par exemple) des bias dus a dévertues
artefacts (De Guise et Martel, 1988).

L'dgorithme des «marching cubes» a é&é concu par WillianE Lorensen e
HarveyE. Cline (Cline et coll., 1987 ; Lorensen et Cline, 1987) pour extraire des
informations de surfaces a partir d'un champ de données 3D. Le principe de base est de
subdiviser I’espace en une s&rie de petits cubes (ou voxels). Puis, pour chacun des cubes, on
teste les huit sommets pour connditre leur gppartenance ou non a |’ objet et on remplace aors
ce cube par un ensemble de polygones appropriés. L’association de tous ces polygones

génére dors une surface gpproximant celle que les données décrivent.
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Cet dgorithme permet dobtenir de trés bonnes gpproximations des surfaces
d origines e, associé a un dgorithme de lissage, les surfaces obtenues sont trés proches de la

rédité, avec une faible dengté d’ échantillonnage (nombre de cubes pour le volume éudié).

2.2. Les é&udesdevalidation

Pluseurs facteurs influencent la précison e la qudité des méhodes de
recongructions 3D a patir des acquisitions en coupes s&riées: I'épaisseur des tranches la
distance (ou pas) entre deux tranches d'acquisition successves (Figure 11), la qudité de la
segmentation  (extraction des informations dans les images 2D) e I'dgorithme de
recongruction utilisé.

Figure 1l : Epaisseur detranche et distance entre deux tranches successives
(d’apresLaporte S., 2002).

a) coupes millimétriques distantes d'un millimétre — b) coupes de 2 mm
d’ épaisseur et pas de 3 mm — c¢) coupes de 4 mm d’ épaisseur et pas de 3 mm
(coupesjointives).

Il est bien s0r évident que plus les tranches sont fines et rapprochées, meilleure sera la
précison des recongructions tridimensonndles obtenues. Cependant, la précison des
reconstructions 3D par CT-Scan est peu référencée dans la littérature.

Les premieres évduations de recondructions 3D par CT-Scan sont proposées par
Véon (Véron S, 1997), les ereurs de forme sont évauées en caculant les distances
point/surface entre un modde surfacique obtenu pa mesue directe  (dispogitif
dectromagnétique Fastrak®, précision de mesure de 0,2 mm controlée dans le volume de
mesure (Le Borgne et coll., 1995) et un nuage de points issu des recongructions CT-Scan.
L’évauation pour les vertébres du rachis supérieur conclut a des erreurs moyennes de 0,4 a
08 mm e des maxima locaux de 1,6 mm a 4 mm suivant le niveau vertéord. La méme
méthode d' évauation est utiliste par Mitulescu & Coll. (Mitulescu et call., 2001) sur 6 rachis
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lombaires cadavériques et les résultats obtenus confirment les résultats précédents avec des
erreurs moyennes de 0,7 a 0,9 mm e des maxima locaux de 3,4 a 3,9 mm suivant le niveau
vertébrd. De plus, ces auteurs proposent une vdiddion par mesures de paramétres
anatomiques ; les différences obtenues sur les paramétres est inférieure a 10% et ne dépassent
pas 2,3 mm.

En 1997, Aubin & Coll. (Aubin et coll., 1997) proposent de comparer la mesure de 21
reperes anatomiques ponctuels extrait de recongtructions 3D de vertébres seches par CT-Scan
el par mesures directes avec une mechine a mesurer tridimensonndle (précison 0,1 mm).
L’ erreur moyenne obtenue pour |’ ensemble de ces 21 points est de 1,1 mm.

Cavdcanti & Coll. (Cavalcanti et coll., 1999) propose une éude sur des cranes
cadavériques. Pour chacune des piéces anatomiques, plusieurs parametres morphométriques
sont évaués sur les recongructions 3D par CT-Scan et comparés avec les vaeurs relevées
par mesure directe avec un dispostif éectromagnétique ; les différences obtenues sont non
sgnificatives.

Enfin Pinfluence sur la précison des recondructions 3D de deux différents
agorithmes de segmentation et de recongtructions par « marching cube » des coupes scanner
et éudiée par Viceconti & Coll. (Viceconti et coll., 1999) sur des fémurs. Sa méthode
consste en la comparaison des surfaces internes et externes des fémurs. |ls obtiennent pour
les deux techniques éudiées des réaultats semblables sur les coupes recondruites, avec des

erreurs moyennes de 0,3 mm et des maxima locaux inférieursa 1,6 mm.

Amel,” Echantillon Typede validation .Nombred‘e Erreur Moyenne|Erreur Maximale
(année) points/paramétres
) ) ) Cco 194 points 0,8mm 4mm
Véron 6 Rachis cervicaux Distances
(1997) supérieurs point/surface C1 199 points 0,4 mm 1,6 mm
(18 vertébres)
c2 211 points 0,4 mm 1,6 mm
Caval canti 9 Créanes
(1999) cadavénioues Paramétres
q anatomiques Non renseignée 2mm
Cavalcanti. TiSSUS MoUS linéaires
(2000)
Aubin 1rachisT1-L5 . . . . . .
(1997) (17 vertébres) Distances point/point 21 points Moy. (écart-type) : 1,1 mm (0,8)
Paramétres R o
Mitulescu | 6 RachisLombaires anatomiques 4 parametreslineaires | 1,3 mm (<10%) 2,3 mm
(2001) (26 vertebres) :
Distances 178 points 0,8mm 39mm
point/surface

Tableau 3 : Tableau de syntheése pour la validation desreconstructions 3D a partir de CT-Scan.
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3. IRM, Ultrasons et Reconstruction 3D

En ce qui concerne les recongtructions 3D, les méthodes gppliquées a I'lRM sont les
mémes que celle gppliquées en tomodensitométrie, elles sont basées sur les dgorithmes types
«marching cube» et ont pour principe dassocier entre eux des voxds compris dans une
plage de niveaux de gris prédéfinie. Comme pour le CT-scan, la qudité et la précison des
recongtructions obtenues sont dépendantes de la réolution spatide définie au moment de
I'acquisition. Cependant, s I'IRM est la référence pour I'andyse des tissus mous (riche en
eal), cette moddité dimagerie n'est pas l'outii de prédilection pour [I'évaudion
morphologique de structures 0sseuses.

Les techniques de recongructions 3D a partir d acquidtions ultrasonores sont assez
récentes et encore peu utilisées (Buck et coll., 1997 ; Lu, 1997). De plus, la propagation des
ultrasons éant pratiqguement interrompue par les interfaces tissus mougftissus osseux, la
recondruction de dructures osseuses par les modes dacquisitions actuels semble tres
compromise. C'est pourquoi, nous n'expliciterons pas ces méhodes qui n'ont pas éé
utilisées dans la suite de cette these.

Nous n'avons pas trouvé d'éude de vadidation sur la recondtruction de structures

osseuses a partir de ces deux moddités d’ imagerie.

4. Synthése sur la reconstruction 3D a partir del’imagerie médicale

L'acces au 3D par CT-scan est la méhode de référence en terme de précison. En
effet, ks méhodes de reconstruction 3D par CT-scan permettent d accéder a la géométrie de
nimporte qu'ele dstructure osseuse avec une précison e une définition des moddes 3D
fonction des paramétres dacquisition Pour des acquidtions avec coupes millimétriques
jointives, les erreurs moyennes ne dépassent pas 1,1 mm (Aubin et coll., 1997), les erreurs
maximales répertoriées ateignant 4 mm (Véron, 1997). De plus, les informations 3D fournies
par le CT-scan sont volumiques et permettent d avoir accés a des données pertinentes a
I"intérieur méme des Structures recongiruites.

Cependant, les doses d'irradiation conséquentes a des acquisitions sur des segments
anatomiques éendus avec de forte résolution spatide en font une méthode trop irradiante
pour une gpplication clinique courante dans le cadre du wivi de pathologies nécesstant un
acces a des informations 3D. |l faut gouter a cda le fait que les examens CT-scan actuds se
font en pogtion couchée ce qui ne pemet pas davoir dinformations reaives a la
configuration géomérique de I'aticulation éudiée lorsque le petient est en posture naturelle,
en charge.
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Les méhodes de recongtruction par stéréoradiographie sont pour I'ingtant limitées par
la définition de certains modées génériques (moddles vertébraux facétisés) et par le fat que
certanes zones anatomiques ne sont pour l'indant pas accessibles. Aing, I'extrémité
supérieure du fémur n'est pour I'ingtant pas modédisable dors que cette structure osseuse fait
partie dune des aticulations les plus importantes du squelette humain puisque qu' dle est le
lieu de transmission d efforts importants entre les membres inférieurs et le haut du corps.

Enfin, concernant I'IRM et les ultrasons les principes physques de ces systémes
rendent difficiles leur utilisation en vue de moddisation 3D de dructures osseuses, aucune
€tude de validation utilisant des moddisations 3D basées sur ces types d' acquidtion n'a pu
étre répertoriée.
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Chapitre 3: Travail Personnel: Modélisation 3D

par radiographie bi-planaire

La patie précédente a permis de rédisr une revue des principdes moddités
d'imagerie médicde permettant d'accéder a une moddisation tridimensonndle de systemes

ostéo-articulaires.

Dans un premier temps, les travaux rédises au cours de cette these, se sont penchés
sur I'amdioration des méhodes exidantes de recondruction 3D par Stéréoradiographie
EOS™ et I’ extension de leur champ d application a d' autres structures 0Sseuses.

Les objectifs définis &alent donc :

> De contribuer a I'améioration des techniques de recongruction par
stéréoradiographie.

> D'éendre le champ dapplication de ces méthodes a d'autres structures

anatomiques et notamment | extrémité supérieure du fémur.
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1. Améioration de la définition des modeéles 3D de vertébres

reconstruites par la technique NSCP

1.1. Introduction

Cette partie a fait I'objet d’'une publication dans I'«European Journal of Orthopaedic
Surgery and Traumatology » (Le Bras et coll., 2003) et sera présentée traduite en francais,
mais sous saforme publiée. Laverson anglaise est disponible dansI”’ ANNEXE 1.

Le traval présenté dans I'article ci-dessous a répondu a un probleme concernant la
qudité des recongructions tridimensonnelles NSCP de vertébres a partir de moddes
génériques comprenant un nombre de points limité (de 120 a 200 points suivant le niveau

vertébra concerné).

Les inconvénients dun mallage peu déallé éaent doubles. Premierement, le
mauvais rendu de la réroprojection des modeles 3D sur la radiographie dtérait le controle de
la qudité des recongructions obtenues. Deuxiemement, la précison des recongructions éait
dminuée du fat dun mallage « fac&ise» ne prenant pas en compte la morphologie
«arrondie » des pédicules ou des platealix vertéoraux.

Dans le travail exposé ci-dessous, nous nous sommes donc attachés a mettre au point
une méhode permettant d'augmenter la définition des modées recondruits afin d augmenter
le morpho-rédisme des vertébres recongtruites ainsg que la précison de ces reconstructions.

Suite a la description de la méthode, une déude de validation sur des vertébres seches
(niveau L5 a C7) et rédiste en comparant les moddes 3D CT-scan aux modees

stéréoradiographiques détaillés.
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1.2. Article publié dans « European Journal of Orthopaedic
Surgery and Traumatology » (Le Bras et coll., 2003)

Reconstruction 3D détaillées de vertébres humaines au moyen d’'un systeme

de stéréoradiographie numérique basse dose

Résumé

Introduction: La scoliose nécesdtant un examen 3D du sujet en postion debout, tant au
niveau globd quau niveau locd, la déréoradiographie gppardit comme un des outils
dimagerie 3D le mieux adgpté pour son andyse. Cependant, le niveau de définition des
modéles 3D utilisés dans cette technique reste encore trop faible pour une andyse locde
rédlement performante.

Objectifs: 1) augmenter la définition des modéles 3D recongruits par téréoradiographie de
facon a obtenir des modéles morpho-rédiges, e 2) vaider la précison de cette technique en
utilisant des radiographies provenant d' un systeme numérique a basse dose d' irradiation.

Méthode : Pour chague niveau vertéora, des modéles génériques détaillés ont éé obtenus en
associant des modéles moyens (200 points), fournis par une base de donnée de mesures
directes, avec des moddes 3D CT-scan (2000 points). Pour 36 vertebres séches, la
comparaison des recongructions stéréoradiographiques obtenues a partir de ces modees
déaillés avec les recondructions CT-scan correspondantes a été rédiste, permettant aing
une vdidation des moddes.

Résultats : Les résultats du protocole de comparaison indiquent des erreurs moyennes de
recondruction de 0,7 mm (0,9 RMS), 0,9 mm (1,2 RMS) e 0,9 mm (1,2 RMS) pour les
niveaux cervicallx, thoraciques et lombaires, respectivement.

Conclusion: Cette éude propose donc une méhode sStéréoradiographique permettant de
recongtruire des modées de vertebres 3D morpho-réaistes et personnaisés (précision proche

des reconstructions CT-scan) avec une faible dose d'irradiation.

Mots-clés: Scoliose, Recondruction 3D, Précison, Stéréoradiographie, Radiographie

Numérique Basse Dose
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Introduction

Puseurs dinidens indgtent sur I'importance des déformations 3D globaes et locaes
dans I'andyse du rachis pahologique (Perdriolle, 1979 ; Perdriolle et Vidal, 1987 ;
Dubousset, 1992 ; Rainaut, 1994 ; Labelle et coll., 1995). Dans le but de planifier et
déveuer leurs actes chirurgicaux, les orthopédistes ont de plus en plus besoin
d'informations morphologiques précises, fournies par des systémes dimagerie médicae tels
que I'IRM, le CT-scan ou la stéréoradiographie. Parmi ces méhodes d acquisition 3D, la
stéréoradiographie demeure la seule permettant une représentation globae de I'ensemble de
la colonne vertéorale en postion debout avec une dose d'irradiation acceptable. De plus, le
développement d'un nouveau systéme de stéréoradiographie numeérique basse dose (EOS™,
Biogpace Instruments, France) permet de diminuer d'un facteur 10 a 30 la dose d'irradiation
par rapport aux systeémes de radiographie conventionndle Kalifa et Boussard, 1996 ; Kalifa
et coll., 1998), e fat de cette technique un outil prometteur pour le diagnogtic clinique de
routine.

Dans les premieres gpplications de la stéréoradiographie, les représentations 3D de la
colonne vertébrde é&aent obtenues en utilisant |'dgorithme DLT («Direct Linear
Trandformation Algorithm ») (Brown et coll., 1976 ; Siokes et coll., 1981 ; Pearcy et Whittle,
1982 ; Selvik et coll., 1983 ; Dansereau et Stokes, 1988 ; Andre et coll., 1994 ; Aubin et coll.,
1997). Du fat de la nécessité d'identifier des repéres anatomiques présents sur les deux
radiographies (Points Stéréo-Correspondants ou  « Stereo-Corresponding Points», SCP),
I'dgorithme DLT permettat de recondruire un nombre tres limité de points par vertéore.
Bien que, les données 3D obtenues par cet agorithme fournissaient une approche globale 3D
relativement intéressante, le mangue d information éait patent au niveau loca.

Une avancée cetaine de cette technique Sest révélée ére le développement de
I’dgorithme NSCP (Mitton et coll., 2000). Cet agorithme, basé sur une connaissance apriori
de b géométrie de |'objet 3D (Objet générique) donne la possibilité de recongruire des points
vishles sur une seule des deux radiographies, gppelés points Non Stéréo-Correspondants
(«Non Stereo-Corresponding Points», NSCP). Cette amdioration a pemis des
représentations 3D personndisées ayant une précison proche des modéles 3D obtenus a
partir du traitement manud de coupes millimétriques (Mitton et coll., 2000 ; Mitulescu et
coll., 2001). En dépit de cette bonne précison, les recongructions personnaisées n' éaent
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pas assez morpho-rédises a cause du nombre limité de points utilisés pour définr le

maillage de I’ objet générique (214 points pour le modée de vertéebre le plus déaillé)

L’ objectif de cette éude éait de proposer et de vadider une méhode permettant des
recongructions personnaisées précises e morpho-rédiges (2000 points par modéee
vertébra) en utilisant le systéme de stéréoradiographie numérique basse dose, EOS™.

Matériels et Méthodes

58 vertébres seches non pathologiques fournies par I'Inditut d Anatomie René
Descartes (Paris, France) ont é&é utilistes dans cette étude. Ces vertebres ont éé divisées en
deux échantillons.

L’échantillon A contenait une vertébore par niveau, de C3 aL5 (.e 22 vertebres). Il a
éé utilise pour définir un modele générique détallé pour chague niveau vertéorad. Ces
vertebres n'ont pas é¢é prises en compte dans le protocole de validation Toutes les vertébres

de |’ échantillon A ont éé scannées au moyen d un CT-scan.

L’échantillon B, contenant 36 vertébres (10 vertéores cervicdes inférieures, 12
vertebres thoraciques et 14 vertébres lombaires), a éé utilisé pour le protocole de validation
Toutes ces vertébres ont éé imagées par CT-scan, puis radiographiées a partir du systéme de
séréoradiographie numérique basse dose (EOS™, Biospace Ingtruments, France). La
précison des recondructions déaillées issues du procédée éréoradiographique de
recongruction 3D a é&é évduée en utilisant les recondructions 3D CT-scan comme

références géometriques.
M éthode de Reconstruction 3D détaillée par stéréoradiographie

Nous rappelerons tout d'abord, brievement la méhode exisante NSCP
précédemment décrite (Mitton et coll., 2000):

Etape 1: Identification des repéres anatomiques et des hilles de caibrage sur les deux
radiographies.
Etape 2 : Cdibrage géométrique de I’ environnement radiologique
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Etape 3: Reconstruction des points stéréo-correspondants, SCP (visibles sur ks deux
vues) e des points non stéréo-correspondants, NSCP (visbles sur une vue
uniguement)

Etape 4. Krigeage ou “déformation géométrique’ (Trochu, 1993 ; Delorme, 1996) de
I’objet générique en utilisant les points recondruits (provenant de I'étape 3) comme
points de contréle de maniére a obtenir les modées 3D personndisés, contenant entre
140 — 214 points descripteurs de la morphométrie vertébrale.

Dans la méthode présentée dans notre travail, I'éape 4 a é&é amdiorée. Cette
amdlioration réside dans |'augmentation de la définition géométrique des objets génériques

afin de permettre des reconstructions précises et morpho-réaistes.

Objets Génériques: Les objets génédriques utlisés dans la méthode précédente

provenaent d'une base de données de mesures directes en 3D (erreur de précison <
0,2mmm) obtenues a partir d' études précédentes Maurel, 1993 ; Ismaél, 1995 ; Parent et
coll., 2000 ; Semaan et coll., 2001). Cette base de données fournie la géométrie moyenne (10
a 30 vertebres par niveau) pour un ensemble d’ environ 200 points par niveau vertéoral.

Objets Génériques Détaillés: Pour amédiorer la définition morphologique des objets

génériques a 200 points décrits ci-dessus, nous avons utilise pour chague niveau vertéora

une recongtruction 3D CT-scan contenant jusqu’ a 2000 points.

Les vertébres séches appartenant & I'échantillon A ont toutes éé scannées dans un
goparell de tomodenstométrie (GE Medica System, USA) au Centre d'Imagerie Vééinare
(Billancourt, France) avec les paamétres dacquistion Ctscan  suivants:  coupe
millimétriques jointives, images 512x512, dimension des pixels de 0.234x0.234 mm.

Les recongtructions 3D ont é&é effectuées a patir du logicid SiceOmatica, en
empilant les coupes tomodenstométriques des vertebres et en appliquant I’adgorithme de
recongtruction 3D CT-scan dandard, I'adgorithme «marching cube» [4]. Tout d'abord, les
pixels appartenant a la dructure osseuse ont éé sdectionnés a partir d'un agorithme de
sauillage des niveaux de gris, enslite les erreurs éventuelles du seuillage automatique éaient
corrigées manudlement. Findement, la recongtruction 3D contenant jusgqu’'a 2000 points éait
appligquée. La précision de cette echnique a é&é évauée a environ = Imm (Landry et coll.,
1997).
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Dans une phase 1 (Figure 12), une méhode spécifique (Véron, 1997) a &é utilisée,
ain d'extrare des modées 2000 points, un sous ensemble de points appartenant aux moddes

génériques précédemment décrits (150, 214 etl78 points pour les vertébres cervicaes,
thoraciques et lombaires respectivemern).

Figure 12: Méthode pour la génération des modeles génériques de 2000 points : CasdelavertébrelL 3

A : Modéle générique de la vertebre L3 issue des mesures de la base de données (les points et les lignes représentent le
maillage a 200 points).

B : Reconstruction CT-scan d’une vertebre L3 quelconque. Les points représentent les 200 points (correspondant au modéle
A), extraits de maniére semi-automatique (Phase 1), associés avec la surface de la reconstruction 3D CT-scan.

C: Modele moyen 2000 points de la vertebre L3. Les 200 points ont les mémes coordonnées géométriques que l'objet
générique que ceux de I'objet générique A). Ces points sont des points de contrdle pour la déformation, de I'ensemble des
2000 points, réalisée dans la phase 2.

Dans une phase 2, les sous-ensembles de points ont é&é utilisés comme points de
contrble pour déformer le modéle CT-scan specifique (2000 points) et I'adapter a I’ objet
moyen du méme niveau vertéord. Le réaultat de cette phase de krigeage e un modde
moyen de 2000 points pour chaque niveau vertéora (Figure 12).

Application dela méthode a partir de radiographies basses doses.

Tout d abord, les vertébres de I'échantillon B ont é&é radiographiées (PA-0, i.e. vue
postéro-antérieure 0°, et LAT, i.e vue latérae, Figure 13) par le systeme de radiographie
numeérique basse dose, avec des constantes radiographiques de 70 kVp et 0.2 mAs.

L'objet de cdibrage, nécessaire pour cdculer un ensemble de paramétres
géométriques de I’environnement radiologique, éait une boite composée de 4 panneaux de
Pexiglas contenant 80 billes méadliques de 0,7 mm de diamétre. Les coordonnées 3D de ces
billes é&aent connues du fat de mesures rédistes par I'intermédiare d'une machine a
mesurer tridimensonndle de précison + 0,01 mm. Un dgorithme de cdibrage, base sur le
DLT (Selvik et call., 1983 ; Dansereau et Sokes, 1988 ; Andre et coll., 1994) et modifié pour
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Sadapter a la projection cylindrique du systéme EOS™ (Mitulescu, 2001), a été appliqué de
facon a obtenir les paramétres 3D de I’ environnement radiographique.

Pour tous les spécimens de I'échantillon B, 20 a 28 repéres anatomiques ont éeé
identifiés en fonction de la spécificité du niveau vertéord éudié e de leur vishilité sur les
radiographies. Parmi ces points, 8 a 13 éaient des points stéréo-correspondants et 13 a 19 des
points non-stéréo-correspondants. Un exemple d'identification des reperes pour une vertebre
lombaire est illustré Figure 13.

Figure 13: Exempledes 27 repéresidentifiés pour unevertébrelombaire.

Les 10 marqueurs carrés représentent les points stéréo-correspondants (visible sur les deux vues), les 17 autres
points représentent les pointsnon stéréo-correspondants (visible sur une seule radiographie).

Une fois que les coordonnées de ces points anatomiques sont obtenues (DLT+NSCP),
la déformation de I'objet générique déalllé est gppliquée au moyen de I'dgorithme de
krigeage. Cette étape permet and d obtenir un modéle détaillé personndisé de 2000 points.

Enfin dans un dernier temps, on effectue un contréle itératif du modee recondruit, en
visudisant la rétroprojection des contours du modele 3D sur les contours radiographiques
visudisables sur les radiographies PA-O et LAT (Figure 14). S les contours rétroprojetés
sont en adéquation avec les contours radiographiques réds le modéle 3D et accepté. S te
n'est pas le cas, quelques reperes identifiés sont modifieés de maniére a ce que les contours

rétroprojetés du modéle 3D correspondent aux contours radiographiques.

Figure 14: Exemple delaréroprojection descontoursdu modéle 3D reconstruit sur lescontours
radiographiques réelsapres|’ éape de contr dle qualitatif.
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Reconstruction CT-scan : Mesuresde référence

Le protocole dacquistion CT-scen utilise pour obtenir les recongtructions 3D de
référence (échantillon B) éait le méme que cdui décrit précédemment pour les acquisitions
de I'échantillon A. Des coupes jointives millimériques ont égdement éé effectuées et les
recongtructions 3D de référence ont é&é obtenues a partir du logicid SiceOmaica avec une

précison voisne du millimetre.

Protocole de Comparaison

Le protocole de comparaison consiste a superposer la reconstruction 3D CT-scan et la
recongtruction stéréoradiographique détaillée correspondante en utilisant des transformations
géométriques (rotation, trandation) et une méthode de recalage moindre carré.

Dans un premier temps, une comparason quditative éait effectuée de fagon a se fare
une idée de la qudité la vertebre recongtruite au regard de la topologie du modde 3D de
référence (CT-scan). De plus, cette visudisation des modées 3D superposss permet de se
rendre compte des zones anatomiques pour lesquelles les maximums derreurs peuvent
apparaitre.

Dans un deuxieme temps, dans I’objectif de quantifier la précison de la technique
stéréoradiographique présentée par rapport a la technique de réféence (CT-scan), les
résultats des comparaisons sont exprimés en distances point-surface (Mitton et coll., 2000 ;
Mitulescu et call., 2001).

Comparaison globale: La comparaison globade consste a cdculer la moyenne des

distances point-surface, le 2 RMS (2 * Root Mean Square), e la vdeur maximum des
distances point-surface. Les vdeurs 2 RMS représentent le maximum de distance trouve
pour 95% des 2000 points, tandis que les vadeurs des distances maximums représentent les
ecarts extrémes locdises obtenus sur I'ensemble des 2000 points. Ce processus de
comparaison a été gppliqué sur la totdité des 2000 points par vertébre, et ceci pour

|’ ensemble des vertébres de I' échantillon B.

Comparaison locale: Dans une andyse complémentaire nous avons dfinis les zones

vertéorales pour lesqueles la recongtruction 3D  séréoradiographique permettait d obtenir
des informaions géométriques déaillées. Comme la plupat des reperes anatomiques

recongtruits par DLT e NSCP, consdérés comme points de contréle pour le krigeage, sont
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locdises sur le corps vertébrd et les pédicules, le mallage de 2000 points congtituant les
vertebres aéé divisten 5régions :

corps vertébral

pédicules

processus transverse

Jpr ocessus épineux

arche postérieure (processus transverse, processus épineux et facettes

articulaires)

Dans I'objectif de quantifier la précison de recondtruction de ces 5 régions, les
recongtructions stéréoradiographiques 3D de ces régions vertéorales ont é&é comparées a
celles obtenues par latechnique CT-scan.

Résultats

Une évduation quditative de vertébres recondgruites par la nouvele méthode
stéréoradiographique et illustrée sur la Figure 15. Les réaultals des comparaisons point-
surface entre les recongtructions CT-scan et Stéréoradiographiques sont présentés dans le

Tableau 4 pour chague niveau vertébral.

ey

Figure 15: Comparaison qualitative entre unereconstruction CT-scan et stéréoradiographique apres
recalage des 2 modéles par une méthode moindrecarré.

En gris : reconstruction scanner, en noir : reconstruction stéréoradiographique détaillée 2000 points. a) exemple
d’ une vertébre thoracique, b) exemple d’ une vertébre lombaire.
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Les réaltats de I'éude évduant la précison géomérrique des différentes régions
anatomiques, teles que le corps vertéord, les pédicules, les processus transverses, le
processus épineux et |'arche postérieure sont égadement présentés dans le Tableau 4 pour
chaque niveau vertéord. Les réaultats sont globaement meilleurs pour les pédicules et le

corps vertéoral que pour les processus transverses et I’ arche postérieure.

Distance ]
Comparaison Corps Processus Processus  Arche
point-surface i Pédicules o .
globale vertébral transverses  épineux postérieure
(mm)
Vertébres moyenne 0.7 0.6 0.6 0.7 0.7 0.7
cervicales 2RME 17 15 14 18 18 18
inférieures M ax 42 42 24 35 40 40
Nombre de
(N=10) 2056 579 185 333 363 1273
points
moyenne 0.9 0.8 0.7 12 09 10
Vertebres
' 2RMS 24 22 17 30 23 25
thoraciques Max 56 48 38 50 42 56
(N=12)  Nombrede 2174 715 182 311 186 1047
points
moyenne 0.9 08 09 11 09 10
Vertebres
lombair es 2RMS 24 22 23 2.7 22 25
Max 58 5 44 58 40 58
(N=14) Nombred
ombre de 2083 662 213 234 215 1127

Nnintc

Tableau 4: Résultats des compar aisons globales et locales pour les 3 niveaux vertébraux

Discussion

L’évauation quditative des vertébres recondruites a patir de la méhode de
stéréoradiographie indique que les morphologies vertéoraes obtenues sont rédistes et tres
smilares a cdle obtenues par CT-scan. De plus, il Sagit de la premiére éude, de précison
des recongtructions stéréoradiographiques, qui consdere les spécificités géométriques de
chague niveau vertébral visible sur un cliché dassique de colonne vertéorde (de C3 alLb).

Les réaultats quantitatifs des différents niveaux vertéoraux (erreur moyenne de, 0,9
mm [1,2 RMS] ; 09 mm [1,2 RMS] et 0,7 mm [0,9 RMS] pour les vertebres lombaires,
thoraciques et cervicdes inférieures respectivement), indiquent des erreurs comparables aux
études précédentes. En effet, I'éude précédente la plus précise indiquait une erreur moyenne
de 1,1 mm [1,4 RMS] pour des vertebres lombaires (Mitulescu et coll., 2001). Cette relative

bonne précison est a gouter au fait que les modeles obtenus prennent en compte un nombre
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beaucoup plus important de points, puisque approximativement 2000 points sont recongtruits
par la présente méthode dors que les modées précédents les plus détaillés ne comportaient
gque 178 points (Mitulescu et coll., 2001). Aind, comparée aux précédentes méhodes de
recongtructions 3D stéréoradiographique (Andre et coll., 1994 ; Aubin et coll., 1997 ; Mitton
et coll., 2000 ; Mitulescu et coll., 2001), la méhode actudle conditue une rédle
andioration Ces réaultats prometteurs sont certainement dus, d'une pat, a la qudité des
images radiographiques (utilisation du syseéme EOS™) permettant une bonne vighilité des
points anatomiques et des contours de la verteébre radiographiée, et d autre part, au controle
itératif opéré pour évauer de maniere quditative I'adéquation entre les contours rétroprojetés
du modele 3D et les contours radiographiques réds. 1l est a noter que cette capacité de
contrle qualitatif n'est rendue possible que par le niveau de déail important des modees 3D
recongtruits, qui permet d’ obtenir une rétroprojection rédiste (Figure 14).

Les erreurs maximaes (~ 6mm) obtenues pour certaines des vertébres pewent
sexpliquer par la présence d ostéophytes sur cdles-ci. En fait, la méhode de reconstruction,
Sappuyant sur la déformation de I’objet générique au vu d'un nombre de point de contréle
limité peut engendrer des déformations locaes induites par une déformation globae (cas des
pathologies scoliotiques dégénératives par exemple), mais cette méhode ne peut prendre en
compte des déformations locdes importantes causées par des pathologies dégénératives telles
que celles produisant des ostéophytes. Ceci Sexplique par le nombre limité de points de
controle déformant |’ objet.

Cette explication Sapplique auss aux différences de précison rencontrées entre les
principales zones anatomiques. Aingd, les pédicules et le corps vertébrd sont décrits d'une
maniére suffisante par les reperes identifiés sur les radiographies, ce qui donne des résultats
melleurs en terme de précison (erreur moyenne [RMS] de 0,7 mm [0,9] e 0,8 mm [1,1]
respectivement, pour le niveau thoracique), que des Sites tels que les processus transverses ou
I’arche pogtérieure pour lesquels peu de repéres anatomiques sont visbles (erreur moyenne
[RMS] de 1,2mm [1,5] et 1,0mm [1,3] respectivement, pour le niveau thoracique).

Conclusion

Nous avons montré dans cette éude, la capacité de la méthode présentée, a fournir
des moddes vertéoraux 3D personnalisés précis (erreur moyenne [RMS] de 0,9 mm [1,2]) et
morpho-rédides a partir d’'une pare de radiographies face et profil. De plus, la dose de
rayons X es largement diminuée gréce au systéme de radiographie numérique basse dose
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(EOS™). Aind, cete technique pemet dobtenir des moddes géométriques 3D
personnalisés (précison proche des recongtructions CT-scan obtenues a partir de coupes
millimétriques jointives) avec une faible dose d'irradiation.

Cette technique d'imagerie 3D s place donc comme une dternative aux méthodes
exigantes pour le suivi de patients scoliotiques, permettant a la fois de rédiser une andyse
3D quattitative et dobtenir une géométrie précise e détallée pour des moddistions
déments finis. Elle s place and comme un réd progres dans la planification dactes

chirurgicaux.
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2. Extension du champ d application de la technigue NSCC au

fémur proximal

2.1. Introduction

Les éudes suivantes se placent dans une évolution globde des techniques de
recondruction par géréoradiographie qui tendent a moddlisr de maniere la plus exhaudtive
les dructures ostéo-articulares du sgudette human. Comme décrit dans la revue de
bibliographie, la principae agpplication de la technique NSCC (Laporte et coll., 2003) s est
Stuée au niveau de I'articulation du genou permettant ains de vaider cette technique sur une
aticulation importante du membre inférieur. Cette validation ouvre les portes de futures
goplications dans le domaine de la planification chirurgicde, and que dans |'assistance per-
opératoire et le suivi post-opératoire (Nodé-Langlois, 2003).

Néanmoins, les aticulations coxo-fémoraes, transmettant le poids du haut du corps
aux membres inférieurs, Néaent pas accessbles par cette technique. L’int&ré& dune
moddisation du fémur proxima éait donc d obtenir d'une part I'édément manquant de cette
articulation, le bassn é&ant d§ja accessble a partir des méthodes précédentes (Mitulescu,
2001 ; Laporte, 2002), mas égdement d'avoir une moddisation tridimensonndle d'un dte
anaomique draégique dont les conséquences fracturaires sont les plus dramatiques, en

terme de mortdité et de morbidité, des fractures ostéoporotiques.
2.2. Lareconstruction tridimensionnelle du fémur proximal

2.2.1. Introduction

Cette partie a fat I'objet de la rédaction d'un aticle soumis a « Computer Aided
Surgery ». Dans ce document, nous exposerons tout d'abord de quelle maniére I'dgorithme
NSCC a été gppliqué au fémur proxima afin d obtenir des modéles 3D personndisés de cette
structure osseuse a partir de seulement 2 radiographies orthogonaes. Puis, nous présenterons
une éude de vdidaion en appliquant cette méhode sur des spécimens osseux dfin de
comparer les moddles 3D personndisés obtenus a partir d’'acquisitions stéréoradiographiques
EOS™, aux modeles 3D de références obtenus a partir d’ acquisitions CT-scan.
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2.2.2. Article soumisa « Computer Aided Surgery »

Reconstruction 3D du fémur proximal a partir de la stéréoradiographie basse

dose

Résume

Objectif ;. L’accés a une géométrie 3D précise du fémur proxima est d'un grand intérét
pour I'évdudion du risque fracturaire aind que pour la planification et I'assstance des actes
chirurgicaux. Le but de cette éude éait d'appliquer e de vaider sur le fémur proxima une
méhode de recondruction 3D baste sur [I'identification de contours issus de deux
radiographies planes.

Matéridls e Méhodes: 25 fémurs proximaux excisés non-pahologicques ont été
radiographiés au moyen d'un systéme de radiographie numérique basse dose. Les moddes
3D personndisés ont é&é recondruits en utilisant I'dgorithme “Non Stereo-Corresponding
Contours’, NSCC. Un protocole de comparaison Sappuyant sur des reconstructions 3D
issues d'acquidtions CT-scan, définies comme références géomériques, nous a permis
d évauer la précison et la reproductibilité des recongtructions stéréoradiographiques 3D
personndisées. De plus, nous avons évaué la fidhilitt dun certains nombre de paramétres

3D issues des model es stéréoradiographiques.

Résultats: Cette éude montre la vaidité de la méhode NSCC appliquée au fémur

proxima avec de bons réaultats en terme de précison (erreur moyenne = 0.7 mm) et de
reproductibilité (test de Wilcoxon p> 0.28). De plus, pour I'éude de reproductibilité des
parametres 3D, des coefficients de varidion inféieurs a 5% ont &é obtenues pour |'ensemble

de ces paramétres.

Conclusions: Une fois cette méthode vaidée in vivo, ses application devraient ére
multiples tant dans le domane thérgpeutique (planification chirurgicde, chirurgie assstée
par ordinateur...), que dans le domaine diagnogic (éude de I'équilibre, évauation du risque
fracturaire associée al’ ostéoporose...)

Mots clés : Recongiruction 3D, Stéréoradiographie basse dose, Précision, Reproductibilité
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Objectif

La connaissance précise de la géométrie de I'extrémité supérieure du fémur et d'un
tres grand intéré& pour dans le cadre d'applications diagnostiques et thérapeutiques liées a la
fracture du col du fémur ou aux pathologies de I'aticulation de la hanche. La radiographie
conventionnelle, le CT-scan @ I'IRM sont les moddités d'imagerie habitudlement utilisées

pour récupérer des informations relatives ala géométrie de la hanche et du fémur.

Les radiogrephies conventionndles fournissat uniquement  des  parametres
géométriques 2D, senghles a I'orientation aind gu'a la dructure tridimensonndle complexe
du fémur Burr et coll., 1981 ; Kay et coll., 2000), ne donnant aind gu’'une gpproximation de
la géomérie fémorde (Rubin et coll., 1992). Les recongructions 3D sont actuellement
accessibles a partir d’'acquisition CT-scan ou IRM  (Cline et coll., 1987 ; Gautsch et coll.,
1994 ; Mortele et coll., 2002). Cependant, ces moddités d'imagerie sont assez coltteuses, et
pour le CT-scan la précison des moddes 3D et trés dépendantes des parametres
d acquistions définissant la résolution spatide, & par conséquent de la dose dirradiation
recue par le patient (Shrimpton et coll., 1991).

De récentes évolutions des techniques de recondruction 3D par stéréoradiographie
ont permis d obtenir la géométrie 3D de Structures osseuses a partir de contours identifiés en
2D sur radiogrgphies conventionnelles biplanaires. Cette méthode de reconstruction 3D
gppelée dgorithme «Non Stereo-Corresponding Contour », i.e. NSCC, a d§a éé appliquée
sy le fémur digd a partir de radiographies conventionndles, avec une précison de
recongtruction proche de celle obtenue a partir d acquisitions CT-scan (Laporte et call.,
2003). Ce dgorithme est bast sur la déformation dun modde 3D rdativement a des
contours 2D identifiés sur des radiographies. Cette technique a égdement &é implémentée
dans un logicie associé a un systéme de séréoradiographie basse dose (EOS™, Biospace
Instruments, Paris, France). Ce systeme de radiographie congtitué de détecteurs gazeux,
développés par G. Charpak (prix Nobe de physique 1992), permet de diminuer d'une
maniere importante la dose dirradiation par rapport aux sysemes de radiographie
conventionndle (Kalifa et coll., 1998). Une autre caracté&ristique de ce systéme réside dans sa
capacité a rédiser smultanément deux acquisitions radiographiques orthogondes, avec le
patient debout en posture d’ équilibre naturel.

Le but de cette éude éait d'appliquer et de vaider la méhode de reconstruction
NSCC aur le fémur proxima, a partir dacquistions issues d'un syséme de radiographie

basse dose.
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Matériels et Méthodes

25 fémurs non-pathologiques provenant de donneurs humains (fournis par I'Ingtitut
d Anatomie René Descartes (Paris, France)), ont é&é considérés pour cette éude dans le but
d évauer la précison des recongtructions 3D obtenus par la technique NSCC. Les spécimens
fémoraux éaent issus de 20 femmes et 5 hommes, &gés de 54 to 103 ans (ége moyen 84 + 13
ans). L'ensemble de ces fémurs a éé coupé 10 cm en dessous du petit trochanter et leurs
parties proximales gardées pour cette éude.

Les 25 fémurs proximaux ont tout d abord é&é scannés (CT-scan) de maniére a obtenir
les références géomériques 3D, puis radiographiés par le systeme de Stéréoradiographie
basse dose afin d' ére recongruits en 3D en gppliquant I’agorithme NSCC. La précision di
modele 3D déréoradiographique de chague fémur a éé évauée en le comparant avec le
modéle 3D CT-scan correspondarnt.

Acquisition CT-scan et Reconstruction 3D

Les 25 spécimens ont é&é acquis sur un appareill CT-scan multibarette (Somatom Plus
4, Volume Zoom, SSEMENS, Allemagne). Les fémurs proximaux ont &é scannés dans |’ eau
de manire a éviter les artefacts de recongtruction d'image. L’acquistion comprenait la
prévisudisation de la zone dacquistion («scout view»), la sdection du volume
d acquigtion, I'acquistion et la recondruction des images. Les parametres d acquisition
éaent fixés a 140kVp, 300mAs, et un pitch de Q75. Les coupes axides de 1,25 mm éaient
recongtruites tous les 0,7 mm, avec un filtre «os» et un champ d' acquigtion de 130 mm. Les
images CT-scan obtenues possédaient des pixels de résolution spatiae 0,25x0,25 mm.

Les recongructions 3D ont éé obtenues en utlisant le logidd SiceOmatic®
(Tomovision Inc., Montreal, Quebec, Canada). Un seuillage automatique des niveaux de gris,
and guune correction manudle des erreurs potentidles a éé effectué pour chague coupe,
afin d'identifier tous les voxels osseux. Enfin, les coupes CT-scan ont éé empilées et les
recongtructions 3D obtenues (environ 10 000 points par modée). Le temps de recongtruction
éait d'environ 1 heure par spécimen La précison de cette technique a éé évauée a = 1mm
(Landry et coll., 1997). Aind, une recongtruction 3D de référence était obtenue pour chagque
fémur proximal.

Acquisition stéréoradiographie par le systéme numérique basse dose et
reconstruction 3D

Tous les fémurs proximaux ont dors éé radiographiés en vue frontde et latérade avec
un prototype du systéme de radiographie numérique basse dose (EOS™ ™, Biospace
Instruments, France). La cdibration spatide de [I'environnement radiographique a éé
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effectuée a partir d'une verson modifiée de I'dgorithme DLT, afin de prendre en compte la
géométrie cylindrique du faisceau de rayons X du systéme EOS™. Ceci a permis de
déerminer la locdisation spatide de la source et des détecteurs de rayons X dans un
référentiel globd.

Cet dgorithme est bas®é sur la déformation du modde générique en fonction des
contours radiographiques identifiés. Le fémur proxima générique (connaissance a priori de
la dructure éudiée) utilise par la mé&hode NSCC a éé obtenu avec le protocole de
recongtruction 3D CT-scan précédemment décrit. Un spécimen provenant d’ une femme de 89
ans a éé consdéré pour I'obtention de ce modde générique. Il n'appartenait pas a
I’échantillon qui a servit pour le protocole de comparaison. Le maillage du fémur proxima
générique éait conditué de 11442 points. Différentes régions anatomiques ont é&é définies
ur ce modele générique : la téte fémorde, la partie supérieure et inférieure du col fémord, le
grand trochanter, le petit trochanter, et les parties médiae, latérde antérieure et postérieure
deladigphyse (Figure 16).

Figure 16 : Régionsdel’objet générique

Représentation du modéle générique 3D avec ses différentes régions anatomiques (gauche: vue
antéropostérieure — droite : vue due dessous). Sur cette figure, les contours 3D du modéle sont générés comme
si ils étaient projetés sur les radiographies postéro-antérieures et latérales.

Ensuite, les contours 2D sont identifiés de maniére semi-automatique a I'aide des
techniques de contours actifs (Kass et coll., 1988) pour tous les spécimens. Sept contours
éaent identifiéss sur la vue pogéro-antérieure (téte fémorde, col fémord inférieur, col
fémord supérieur, digphyse médide et latérae, petit et grand trochanter comme indiqués
Figure 17-a) et dx contours sur la vue laéde (t&te fémorade, col fémord, digphyse
antérieure, digphyse postérieure, grand trochanter et petit trochanter comme illustrés Figure
17-b).

62/259



Exploration des potentialités du systéeme EOS™ pour la caractérisation mécanique de structures osseuses

Figure 17: I dentification des contours

I dentification des différents contours radiographiques sur les vues of a) frontale et b) latérale

Findement, I'dgorithme NSCC et appliqué. |l opére premiérement un recdage
rigide e une déformaion nontlinédre de I'objet générique ain de minimiser la distance
entre les contours 3D rétroprojetés et les contours des régions correspondantes identifiés sur
les deux radiographies (Figure 18). Le temps de recongruction pour I’ensemble du procédé
éait approximativement de 20 minutes.

Figure 18: Processus de recalage-déformation, les contours 3D projetés sont déformés jusqu’a ce qu’ils
coincident avec les contour sidentifi és cor respondants.

a) Contours projetés du modele 3D au début du processus de déformation. Les barres reliant les contours
identifiés et projetés représentent le critére de distance a minimiser. b) Les contours projetés du modéle 3D
obtenu alafin del’ étape de déformation sont visibles pour les deux vues.
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Protocole de Comparaison
Avant de rédisr les comparaisons géomériques, les deux moddes 3D éaent
superposés a I'aide de transformations géométriques (rotetion, trandation) et d’une méhode

de recdage moindre carré.

Figure 19: Evaluation qualitative :
Superposition des modéles 3D stéréoradiographiques (sombre) et CT-scan (clair).

Dans un premier temps, une comparason quditaive a éé effectuée entre le modde a

evduer e la référence géomérique (recongruction CT-scan). Aind, la visudisaion des
recongructions superposees permettait de se rendre compte de I'éventudle locdisation des
problémes de reconstructions (Figure 19).
Dans un deuxiéme temps, nous avons quattifié la précison de la moddisation 3D
séréoradiographique par rapport a la technique de référence. Les réaultats de ces
comparasons sont exprimés en terme de digance point-surface.  Cette méthode de
quantification de I'erreur de recongruction implique que chague point du modéle a évauer
(obtenu par stéréoradiographie) était projeté orthogonalement sur la surface la plus proche du
modele de référence (obtenu par CT-scan) de maniere a caculer la distance point-surface
(Mitton et call., 2000 ; Mitulescu et call., 2001).

Comparaison Globale: La comparason globde a condsté a cdculé la moyenne des

distances point-surface, le 2 RMS (2*Root Mean Square) et la vaeur maximum des distances
point-surface obtenues. La valeur du 2RMS représente |'intervalle de confiance a 95% des
écarts point-surface pour I'ensemble des points, tandis que le maximum indique une vaeur
extréme isolée obtenue sur I'ensemble des points du modée recongruit. Ce processus de
comparason a éé appligué sur I'ensemble des 10000 points de chague modée 3D
stéréoradiographique.
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Comparaison locale: Une andyse complémentaire a &é appliquée de maniere a définir les

Zones anatomiques les mieux recondruites.

- Téte fémorale

- Col fémoral

- Grand trochanter
- Petit Trochanter

- Diaphyse fémorale

Dans le but de quantifier les différences de précison entre ces 5 sous-régions, les
représentations 3D stéréoradiographiques de ces régions fémorades ont &€ comparées a cdles

obtenues sur les modéles CT-scan.

Parametres 3D

Un ensemble de parametres 3D associés a chaque modée 3D stéréoradioraphique a
éé cdculé. Le diametre de la téte fémorde éait obtenu directement a partir de la sphére
moindre carrée caculée sur la région &te fémorde. L’are de la section a mi-col (CSA) &ait
cadculée a patir de la section du plan généré par le barycentre et le vecteur d'inertie principa
de la région col fémord. La longueur de I'axe du col fémord (FNAL) éait définie a partir de
I'intersection entre la droite générée par le vecteur précédemment décrit et le modde 3D.
Findement, le cacul de I'angle entre le vecteur principd d'inertie de la région col fémord et
du vecteur principa d'inertie de la région de la digphyse nous fournissat la vaeur de I'angle
cervico-digphysaire 3D (NSA). Les illudraions graphiques de ces parameétres 3D sont
présentées Figure 20.
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Vue Frontale Vue Latérale

Figure 20 : 3D Parameters: Graphical illustration of frontal, lateral and top views of 3D parameters.

Les axes d'inertie 3D du col fémoral et de la diaphyse sont représentés en lignes pointillées blanches (G et ?
respectivement). Les projections frontales et de dessus de la section a mi-col fémoral sont représentés par les
segments AA’ et BB’ respectivement. Sa projection latérale est caractérisée par la surface hachurée. La
projection de I'angle cervico-diaphysaire 3D (NSA) est illustrée sur la vue frontale, et la longueur de I’ axe
cervico-diaphysaire (FNAL) est représentée par le segment CC’ sur les vues frontale et de dessus. La sphére
moindre carrée permettant le calcul du diamétre de latéte fémorale (FHD) est visualisable sur chaque vue.

Reproductibilité et technique de comparaison
La reproductibilité intra-observateur des recongtructions stéréoradiographiques 3D a

éé évduée sur un échatillon de 15 fémurs proximaux prélevés au hasard. Chacun de ces
goecimens a éé recondruit deux fois par I'investigateur principa. Pour la reproductibilité
inter-observateur, un second investigateur (clinicien) a recongtruit chacun des 15 spécimens
de | échantillon.

Premiérement, un test non-paramérique de Wilcoxon a éé rédise sur les vaeurs des
moyennes et des RMS obtenues a partir du protocole de comparaison appliqué sur les
différentes recongtructions 3D intra e inter-observateur. De plus, le coefficient de variaion
(CV) e I'erreur standard estimée (SEE), ains que les vaeurs absolues correspondantes, ont
été cdculés pour I'ensemble des parametres 3D provenant des recongtructions 3D intra et

inter-observateurs.
Résultats
De 15 a 20 minutes éaent requises pour obtenir le modée personndisé 3D find. Ce

temps de recondruction prenait en compte [lidentification des contours sur les deux

radiographies, aind gue le processus de reconstruction 3D en lui-méme.
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Les réaultats pour I'ensemble des comparaisons point-surface effectuées entre les
recongtructions stéréoradiographiques et CT-scan sont présentés dans le Tableau 5 avec les
vaeurs moyennes, 2RM S et maximales.

] Comparaison Téte Col Grand Petit ]
Erreur point- surface (mm) | 3 Diaphyse
Globale Fémorale Fémoral Trochanter Trochanter
Moyenne 0.7 0.5 0.7 0.9 11 0.7
Fémurs 2RMS 2.0 14 1.8 24 2.8 2.0
proximaux Max 6.7 5 4.4 5.6 6.7 5.7
(N=25) Nombre de
. 11442 3381 1898 2812 471 3214
points

Tableau 5: Vaeur Moyenne, 2RMS et maximale (Max) des distances point-surface entre les modéles
stéréoradiographiques et CT-scan. Pour chaque région, le nombre de points inclus dans le protocole de
comparaison est également donné.

Les réaultats de I'andyse sintéressant a la différence de précison entre les regions
téte fémorde, col fémora, grand trochanter, petit trochanter et digphysaire sont égaement
présentés Tableau 5. Les réaultats sont globaement meilleurs pour les régions téte fémorae,
col fémora et digphysare que pour les régions petit et grand trochanter. Le test non
paramérique de Wilcoxon indique des différences non sgnificatives (p = 0.30 et p = 0.28
respectivemeant) entre les résultats issus des protocoles de comparaison intra et inter-
observateurs

La moyenne (Moy.), |'écart-type (SD), and que les vdeurs minimdes (Min.) et
maximdes (Max.) obtenues pour les paramétres 3D de I'ensemble des 25 spécimens sont
présentés dansle Tableau 6.

NSA FNAL Age
FHD (mm) CSA (mm?2) ] ]
(degré) (mm) (années)
Moy. 42.7 644 126.5 91.5 84
SD 3.3 120 7.2 6.6 13
Min. 37.4 470 112.3 82.4 54.0
Max. 53.6 986 136.9 111.7 103

Tableau 6: Moyenne (Moy.), Ecart-type (SD) et valeurs minimale (Min.) e maximae (Max.) pour les
parameétres obtenues a partir des modéles 3D personnalisés (n=25).
Le coefficient de variaion (CV), I'erreur standard estimée (SEE) e les vdeurs rédles

correspondantes sont présentées dans le Tableau 7 pour les parametres 3D caculés sur le

sous échantillon de 15 spécimens préevés au hasard.
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Aingd, I'gpplication de I'dgorithme NSCC sur le fémur proxima fournit des moddes
géométriques 3D précis (proche du CT-scan) et reproductible (CV < 5% pour I’ensemble des

parametres 3D).

FHD CSA NSA FNAL
Intra CV % 0.5 1.6 0.3 0.4
(valeur réelle) (0.2 mm) (10.3 mm2) (0.4°) (0.3 mm)
Intra SEE % 13 6.3 0.8 1.0
(valeur réelle) (0.6 mm) (28.7 mm2) (2.0°) (0.9 mm)
Inter CV % 0.6 4.3 0.6 0.3
(valeur réelle) (0.3 mm) (28 mm?) (0.7°) (0.3 mm)
Inter SEE % 1.7 121 1.6 0.9
(valeur réelle) (0.7 mm) (79 mm2) (2.0°) (0.9 mm)

Tableau 7: Coefficient de Variation (CV), l'erreur Standard Estimée (SEE) et b valeur réelle sont données
pour les parametres 3D issus des 15 spécimens issus dans le protocole d évaluation de la reproductibilité des
reconstructions 3D.

Discussion

Il Sagit, a notre connaissance, de la premiere éude permettant la moddisation
géomérique 3D de [I'extrémité supérieure du fémur a patir dune méhode
géréoradiographique.  L'évauation quditative de tous les fémurs proximaux recongruits
indique des modées 3D morpho-rédistes tres dmilaires a ceux obtenus par CT-scan,
consdéré comme la technique de référence pour I'acquisition de la géométrie 3D des
structures osseuses. Comparés aux modées CT-scan, les modeles 3D stéréoradiographiques
ne fournissent guune forme surfacique sans information volumique. Néanmoins, cette
redriction mis a part, les résultats quantitatifs des protocoles de comparaison ont indiqué une
erreur moyenne trés basse (Erreur moyenne = 0,7 mm; 95% des erreurs < 2,0 mm), sans la
forte dose d'irradiation induite par une acquistion CT-scan 3D précise (Shrimpton et coll.,
1991).

Les ereurs locdes maximades concernaent principdement le petit e le grand
trochanter (Figure 21), qui ne sont pas réputés pour ére des zones critiques d’'un point de
vue dinigue. Ces ereurs sont probablement dues aux importantes variations anatomiques
liees & ces zones de fortes insartions musculaires. En effet, il et connu que les muscles

rlativement puissants présents dans ces zones peuvent créer des déformations locaes
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importantes de I'os a leurs stes d'insation tels que la ligne dore, le petit & le grand
trochanter.

La limite de cette méthode de recongtruction réside principalement dans la capacité de
I'opérateur a didtinguer les caractéristiques géométriques pertinentes a partir des signaux
radiographiques. Des erreurs de précison assez importantes peuvent donc ére expliquées par
la difficulté a dissocier les contours antérieurs et postérieurs sur la vue latérale. Aing pour la
région du petit trochanter, la projection radiographique de la digphyse fémorade se confondait
avec les contours du petit trochanter sur plusieurs acquisitions stéréoradiographiques (en vue
de face auss bien guen vue de profil), diminuant and la précison des recongructions. Il
faut égdement noter que la fovéa Néat pas déaillée sur le modée générique engendrant

angd une erreur de recongtruction systématique pour cette zone.

Figure2l: Cartedeserreursmaximales

Carte des erreurs maximales: pour chague point du maillage, |'erreur de précision maximale trouvée sur
I’ensemble de I’ échantillon (n=25) a été reportée sur |’ objet générique. Les zones noires représentent les erreurs
maximales supérieures a 3 mm. Les autres zones (du blanc au gris) représentent les erreurs maximales allant de
0a3mm.

Une des principades forces de I'é&ude actudle réside dans le grand niveau de
définition de I'objet générique utilise (maillage d'environ 10000 points). Cette «résolution»
du modde permet de générer des contours 3D virtuels tres lisses. Ceci peut expliquer en
partie I'amdioration globae des réaultats de précison comparés aux premiers résultats de
I’dgorithme NSCC appliqué sur le fémur distd (erreur moyenne = 1,0 mm; 2RMS = 28;
max =5 mm — Laporte et coll., 2003). En effet, pour cette é&ude le maillage du fémur digtd
N’ éait constitué que de 556 noauds.

69/259



Analyse Bibliographique A. LE BRAS

En plus de sa reative bonne précison, cette méhode de recongtruction présente deux
autres avantages: la réduction du nombre d'image a stocker (seulement deux images pour la
présente méthode contre plus de 200 pour les méthodes 3D CT-scan) et le temps relativement
faible de recongtruction pour I'ensemble du processus. Ce temps de reconstruction peut ére
andioré en utilisant des dgorithmes de traitement d'image, comme les moddes a formes
actives (Behiels et coll., 2002), afin de réduire le temps assigner a I'éagpe la plus longue :
I”identification des contours radiographiques.

D'un autre coté il faut souligner que les effets dagrandissement induits par le
fascean de rayons X en évental sont automatiquement corrigés par I'dgorithme de
recongtruction, de telle fagon que les géométries et les parametres 3D associés sont donnés en
dimengon rédle.

Peu d'éudes précédentes ont calculé en 3D les paramétres géométriques associés au
fémur proximd. Le FNAL e le diamétre de la tée fémorde (FHD) caculés a partir d'images
CT-scan (Cody et coll., 1999) ont montré des vaeurs plus dlevées (FNAL = 97 + 8 mm ;
FHD = 47 £ 4 mm) que I’ é&ude actuelle (FNAL 91,5 £ 6,6 mm ; FHD = 42,7 + 3,3 mm). De
méme, une autre &ude CT-scan rédiste a partir de coupes de 10 mm (Cheng et coll., 1997) a
indiqué des vaeurs des aires de section & mi-col (CSA) supérieures a celles présentées dans
le Tableau 6 (CSA = 880 + 138 mm?2 contre 664 + 136 mn? respectivement). De tels écarts
peuvent ére expliqués principdement par la différence d'age & de sexe entre les spécimens
utilisés pour ces études. Pour les deux éudes précédentes, plus de la moitié des sujets éaent
masculing, tandis que dans notre éude seulement 5 des 25 spécimens éaent des hommes. De
facto, il est reconnu que les hommes ont des os de plus grandes dimensions que les femmes.

Les réaultats présents peuvent également ére comparés aux €études précédentes ayant
mesuré le méme type de paramétres en 2D. Comparée aux mesures 2D manueles ou
automatiques rédisées a partir dimages radiographiques ou DXA (Beck et coll., 1990 ;
Kukla et coll., 2001 ; Bergot et coll., 2002 ; Kukla et coll., 2002), notre &ude indique des
résultats de méme ampleur. Par exemple, les mesures manuelles sur images DXA Bergot et
coll.,, 2002) et sur radiographies (Kukla et coll., 2002) indiquent des angles cervico-
digphysaire moyens de 125,6 + 3.6° et 124 + 7,5° respectivement (contre 126,5 = 7,2° pour la
présente éude) des FNAL moyens de 93,3 £+ 38 mm & 100,3 £ 88 mm respectivement
(contre 91,5 £ 66 mm pour I'é&ude actudle). Les différences entre ces éudes 2D et notre
étude s explique principdement par I'aspect 3D de I'éude actuelle et la maniére de caculer
les paramétres. Pour le FNAL et le NSA, I'antéverson du col fémora et la torson de la
digphyse peuvent engendrer des erreurs dans les mesures 2D. Aing, dans une éude sur 64

gpécimens (Cheng et coll., 1997), des modifications sgnificatives ont é&é observées sur les
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mesures de FNAL faites en 2D sur images DXA (ereurs dlant de -7,6% a 4,3%), du fat de
changement imposé de I'angle d'antéverson. La méhode 3D proposée dans cette éude
permet de résoudre les problemes de mesure induits par la projection en 2D de paramétres
géométriques sensibles al’ orientation du fémur.

Les études de reproductibilité intra et inter-observateur menées sur les parametres 3D,
indiquent des résultats Smilaires a ceux reportés dans des éudes 2D précédentes (Faulkner
et coll., 1993 ; Bergot et call., 2002). Aind, dans I’éude de Bergot et d., des coefficients de
vaidion inter-observateurs de 1,45% (erreur rédle de 0,3 mm) et de 1% (erreur rédle de
1,3°) ont été observés pour b mesure du FNAL et du NSA respectivement. Dans [ étude de
Faulkner & d., les coefficients de variation caculés éaent inférieurs a 1% pour le NSA € le
FNAL. Ces réaultats correspondent aux conclusons de |'étude actudle concernant la
reproductibilité des paramétres 3D (inter CV= 0.3% et 0.6% pour le FNAL e le NSA
respectivemen).

Dans cette éude, nous avons chois la vue frontde parce qu dle et habitudlement
utilisée par les chirurgiens e les rhumaologistes pour I'andyse de I'aticulation de la hanche
el la vue laérde a é&é conddérée parce que les méhodes stéréoradiographiques utilisent
habitudllement des vues orthogondes. Pour des applications in vivo, la radiogrgphie latérde
pourrait ne pas fournir suffisamment de dgnaux radiographiques pour une bonne
identification des contours anatomiques. En  effet, les projections radiographiques
superpostes du pevis, et des deux extrémités supérieures du fémur pourraient ne pas
permettre I'identification des contours. S td &ait le cas, I'application de cette méhode in
vivo devrait nécesster une nouvelle incidence radiogrgphique a associer a la vue frontae.
Une vue oblique (Lequesne et Laredo, 1998) devrat ang fournir assez dinformations
radiographiques pour pouvoir gppliquer cette méhode téréoradiographique avec des
résultats suffisamment précis.

Dans un objectif diagnodic, des paraméires géométriques dructuraux tels que la
longueur de I'axe du col fémord, le diamére de la téte fémorde, la section minimae du col
fémord, I'angle cervico-digphysare ou les épaisseurs de cortical devraient fournir des
informations intéressantes sur le risque de fracture I'extrémité supérieure du fémur (Faulkner
et coll., 1993 ; Gluer et coll., 1994 ; Gnudi et coll., 1999) & la résistance mécanique du
fémur proximd (Pinilla et coll.,, 1996 ; Cheng et coll., 1997). A I'heure actuele, ces
informations ne sont accessibles qu'a partir de mesures 2D réalisées sur des images planaires,

pouvant ains engendrer des erreurs du fait de la senghilité de ces mesures a I’antéversion du
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col fémord e au postionnement du patient (Cheng et coll., 1997 ; Michelotti et Clark, 1999
; Kay et coll., 2000)

Dans un bu thérgpeutique, I'accés a un modele 3D personndisé du fémur proximd
peut fournir au chirurgien un nouve outil en vue de la planification d'actes chirurgicaux ou
pour I’ assister durant la procédure chirurgicae.

Les réaultats de cette éude, indiquent qu'il et possible d obtenir & partir de deux
radiographies bi-planaires des recondructions 3D précises et reproductibles du fémur
proximd. L’'application de cette méhode sur le fémur proxima peut permettre de caculer
des paramétres géométriques structuraux tridimensonnels tes que la longueur de I'axe du
col fémord, I'angle cervico-digphysaire qui sont de grandes importances pour la planification
chirurgicade ou la chirurgie assistée par ordinateur. De plus, il est a noter que ces parametres
sont pour la plupart corrélés a la résstance mécanique de I'extrémité supérieure du fémur et
peuvent donc étre consdérés comme des paramétres prédictifs des fractures ostéoporotiques
du fémur proxima (Faulkner et coll., 1993 ; Gluer et coll., 1994 ; Gnudi et coll., 1999).
Cette éude ouvre la voie a des gpplications cliniques Sintéressant a I'évduation 3D de

I’ extrémité supérieure du fémur.
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2.3. DXA Tridimensionndle

2.3.1. Introduction

La mesure de la densté minérae osseuse par DXA est considérée, a I'heure actudlle,
comme le “gold standard” dans I'évaduation du risque fracturaire de I’ extrémité supérieure du
fémur (Chapitre 4 :5). Néanmoins, I'évauation du risque fracturaire par cette mesure n'est
pas suffisante, puisque pour une DMO donnée, il exige un chevauchement entre les
popul ations fracturées et non fracturées.

Pluseurs éudes diniques & in vitro, ont démontré |'importance de paramétres
géométriques  structuraux dans I'évduaion du risque fracturaire e la résistance mécanique
de I'extrémité supérieure du fémur. Cependant, les mesures de ces parametres sont
principdement effectuées sur des supports bidimensonnds (radiographie ou images DXA),
engendrant des biais dus a la projection radiographique (Chapitre 5 :3). Nous avons dans le
travall suivant cherché a adapter et évauer la méhode de reconstruction précédente
(Chapitre 3 2.2) a partir de deux images DXA prises selon deux incidences, cette technique
d'imagerie pouvant permettre d' associer la géométrie tridimensonndle et la dendté minérde
0Sseuse.
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2.3.2. Article soumi a « Journal of Bone and Mineral Research »
L’absorptiométrie double énergie 3D (3D-DXA) : Une méthode pour la
reconstruction 3D d’os humains a partir de systémes DXA
Résumé
Objectif : Une évauaion 3D précise de la géométrie de I extrémité supérieure du fémur peut
étre d'une grande aide pour I’évduation du risque fracturaire. L’objectif de cette éude éait
d appliquer et de vdider sur |'extrémité supérieure du fémur une méthode recongtruction 3D

par séréoradiographie, basée sur I'identification de contours anatomiques visbles sur des
images bi- planaires obtenues par DXA.

Matériels et Méthodes: 25 fémurs proximaux humans excisés ont éé scannés a partir d'un
gppareil DXA. Les moddes 3D personndisss ont éé recondruits en utilisant un adgorithme
specifique agppelé «Non Stereo Corresponding Contours» (NSCC). Les reconstruction 3D
CT-scan obtenus a partir d'une unité CT-scan utiliste en dinique ont &é définies comme
références pour le protocole de comparaison, afin d évauer la précison e la reproductibilité
des recongructions <éréoradiographiques 3D. Nous aons égdement évdué la
reproductibilité d'un groupe de paramétres géométriques 3D obtenus a partir des modeles
stéréoradiographiques (longueur de I'axe du col fémord, aire de la section a mi-col, angle

cervico-digphysaire...)

Résultats : Cette éude montre que la méhode NSCC appliquée a des acquisitions DXA
biplanaire permet dobtenir des recondructions 3D. Cette méhode appliquée au femur
proxima affiche une bonne précison géomérique comparée aux modées 3D personndisés
obtenus par CT-scan (erreur moyenne = 0.8 mm). De plus, I'é&ude de reproductibilité réaisée
sur le groupe de paramétres géométriques 3D indique des Coefficients de Variation (CV)
inférieurs & 5%.

Conclusons : Il Sagit de la premiere éude permettant d'accéder a des paramétres
géométriques 3D a partir de I'utilisation de la méhode NSCC sur des images DXA  standard.
L’étude actudle rédisée sur des fémurs cadavériques, indique de bons résultats en terme de
précison et de reproductibilité de la méthode de reconstruction 3D. Des éudes pospectives
in vivo sont néanmoins nécessaire afin d'évduer les potentidités discriminantes de cette
méthode pour la prédiction du risque fracturaire au niveau de |'extrémité supérieure du

fémur.

Mots Clés: Recondruction 3D, Dud X-Ray Absorptiometry, Fémur Proxima, Précison,
Reproductibilité, Risque Fracturaire
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Introduction

La fracture de I'extrémité supérieure du fémur et la plus stvére des fractures
ostéoporotiques, e un probleme maeur de santé publique dans les pays indudtridises, du fait
du fort vidllisssment de leur population (Magaziner et coll., 1997 ; Cummings et Melton,
2002). Les causes principdes de ce type de fractures sont la propension a chuter et la
réssance mécanique du fémur proxima (Grisso et coll., 1991 ; Hayes et coll., 1993)
dépendante de la densté minérde osseuse (DMO) e de I'architecture osseuse. La DMO
aurfacique (g/cm?) mesurée par les gppareils de “dua energy X-ray absorptiometry » (DXA)
es un critere éablit pour I'évaudion du risque fracturaire de I'ESF. 1l exigte cependant un
chevauchement important des DMO mesurées entre les patients avec et sans fracture de
I'ESF (Riggs et coll.,, 1982 ; Bohr et Schaadt, 1983). Il a édement &é montré que les
paramétres geométriques sont des facteurs capables de discriminer les populations fracturées
des populations contrfles, et ce, indépendamment de la DMO (Faulkner et coll., 1993 ;
Gluer et coll., 1994). Ces deux types d'évauaion du risque fracturaire ont néenmoins leurs
propres limitations. Aind, la DMO mesurée par DXA n'est pas une densté vraie, mais plutét
une densté surfacique tres sensble au bon postionnement du patient lors de |'examen
(Girard et call., 1994 ; Goh et coll., 1995) et aux variaions anatomiques inter-individudles
(Cheng et coll., 1997). Les parametres géométriques mesurés a partir d'images 2D,
radiographies conventionnelles ou images DXA, ont d§a é&é évaués dans des éudes
prospectives afin d'estimer le risque fracturaire de ESF. Cependant, des désaccords existent
entre les différentes éudes publiées, concernant la capacité de ces parametres a prédire le
risque de fracture de I'ESF. Par exemple, pour la longueur de |'axe de la hanche (HAL) ou la
longueur de I'axe du col fémora (FNAL) plusieurs éudes ont trouvé que ceux-ci éaient des
prédicateurs pertinents du risque fracturaire (Faulkner et coll., 1993 ; Nakamura et coll.,
1994 ; Peacock et coll., 1995 ; Gnudi et coll., 1999 ; Bergot et coll., 2002), mas pluseurs
autres éudes ont abouti a des conclusions contraires (Gluer et coll., 1994 ; Karlsson et coll.,
1996 ; Gomez et coll., 2000). De tdles disparités ont égdement é&é relevées pour I'angle
cervico-digphysaire avec des vaeurs prédictives dgnificatives pour certains auteurs (Gnudi
et coll., 1999 ; Gomez et coll., 2000 ; Partanen et coll., 2001) et non-prédictives pour
d autres (Faulkner et coll., 1993 ; Peacock et coll., 1995). Pluseurs causes tdles que les
différences entre les populations éudiées ou les différences entre les types de fractures
observées (cervicade ou trochanterienne) peuvent expliquer ces désaccords. Plusieurs équipes
ont égdement souligné I'influence du positionnement du patient sur la précison de la mesure
2D rédiste (Cheng et coll., 1997 ; Michelotti et Clark, 1999). L’ évduation de ces paramétres
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géométriques en 3D est une facon de contourner la dépendance des mesures 2D au
postionnement du patient (Kim et coll., 1998). L'acces a la moddisation 3D est actuellement
rédisable a partir d' acquisitions CT-scan ou IRM (Viceconti et coll., 1999). Cependant, ces
techniques possédent un colt éevé et une accesshilité limitée. De plus, les précisons des
modeles 3D obtenus a partir du CT-scan sont fortement dépendantes de la résolution spatiale
définie lors de mise au point des paramétres d acquisition, e donc de la dose d'irradiation
(Shrimpton et coll., 1991). Les appareils DXA sont plus largement répandus, moins cher et
ddivrent au patient une dose d'irradiation beaucoup plus faible (Genant et coll., 1996).

De récentes innovations dans le domaine de la recondruction 3D par
stéréoradiographie permettent d obtenir la géométrie 3D de fémur proximaux a partir de
contours 2D identifiés sur des radiographies biplanaires (Laporte et coll., 2003 ; Le Bras et
coll., 2003). L’objectif de cette éude éat dévdué la fasailit la précison e la
reproductibilité des reconstructions 3D de I'extrémité supérieure du fémur a partir de deux
images 2D orthogonales fournies par un appareil de DXA sandard : une technique gppelée
3D-DXA pour «3 Dimengond Dud X-ray Absorptiometry ».

Matériels et Méthodes :

28 spécimens excisés de fémurs proximaux humains ont é@é incus dans cette éude.
Trois d'entre eux ont &é exclus de I'éude suite a des problemes d acquisition (mouvement
du syséme de fixaion permettant d effectuer les rotations manuelles entre les acquisitions
postéro-antérieure (AP) et latérae. Aind, seulement 25 spécimens (20 sujets féminins et 5
jets masculing) provenant de sujets &gés de 54 a 103 ans au moment de leur déces (age

moyen = 83 + 13 ans) ont findlement é&¢é inclus dans cette &ude.

Reconstructions 3D-DXA

Les acquistions DXA ont é&é effectuées sur un gpparell Dephi-W (Hologic Inc.,
Wadtham, MA, USA). La cdibraion spatide de I'environnement DXA a é&é rédiste
prédablement a I'acquistion des spécimens. Cette étape est indispensable &fin de pouvoir
appliquer la méthode de reconstruction 3D NSCC («Non Stereo Corresponding Contour » —
Laporte et coll., 2003). L'objet de cdlibration, nécessaire pour cdculer I'ensemble des
paramétres géométriques définissant |’ environnement DXA, éait une boite composée de 4
plagues de Plexiglas contenant 80 hilles méadliques (0,7 mm de diametre) de coordonnées
connues, précédemment mesurées avec une précison de 0,001 mm gréce a une machine a
mesure tridimensonndle. L’adgorithme de cdibrage utilise pour obtenir les parametres 3D
de I'environnement spatid DXA éat basé sur un dgorithme DLT modifié (Abdel-Aziz et
Karara, 1976) de maniére a Sadapter aux gpecificités géomériques de I'appareil DXA
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(bdayage linéare & fasceau de type évental). Comme I'gppareill DXA que nous avons
utilis® n'était pas équipé d'un C-arm permettant des acquisitions latérdes, les vues AP et
latérde de la boite de cadibrage ont é&é obtenues successvement gréce a un syséme
permettant une rotation de 90° autour de |’ axe paralée aladirection de baayage.

Ensuite, chague fémur proxima a éé fixé par la digphyse au systéme décrit ci-dessus
en faisant atention & garder le col #mord pardlde a la table d examen. Un bdayage linéaire
de chague spécimen a enslite éé effectué dans les deux postions orthogondes (vues AP et
latérde). Les tissus mous éaent Smulés en immergeant les spécimens dans un bac rempli
d eau & une hauteur de 14 cm.

Afin dappliquer la technique de recondruction stéréoradiographique, un fémur
proxima générique est requis. Le maillage de ce fémur proximd générique (11442 noeuds) a
été obtenu a partir de I'acquidtion CT-scan d'un fémur proximd issu d'un sujet féminin de
89 ans N’ appartenant pas a |’ échantillon de 28 spécimens précédemment décrits. Le protocole
dacquistion CT-scan utilisé sera décrit en détal ultérieurement. Neuf régions anatomiques
permettant la génération de contour 3D ont é@é définies sur cet objet générique (Figure 22):
la téte fémorde, les parties inférieure et supérieure du col fémord, le grand trochanter, le
petit trochanter, les paties médide, latérde, antérieure et postérieure (moiti€) de la digphyse
fémorde. Pour chacune de ces régions, les contours 3D générés projettent des contours 2D

associés, en fonction des positions de la source derayon X et des détecteurs.

Figure 22 : Représentation des régions anatomi ques du modéle générique gauche (vues postéro-antérieure et
latérale)

Les contours 2D, correspondants aux régions anatomiques définis sur  I'objet
genérique, sont alors extraits des images DXA AP et latérale (Figure 23). Sept contours sont
identifiés sur la vue AP: la tée fémorde, la patie inférieure du col fémord, la patie

supérieure du col fémord, la partie médide de la digphyse, la partie latérde de la digphyse,
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le grand trochanter et le petit trochanter. Six contours sont identifiés sur la vue laéde : la
téte fémorde, le col fémord, la patie antérieure de la digphyse, la patie postérieure de la
digphyse, le grand trochanter et |e petit trochanter.

Figure 23: Identification des contours non-stéréocorrespondants sur les vues frontale et latérale issues de
I’ acquisition DXA stéréoradiographique d'un fémur proximal.

Enfin, I'dgorithme NSCC (aporte et coll., 2003) est gppliqué. Un recdage rigide est
tout d'abord effectué puis une déformation non-linéaire de I'objet générique et rédisée de
maniere a minimiser les distances entre les projections 2D des contours de |’ objet générique
3D et les contours correspondants identifiés sur les deux vues (Figure 24). Le temps globd
de recondruction pour |'ensemble du processus éait gpproximativement de 20 minutes. Cette
méthode permet ains d' obtenir des modées 3D personnalisés de fémurs proximaux.

Figure 24: Les contours 3D projetés sont déformés jusgu'a ce gqu’ils se confondent avec les contours
correspondants identifiés.
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a) Contours 2D projetés du modele 3D au début du processus de déformation. Les barres entre les contours
identifies et projetés représentent le critére de distance a minimiser b) Contours 2D projetés du modéle 3D

obtenu ala fin du processus de déformation.
Reconstructions 3D CT-Scan :

Les fémurs ont &é examinés au département de radiologie de I'hépita Lariboisere
(Paris, France) a I'ade d'un agpparell CT-scan volumique multibarette (Somaiom Plus 4,
Volume Zoom, SIEMENS, Germany). Les fémurs proximaux ont &é scannés dans de I'eau
afin d éviter les artéfacts de recondruction de I'image. Le protocole d acquisition comprenait
la prévisudisation du spécimen (“scout view”), la SHection du volume dexamen,
I'acquistion du volume et la recondruction des images. Les paramétres d acquisition de
I'apparell &aent fixés a 140 kVp, 300 mAs, pitch 0.75. Les images axides, d’ une épaisseur
1,25 mm, éaent recondruites tous les 0,7 mm, avec un filtre «os» & un champ
d'acquistion de 130 mm Les images CT-scan obtenues posstdaient des pixels d'une
résolution spatiade d’ environ 0,25 mm

Les recongruction 3D CT-scan ont é&é obtenues a l'ade d'un logicd semi-
automatique de recondruction 3D (SliceOmatic®). Afin didentifier tous les voxes «os»
dans chague coupe, nous avons effectué un seuillage des niveaux de gris, puis une correction
manudle des potentielles erreurs de sauillage. Enfin, les coupes CT-scan ont éé empilées de
maniere  a obtenir des recondructions 3D des fémurs proximaux —contenant
aoproximativement 10000 points. Aing, une recondruction 3D de référence éait obtenue
pour chague fémur proximd. La précision de cette technique a é&é précédemment évauée a 1
mm (Landry et coll., 1997). Ces reconstructions 3D ont sarvi de «gold standard » pour la
géométrie fémorde de chague spécimen

Contrdle qualitatif :

Pour chague modde 3D-DXA recondruit, un contrble quditatif éat effectué en
comparant les projections 2D du modée 3D et les contours fémoraux présents sur les images
DXA natives.

Protocole de Comparaison :

Les moddes 3D-DXA é&aent ensuite comparés aux moddes géomériques de
référence obtenus a patir du CT-scan, &in dévduer la précison de la méhode de
recongtruction. Le protocole de comparaison considtait, tout d'abord, a superposer de maniére
grossere les deux moddes a I'aide de trandformations géométriques éémentaires (rotation,
trandation), puis a optimiser cette superpostion a I'aide d'une méhode de recaage moindre

caré (Figure 25). Les résultats de cette comparaison éaent exprimés en distances point-
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surface : aprés superposition optimisée, chaque point du modde 3D-DXA éait projeté
orthogondement sur la surface la plus proche du modéle de référence superposé, de facon a
cdculer la disgance point-surface (Mitton et coll., 2000 ; Mitulescu et coll., 2001). Cette
comparaison éait effectuée sur la totaité des 10 000 points par modéle 3D-DXA obtenus.
Les vaeurs des distances moyenne, le “2 Root Mean Square’ (2RMS) & maximae éaent
cdculés pour I'ensemble des spécimens. La distance 2 RMS représentait I'erreur maximale
possible pour 95% des points du modde, dors que les vaeurs des distances maximdes

représentaient les des valeurs extrémes i solées obtenues sur I’ ensemble des 10 000 points.

Figure 25: Superposition des reconstructions 3D-DXA (en foncé) et CT-scan (en clair) pour les vues
latéral e et poster o-anterieure.

Paramétres 3D

Un ensamble de paamétres géomériques, sdectionnés pour leur implication
potentidlle dans la dé&ermination de la résstance mécanique et du risgue fracturaire de I'ESF,
ont é&é caculés a partir des modéles 3D-DXA (Figure 26). Tous ces parametres 3D ont &é
cdculés a l'ade du logicid Matlab®. Le diametre de la tée fémorde (FHD) éait
directement obtenu & partir de la sphére moindre carrée cdculée a patir du maillage de la
région «téte fémorade ». L’are de la section a mi-col (CSA) a éé caculée a partir de la
section du plan généré par le barycentre de la région col fémord et le vecteur d'inertie
principd associé. La longueur de I'axe du col fémord (FNAL) éat définie comme
I'intersection entre la droite générée par le vecteur précédemment décrit et le modede 3D-
DXA. Enfin, le cdcul de I'angle entre le vecteurs d'inertie principal de la région col fémora
et le vecteur d'inertie principa de la région digphysaire permettait d obtenir I'angle cervico-
digphysaire3D (NSA).
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Figure 26: Illustration des paramétres 3D calculés automatiquement a partir desmodeles reconstruits

Les axes d'inertie principaux de la diaphyse (G) et du col fémoral (?) sont représentés en lignes pointillées. La
section a mi-col (CSA) est générée par |’intersection entre le modele et le plan ?. L’angle cervico-diaphysaire
3D (NSA) est illustré sur les vues de dessus et postéro-antérieure.

Reproductibilité

La reproductibilité de cette technique a &é évaluée sur les recondructions 3D de 15
fémurs proximaux préevés au hasard e recondruits 2 fois par le méme opérateur pour la
reproductibilité intra-robservateur, e par deux opérateurs différents (1 dinicden e 1
ingénieur) pour la reproductibilité inter-observateur. Le test non-paramérique de Wilcoxon a
&té gppliqué sur les vaeurs moyennes obtenues a la suite des comparaisons effectuées sur les
différentes recondructions intra et inter observateur. Le coefficient de variation (CV, %) e
I'erreur standard estimée (SEE, %), aind que leurs valeurs rédles correspondantes, ont été
cdculés pour I'ensemble des paramétres géométriques issus des recondructions intra et inter

observateur.

Résultats :

Les réaultats de précison de cette technique, évadués a partir du protocole de
comparaison entre les modéles 3D-DXA et CT-scan, sont présentés dans le Tableau 8 a
partir des vdeurs moyenne, 2RMS et maximae obtenues sur I’ensemble des spécimens. Les
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précisons des recondructions région par région sont égdement présentées pour la téte
fémorae, le col fémora, le grand trochanter, le petit trochanter et la digphyse.

Comparaison Téte Col Grand Petit

Erreurs point-surface (mm) 3 i Diaphyse
Globale Fémorale Fémoral Trochanter Trochanter
Moy. 0.8 0.6 0.8 0.9 12 0.7
Fémurs 2RMS 21 16 19 25 30 2
Proximaux  Max 7.8 54 56 6.7 7.8 6.3
(N=25) Nombre de
) 11442 3381 1898 2812 471 3531
points

Tableau 8 : Vaeurs moyenne, 2RMS et maximale (Max) des distances poi nt-surface obtenues entre les
modeles 3D-DXA et CT-scan. Le nombre de points compris dans | e protocole de comparaison est également
fourni pour chague région anatomique.

Les comparasons quantitatives entre les recondructions 3D - DXA e les
recongructions CT-scans indiquent un écart moyen de 0.06 + 1,02 mm. L’écat moyen
absolu éait de 0,8 mm, et 95% des écarts éaient inférieurs & 2,1 mm. Les écarts maximalix

pouvaient ateindre 7,8 mm dans des zones anatomiques tels que le grand, le petit trochanter
ou laligne gore.

Les vadeurs de la moyenne, de I'écart-type (SD), du minimum (Min.) et du maximum
(Max.) obtenues pour les paramétres 3D de I'ensemble des 25 spécimens sont présentées
dansle Tableau 9.

FHD CSA i Age
NSA (degré) FNAL (mm)
(mm) (mm?) (année)
Mean 43 640 125.9 92.0 84
SD 3.9 120 6.4 7.8 13
Min 37.9 488 116.1 83.6 54
Max 53.7 894 134.5 111.9 103

Tableau 9 : mean, standard deviation (SD), minimal (Min) and maximal (Max) values for the 3D parameters
obtained from the whole sample of the personalized 3D model

Le coefficient de variation (CV, %), I'ereur sandard etimée (SEE, %) et les vadeurs
réelles correspondantes sont présentés dans le Tableau 10 pour les paramétres 3D caculés

aur le sous échantillon des 15 spécimens préeveés au hasard.
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FHD CSA NSA FNAL
Inter 42.7 mm 622 mm? 126° 90.9 mm
Moy.
Intra 43 mm 639 mn»? 125.8° 92.1 mm
Inter 4.0 mm 116 mm? 6.8° 7.8 mm
SD
Intra 3.9 mm 121 mm? 6.6° 7.8 mm
Inter 14 % 5% 0.7 % 11%
oV (valeur réelle) (0.6 mm) (31 mm3) (0.99 (2.0 mm)
Intra 11% 3.8% 0.5 % 0.5%
(valeur réelle) (0.5 mm) (24 mm?) (0.7°) (0.5 mm)
Inter 3.8% 15 % 21% 3.0%
SEE (valeur réelle) (1.6 mm) (86 mm?) (2.5° (2.7 mm)
Intra 3.0% 11 % 15% 15%
(valeur réelle) (1.3 mm) (68 mm?) (2.9°) (1.3 mm)

Tableau 10 : Résultas de I’ étude de reproductibilité intra et inter-observateur.

Le Coefficient de Variation (CV), I'Erreur Estimée Standard (SEE) et les valeurs réelles correspondantes sont
données pour les paramétres 3D associés aux modeéles 3D-DXA personnalisés obtenus a partir des 15 spécimens
prélevés au hasard.

Discussion

Il Sagit, a notre connaissance, des premiéres recongtructions 3D de Structures osseuse
obtenues a patir de deux acquistions DXA perpendiculaires. Cette étude préiminare
confirme la fasailité de cette technique de recondruction sur des systémes DXA. La
comparaison des moddes 3D-DXA aux recongtructions 3D CT-scan indique que les modéles
3D-DXA personnaisés sont précis (écart moyen = 0,8 mm, 95% des écarts < 2.1 mm), et ce,
sans la forte dose dirradigion associée aux acquisitions CT-scan pour |'obtention de
moddes 3D précis (Shrimpton et coll.,, 1991). Les vaeurs maximaes répertoriées sont
essentidllement locaisées dans les zones du petit trochanter et du grand trochanter (Figure
27) qui sont des dtes anatomiques géomériquement complexes, mais dimportance limitée
dans I'évduation des parametres 3D. Ces erreurs sont probablement dues aux variabilités
géomériques importantes Stuées dans ces zones de fortes insertions musculaires. 1l et en
effet reconnu que les muscles fémoraux assez puissants peuvent créer des déformations
locdes importantes de I'os, aux dtes d'insartion des tendons comme la ligne ore, le petit et
le grand trochanter.

La limitation de la méhode de reconstructions 3D-DXA réside dans sa dépendance a
pouvoir rédiser une identification précise des contours géométriques a partir des images

DXA. Aind, les ereurs plus importantes présentes sur la partie supérieure du grand
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trochanter peuvent étre expliquées par la difficulté de s&parer les contours antérieurs, des
contours postérieurs sur la vue laérde. Sur certaines images DXA, les contours du petit
trochanter sont égdement difficlement idetifisbles du fat de la superpostion des
informations ostéodensitométriques générés par la digphyse, affectant and la précison des
recongtructions.

De plus, il est & noter que la fovéa n'est pas moddisée sur I’objet générique, ce qui
engendre une erreur systématique dans cette zone. Enfin, il faut remarquer que par rapport au
CT-scan, les moddes 3D-DXA personnaisés ne fournissent qu’une recongtruction surfacique

sans possibilité d accéder a des informations volumiques.

Figure 27 : Cartographie deserreurs maximalespour lesreconstructions 3D-DXA

Cartographie des erreurs maximaes : Pour chaque point du maillage, I'erreur maximale trouvé parmi
I’ensemble des 25 spécimens est reportée sur I’ objet générique. Les zones noires représentent les erreurs
supérieures a 3,5 mm. Les autres zones (du blanc au gris) représentent les erreurs maximales allant de 0 a 3,5

mm.

Les éudes de reproductibilité intra et inter-observateur réalistes sur les parametres
3D indiquent des résultats smilaires voire melleurs que ceux reportés précédemment publiés
sur des paramétres mesurés en 2D, a partir de supports radiographiques et DXA (Faulkner et
coll., 1993 ; Duboeuf et call., 1997 ; Gnudi et coll., 1999 ; Bergot et coll., 2002), ouen 3D a
partir dimages CT-scan (Cody et coll., 2000). Il a &é montré que cetans paramétres
géomériques (antéverson du col fémord et I'angle cervico-digphysaire) sont trés dépendants
du pogtionnement du patient, notamment de I’adduction, de |'abduction et de la rotation
interne ou externe du membre inféieur (Michelotti et Clark, 1999 ; Kay et coll., 2000), ang
que des variations anaomiques inter-individudles, lorsque leurs mesures est effectuées gpres

projection sur un support 2D. Aind ,dans une éude incluant 64 fémurs (Cheng et call.,
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1997), les FNAL mesurés en 2D a patir dimages DXA vaiaent en fonction de I'angle
d antéverson du col fémora (erreurs alant de-7.6% a 4.3%).

Un des avantages de la méhode actudle, résde dans le fat que les effets
dagrandissement induits par la projection du fasceau en évental sont corrigés
automatiquement par I'agorithme de recongruction 3D, permettant aing  dobtenir les
paramétres géomériques en dimenson rédle. Il a é&é prédablement démontré que les
agrandissements et les distorsons associés aux acquistions radiographiques e DXA «fan
beam » sont responsables de différences importantes pour les mesures de FNAL et de HAL,
comparés aux mémes mesures réalisées sur des images issues de systemes possédant des
faisceaux de type «pinceau» («pencil beam») (Pocock et coll., 1997 ; Michelotti et Clark,
1999).

Ces limites ont amené certains chercheurs a développer des méthodes de mesure 3D a
partir d'acquisitions CT-scan (Kim et coll., 2000) de maniere a s afranchir des erreurs de
projection et dagrandissement inhérentes aux mesures en 2D. La méhode 3D-DXA
présentée dans notre éude, remplit égaement ces exigences mas ne présente pas
I’inconvénient de laforte dose d'irradiation associée a un examen CT-scan.

Peu d éudes précédentes ont caculé en 3D les parametres géométriques associés au
fémur proxima. Dans une éude précédente (Cody et coll., 1999), les vaeurs mesurées du
FNAL et du diametre de la téte fémorde éaient supérieures (FNAL = 97 £ 8 mm; FHD = 47
+ 4 mm) a celes trouvées dans I'éude actudle FNAL 92,0 £ 78 mm; FHD = 430 + 39
mm). De méme, une éude rédisée a partir de coupes CT-scan de 10 mm (Cheng et coll.,
1997) les a reporté des vaeurs de CSA supérieures a celles caculées dans notre éude (CSA
= 880 £ 138 mm?2 contre 640 + 120 mn? respectivement). De tdles différences peuvent
sSexpliquer en patie par la différence entre le sexe des sujets dont provenaient bs spécimens
étudiés. En effet, pour ces deux éudes, plus de la moitié des spécimens provenaient de sujets
masculins dors que seulement 5 des 25 spécimens éudiés dans notre travail éaent issus de

jets masculins.

En vue d'une d application in vivo, la vue latérde peut ne pas étre la vue optimae. En
effet sur cette vue, la projection superposée du pevis, e du fémur controlatéral peut
empécher une identification précise des contours. S tel éait le cas, I'gpplication de cette
méthode in vivo devrait nécessiter des incidences différentes. Des vues obliques (Lequesne et
Laredo, 1998) devraent pouvoir fournir des informations suffisantes afin d obtenir des
recongtructions précises. Néanmoins, dans une telle perspective des modifications devraient
ére rédistes sur les systemes DXA équipés dun C-am d&in de rendre possble des
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acquistions sdon des incidences différentes du face-profil dassquement utilise Du fait de
la tres base dose dirradiation générée par les sysemes DXA, I'utilisation de vues
complémentaires goutées aux acquistions face-profii ne devrait pas ére un probléme
d ordre éhique, & les informations supplémentaires fournies devraient améiorer la précison
globale des recongtructions.

La DMO surfacique mesurée par DXA (en g/cm?®) n'est pas le seul facteur prédictif
de la fracture de la hanche. La macro-architecture osseuse est également un facteur de risque
indépendant de la DMO. Les os plus larges sont moins enclins a la fracture que ceux plus
fins Pour un méme Contenu Minérd Osseux CMO, @), les os avec un diametre plus large et
une DMO aurfacique plus basse, sont plus solides (Burr et Turner, ). Les os longs
augmentent en talle et en diamétre durant la croissance, mais ceci, avec de larges variations
inter-individudles.  Aind, ces changement de morphologie dues a l'age different entre
homme et femme Ruff et Hayes, 1988 ; Seeman, 2003), du fat d' une activité différentes des
mécanigmes de résorption endostéde et d gppodtion péiostde entre les deux sexes.
L’dargissement des diametres périogtals et endocorticals survienne dans les deux sexes, mais
avec une amplitude plus importante pour les hommes, expliquant en partie la préservation
des capecités de résgance mécanique a la flexion chez I'homme, mais pas chez la femme
(Duan et coll., 2003). Il est donc important de pouvoir mesurer la talle de I'os, e pas
seulement sa densité, pour pouvoir prédire de fagcon optimum le risque de fracture chez les
personnes &gées. Ces changements géométriques peuvent expliquer certaines différences
dincidence fracturare qui ne sont pas prises en compte par la mesure seule de densité
minérale osseuse.

Les recongructions 3D-DXA peuvent égdement ére utile dans le suivi dinique
denfants dteints d Osteogenesis Imperfecta, car |’ accroissement de leur masse osseuse et
le réaltats de la double augmentation de la dendté osseuse e des dimensions osseuses
(Rauch et coll., 2003).

Plusieurs auteurs ont essayé de caculer des vaeurs volumiques de DMO (Cummings
et coll., 1994 ; Ped et Eastell, 1994 ; Jergas et coll., 1995), a partir des de la combinaisonde
paramétres géométriques 2D e de DMO surfaciques issus dacquistions DXA ou
radiographiques. Des paramétres biomeécaniques tels que moment d'inertie de section (CSMI,
cm?), le module de section (Z, cnt) ont également éé obtenus & partir de I’ association de ces
deux types d'information Beck et coll., 1990 ; Faulkner et coll., 1994 ; Sevanen et coll.,
1996). Néanmoins, pour obtenir certains de ces paamétres, les auteurs fort des
goproximations imprécises sur la forme rédle de la sructure osseuse éudiée. Dans leurs

cdculs, ils émettent I'hypothese que des segments osseux rdativement complexes, comme le
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col fémord, la digphyse fémorde, le corps vertéord & méme le radius disd, peuvent ére
assmilés a des géomérie smple comme un cylindre (Jergas et coll., 1995), un cylindre
dliptique (Ped et Eastell, 1994 ; Sabin et coll., 1995 ; Tabensky et coll., 1996) ou méme un
cube (Van Pottelbergh et coll., 2003). Une technique procurant des modéles géométriques
3D plus rédiges devrait donc contribuer a amdiorer la précison de ces cadculs volumiques

dérivés et leurs capacités discriminantes.

Conclusion

Cette éude montre la faisdilité d'une méhode de recondruction 3D permettant
d obtenir des modéles 3D persomndisés précis et reproductibles de fémurs proximaux a partir
de deux acquistions DXA dandard. Des éudes supplémentaires sont nécessaires dfin
d évauer la capacité des paramétres géométriques issus des modéles 3D-DXA, a discriminer

les pati ents ostéoporotiques des sujets controles.
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Deuxieme Partie : Imagerie Médicde et

Caractérisation M écanique de Structures Osseuses

Dans cette deuxieme partie de I'éude, les objectifs éaent d explorer les potentidités
du systeme EOS™ en vue de caractériser |es propriétés mécaniques de structures 0Sseuses.

Dans un premier temps, nous avons effectué une revue de bibliographie des différents
gysemes d'imagerie permettant d accéder, in vivo, a des informations en relaion avec les

propriétés mécaniques du tissu osseux et permettant aing d’ évaluer les risques de fracture.

Dans un second temps, nous nous intéresserons a la résstance mécanique d'une
dructure osseuse, supportant des Sollicitations mécaniques importantes, e dont les
consgquences fracturaires ont le taux de mortdité et de morbidité le plus important :
I'Extrémité Supérieure du Fémur (ESF). Aprés une breve description de I'épidémiologie des
Fractures de I'Extrémité Supérieure du Fémur (FESF), nous rédiserons une revue des
différentes &udes ayant utilise les moddités d'imagerie médicade précitées (Chapitre 1 :),
afin de prédire, d'une part, la résstance a la rupture in vitro, and que le risque fracturaire in

Vivo.

Enfin, nous aborderons le travail rédisé sur le systéme EOS™, d&in d exploiter les
capacités multi-énergie de cdui-ci et dobtenir ans des informations denstométriques, en
relation avec les propriétés mécaniques de structures osseuses. Nous évaluerons ensuite les
potentidités  d'associer  paramétres macro-architecturaux 3D @ informations
dendtométriques, de maniére a prédire la résstance mécanique d extrémités supérieures de
fémurs testées dans des configurations expérimentaes trés proches de celles provoquant des
fractures de type clinique.
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Chapitre 4 : Etude bibliographique sur [I'imagerie
meédicale et I'acces aux propriétés mécaniques du tissu
0SSseux

Aprés avoir décrit les principes e les potentidités de recondruction 3D des
principaux systemes dimagerie médicde, nous dlons mantenant nous focdiser sur la
capacité de ceux-ci a accéder a des informations en lien avec les propriéés mécaniques du
tissu osseux. Ceci, dans le but d'évduer les systemes capables d'associer a la fois des
informations sur lamacro-architecture et les propriétés mécaniques du tissu 0sseux.

Ce travall se pogtionnant sur I'aspect macro-architectura des dtructures 0Sseuses,
Nnous ne nous considérerons pas dans cette partie, les moddités d'imagerie permettant d’ avoir
acces a des parametres rdatifs a la microarchitecture du tissu osseux. Les systémes tels que
les tomodensitométres périphériques quantitatifs (pQCT), les IRM et CT-scan permettant des

acquisitions & haute résolution, ne seront donc pas décrits

1. La Radiographie et | absor ptiométrie

Les techniques basées sur ce principe permettent I’accés au contenu minéral 0Sseux
(CMO en @) et ala densité minérale osseuse (DMO en g/lcm?).

L’absorptiométrie osseuse et basée sur la quantification de [I'aténuation dun
faisceau de rayons X traversant des Sites osseux. Lors de sa traversée, le faisceau de rayons X
interagit avec le tissu osseux, la modle osseuse and que les tissus péri-osseux, souvent
gopeés tissus mous. Chacun de ses tissus possedent des caractéristiques physiques
différentes:

Letissu osseux est condtitué :

= dune trame organique compose de collagene (dendté=1) et de substance
fondamentde (densité=1,38).

= dun phase minéde compose de cristaux  d hydroxyapathite
(dengité=3,15), dont 40% de la masse est due au poids des atomes de
cddum.

» Etdeau(d=1).

La moelle osseuse qui a tendance a se transformer en graisse avec I'&ge possede une
densité comprise entre 0,92-0,94.
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Les tissus péri-osseux sont congtitués de muscles ou «tissus maigres» dont la dengité
est équivalente acelle de I’ eau et d' une certaine proportion de tissu graisseux (d=0,92).

Lors de l'irradigion d'une zone anatomique comportant une structure osseuse, le
fasceau de rayon X interagit donc sdon un modde a 3 inconnues : l'eau, la grase e
I’ hydroxyapathite.

S I'on reprend la loi générde de I'absorption pour un faisceau d'énergie donnée

(Equation 1), on adans ce cas un modéle d' atténuation a 3 inconnues, exprimé par :

Equation 2

i (missusmaigreS'XtissusmaigresJ’”braisse‘xgraisse”r]—lAP'XHAP)

| =1.e

Avec |, : I'érergieinitide émise
| :I'énegieréddudle
I : coefficients daténuation lindgque (en cm™) pour les 3 types de
tissus (données disponibles dans les tables)

X : inconnues correspondant aux épaisseurs de tissus traversées

1.1. L’ absor ptiométrie simple énergie

La premiére solution pour résoudre ce probleme a 3 inconnues est donnée par les
systémes d absorptiométrie smple énergie. D'une part, la graise & les tissus magres sont
regroupés pour ne consdérer que deux types de tissus, tissus mous et tissus osseux. D’ autre
part, on considere |'épaisseur totae traversée par les rayons X comme condante, et connue
(zone anatomique plongée dans un bac d'eau de dimension connue). On obtient ang un

systéme de deux équations a deux inconnues :

.‘i. | — Ioe' (minUSXimmus+ n‘hAP)giAP)
I

_ Equation 3
}epalsseur = Xissusmous T Xap

Avec |, : I'énergieinitide émise
| :I'énergierésidudle
I : codffidents daténuation lindgue (en o) pour les 3 types de
tissus (données disponibles dans | es tables)

X : inconnues correspondant aux épaisseurs de tissus traversees
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€pai sseur : épaisseur totae traversée (donnée connue)

Cette technique permet la mesure du contenu minérd o0sseUx pour des Stes
périphériques tels que le radius diga et le cacanéum. Par contre, il et impossble d utiliser
cette technique sur des zones dintérét osseux ou il existe des variaions importantes de
I'épaisseur des tissus mous (fémur proximd, rachis lombaire). Il et dors indispensable de
prendre en compte la contribution de ces tissus dans I’ aténuation mesurée. Ceci et permis

par les gppareils multi-énergie qui ont peu a peu remplacés ces systémes Smple énergie

1.2.La multi-énergie et les systemes DXA (Dual energy X-ray
Absor ptiometry)

La deuxiéme solution pour résoudre I'Equation 2, & 3 inconnues, en permettant
d accéder a la dendté minérde osseuse dans des Stes d épaisseurs variables et fournit par
les systémes multi-énergie qui reposent sur la mesure des absorptions d'au moins 2 faisceaux
de photons X dénergies différentes. L’absorption des fasceaux par les milieux traversés
dépend de leur énergie d’'émisson, de la nature e de I'épaisseur des milieux traversés. Dans
cette partie, nous expliciterons le cas le plus smple rédisé a patir de 2 énergies différentes,
et a la base des sysemes DXA (Dud Energy X-ray Absorptiometry) utilises couramment
dansle suivi des patients atteints d’ ostéoporose.

S I'on reprend, la loi générde de I'absorption pour un faisceau dénergie donnée

(Equation 1), et que I’on introduit dans |’ éguation la densité du matériau, on obtient :

_MEZ,E?

er—ﬂ.r X
| = Ioe Equation 4

Avec |, :I'énagieinitide émise
| :I'énergierésdudle
? : densité du matériau (g/cnt)
1 : le coefficient d aténuation linéique (cmi?)

X : I"épaisseur detissu traversé (cm)

S l'on déinit dors la dendsté surfacique, d = ?.X (exprimée en glom?), e le

coeffident daténuation massique, MU= W/?, e que l'on considére, comme pour
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I’absorptiométrie smple énergie, que la zone a mesurer et divisée en partie «dure « (tissu

0Sseux) et partie « male » (muscle et graisse), I' Equation 4 devient:

| = | e—(rnmdﬁmnzdz)
0

Equation 5

Avec 1, | : coefficient d’ atténuation massique moyen pour le tissu osseux (1) et les tissus

mous (2)

d1, dz : densité surfacique du tissu osseux (1) et des tissus mous (2)

Une tdle équation peut étre résolue en consdérant congtante |'épaisseur des parties

molles (principe de [I'absorptiométrie  mono-énergétique), ou en utilisant deux énergies

incidentes (basse et haute) congtituant aing un systéme de deux équiations a deux iNCoNNUES :

—_ - d,+ ,..d,)
| =] e (Mman G+ Mo 9
OH

—_ - di+Hpeds)
|.=|..e (Mm1gdi*Hm2pd2
0B

D'ou:

I
- I—Ogl—H = mandl'l'mnszz

OH

I
- I—Og I—B = mnlel + mnzsdz

0B

Avec loy:I"énergieinitiale du faisceau haute énergie,
los: I’ énergieinitiale du faisceau basse énergie,
Iy : I"énergie résiduelle du faisceau haute énergie,

Ig : I"énergie résiduelle du faisceau basse énergie,

Equation 6

Equation 7 :

Mm1n, Mm2n © coefficient d atténuation massique moyen du tissu osseux (1) et destissus

mous (2), pour le faisceau de haute énergie

Hm1s Mm2s . COefficient d’ atténuation massique moyen du tissu osseux (1) et destissus

mous (2), pour le faisceau de basse énergie

Les coefficients Um sont connus pour chague énergie (haute et basse) et exprimés a

partir de matériaux références: I'hydroxyapethite pour I'os, et une composition moyenne
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sandard de tissus maigre et gras pour les parties molles. On peut ains récupérer la densité
surfacique du tissu osseux d; et des tissus mous dy, il Sagit du principe de I’ absorptiométrie

biphotonique. Le terme d est exprimé en g/cn; il est en pratique appel é « densité ».

Enfin, en demnier lieu, une correction par «ligne de base» et effectuée, en
considérant que le signd en hydroxyapathite et nul a I'extérieur de la zone osseuse (Blake et
Fogelman, 1997).

La mesure de dendté minérade osseuse corrigée de la ligne de base et dors exprimée

par :

dcorrigé - dOs _ dlignedebase
HAP — “YHAP HAP Equation 8

Dans les systémes DXA, les deux énergies (haute et basse) sont obtenues soit en
faisant varier la tenson du tube a rayons X afin d' obtenir deux spectres pulses a 70 et 140
kVp), soit en filtrant I’émisson par des terres rares (c&ium, néodyme), le tube restant
dimenté par une énegie condante. Néanmoins, une différence notable existe entre les
coefficients d aténuation des graisses et des tissus maigres, des corrections pour les contenus
graisseux sont donc rédisées. Cdles-ci varient d'un congructeur a I'autre e sont une des

causes des différences de résultats sdlon les types d’ apparell.

Le fasceau peut égdement ére en évental, tous les points d'une méme ligne éant
mesurés Imultanément («fan beam» ou «aray mode»). La ligne est perpendiculare au
Ljet, le déplacement de I'apparell s fait dans le sens longitudind. Cette technique utilise
une barrette de détecteurs, I'association d'un faisceau e dune barrette multidéecteurs
diminue beaucoup le temps dexamen. S la source et ponctudle, le temps de I'examen dure
de 6 a 15 minutes. S la source est un faisceau, le temps de I'examen est de 2 minutes ou
moins.

Les gppareils de DXA peuvent mesurer toutes les parties du squelette, les deux zones
de mesures les plus utiles e les plus courantes en dinique éant le rachis lombare e

I" extrémité supérieure du fémur (Figure 28).
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Figure 28: Exemples d’analyses DXA.

a) sur un rachis lombaire et b) sur un fémur proximal. Pour chague région définie, une valeur moyenne de
densité minérale osseuse est calculée en g/cm?.

La reproductibilité in vivo des examens DXA est comprise entre 0.5% et 3% (1-3%
pour le fémur proxima) avec une précison dlant de 5 a 15% (6% pour le fémur proximd).
La présence dostéophytes, de cadification aortique, d hypertrophie dégénérative, ou
d ostéoathrose peuvent provoquer une augmentation atificidle de la dendté minéde
osseuse (Roux, 1999). En €ffet, un inconvénient de la DXA et quéle utilise I'image
projetée de la zone mesurée et ne permet pas de digtinguer I'os cortical de I'os spongieux. La
mesure de la densté ne tient donc pas compte du volume osseux. Ces problémes de
dégénération osseuse au niveau vertéora ont éé pris en compte par les fabricants de
systémes DXA e des appaels permettant des acquisitions de profils du rachis ont é&é

congus.

De nombreuses éudes in vitro ont prouvé la capacité de la DMO surfacique de
différentes régions a évauer la résstance mécanique d échantillons ou de structures osseuses
(Moro et coll., 1995 ; Njeh et coll., 1997 ; Ebbesen et coll., 1999).

De plus, de nombreuses éudes prospectives (Wasnich et coll., 1989 ; Cummings et
coll., 1993 ; Melton et coll., 1993) et des méta-anayses regroupant ces études (Marshall et
coll., 1996 ; Woodhouse et Black, 2000) ont montré |'importance des variations des mesures
DMO aux différents dtes d'intéré osseux (rachis lombaire, fémur proximd, radius) dans
I’évauation du risque de fracture. Ces éudes ont notamment montré que des variations d'un
écart-type de la mesure de DMO au col fémord, par rapport a la DMO référence d'une
populaion sane e jeune, est aind responsable d'une augmentation du risque de fracture de
2,4.
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Enfin, il faut gouter que cette technique peu irradiante (1-10 pSv par examen) est
actudlement considérée comme la référence dans la déection et le suivi de I’ ostéoporose.
Ces systeémes d ostéodensitométrie sont les plus répandus - environ 6000 centres dans le
monde Genant et coll., 1996 - et c'est d'alleurs a partir des bases de données de mesures
DXA que les sauils définissant les patients atteints d’ ostéoporose ont é&é définis par I'OMS
en1994.

2. La Tomodensitométrie Quantitative

L'acces aux propriétés mecaniques du tissu par tomodendtométrie est appelé
tomodenstométrie quantitative ou QCT (Quantitative Computed Tomography). Cette
technique et la seule permettant d obtenir directement une mesure de la densgté minérde
osseuse (DMO) exprimée en g/en?. La mesure peut ére rédisée sur la plupart des CT-scan
commercidisés mas nécesste un cdibrage prédable de I'gpparell au moyen de fantdmes
congtitués de tubes d' hydroxyapathite (HAP) de dengités différentes.

Le dte privilégié de cette techniqgue et le rachis lombare, et la mesure se fait
principdement sur des volumes d'os trabéculaire du corps vertéora. Néanmoins, une des
forces de cette technique réside dans sa capacité a pouvoir dissocier les mesures des zones

composees d' os trabéculaire et des zones composées d' os cortical.

Les protocoles dacquistion classques utilisent des coupes denviron 10 mm
d'épaisseur et d'une résolution pixd de 05 a 1 mm. Une fois la zone acquise, les résultats
exprimés en unités Hounsfield sont corrigés par la droite de cdibrage afin d obtenir la vaeur
de densité en g HAP)/cnT. Les mesures sont rédisées sur plusieurs vertébres lombaires et le
chiffre consdéré et la moyenne des mesures (Figure 29 ). Pluseurs éudes dliniques ont
montré la capacité des mesures QCT a edtimer le risque fracturaire au niveau vertéord
(Grampp et coll., 1996 ; Kudlacek et coll., 1998), le QCT é&ant méme consdéré comme
«gold standard » pour cette évauation (Adams et coll., 2000).

Les erreurs in vivo reportées dans le cas d'éude QCT sur la colonne vertébrale sont
de 2 a 4 % pour la reproductibilité et de 515% pour la précison (Genant et coll., 1996).
Cette technique de mesure est largement répandue et plus de 4000 centres I’ utilisent a travers

le monde.
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Figure 29 : a) choix des sections d’analyses sur la « scout view», b) zone d’analyse sur larégion
trabéculaired’une vertébrelombaire (le fantéme de calibrage comprenant les différentesréférencesen
densités est également visible).

Cependant il n'existe pas pour I'ingtant, a notre connaissance, de protocole clinique
acceptable sur le fémur proximd du fat de son architecture complexe, de variations
tridimensonneles rapides de la DMO le long de la structure (Genant et coll., 1996) et des

problemes de reproductibilité de positionnement des zones de mesure que cela engendre.

3.L" IRM

Trés récemment, I'IRM a é@é utiliste afin d'évauer les dtérations du tissu osseux. S
le dgna du tissu osseux cortical est presque inexisant du fait de son tres faible contenu
hydrique, il et néanmoins possble de mettre en évidence des inhomogénétés de signad du
tissu spongieux en rason des différences magnétiques aux frontieres entre la modle
hématopoiétique et le tissu osseux (Chung et coll., 1993). D’apres ces travaux, les
changements de temps de relaxation agpparent transverse (T2*) sont reliés aux modules
dYoung des échantillons osseux testés (r=0,91) aind qu'a la microarchitecture du réseau
trabéculaire. Aing, la diminution du temps de relaxatiion et plus prononcé pour un tissu
0SseuUx présentant un réseau trabéculaire normal que pour un 0s spongieux ostéoporotique.

Des techniques de UMR générant des images de hautes résolutions ont égdement
permis de rédiser des éudes hisomorphométriques précises en s appuyant sur des analyses
automati sée d' images binarisées (Majumdar et Genant, 1995 ; Majumdar, 1998).

4. Les Ultrasons Quantitatifs

La plupat des systémes d'imagerie ultrasonore utilisent la double capacité des sondes
d émettre et de recevoir pour travaller a partir des informations issues de la réflexion des
ondes émises. Cependant, et contrairement aux modes d' acquisition basés sur la réflexion des
ondes aux interfaces (utilise en échographie et en échocardiographie), le mode utilisé pour
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mesurer les caractérigtiques mécaniques du tissu osseux est base sur les modifications de
transmisson du signd. Aprés émisson du premier pulse ultrasonore, le sgnd traverse de
pat en pat la dructure osseuse e la réception du sgnd se fat a I'autre extrémité de la
dructure éudiée. En traversant le tissu osseux, I’onde ultrasonore subit des modifications en
fonction de la dendté e de certanes propriétés mécaniques du matériau (éadticité,
microarchitecture, densité du matériau...). Un acces a ces modifications est permis par les
mesures de la vitesse, Speed of Sound (SOS en mvst), et de I'aténuation, Broadband
Ultrasound Attenuation (BUA en dB.MHZ%), de I’ onde ultrasonore émise (Figure 30 ).

Signal émis 1% Signal recu

] ]
A SO9
Emetteur] Récepteur

Atténuation BUA

Calcanéum

Erdiionco
—FEeqHERE

Figure 30 : Schémade principed’un appareil ultrasonore utiliséin vivo sur un calcanéum

Les données expé&imentdes in vitro montrent qu'ils exigent une bonne corréation
entre le module d'Young, la réssance mécanique a rupture déchantillon osseux et ces
paramétres ultrasonores (Langton et coll., 1996 ; Njeh et coll., 1997). D’autre part, plusieurs
études ont égdement prouvé la bonne corrdation entre I'aténuation et la densté physique
mesurée par des techniques classiques (Ashman et coll., 1987).

Pluseurs é&udes diniques ont montré la fasdilité in vivo de cette technique
lorsgu' elle et gppliquée au cacanéum (Schott et coll., 1995), et la capacité prédictive des
mesures fournies (SOS, BUA) aur la survenue de fracture du col fémord chez les suets &gés
(Porter et call., 1990 ; Hans et coll., 1996). Sa reproductibilité in vivo est de 2 a4 % pour la
mesure de |’ aténuation et inférieure a1% pour celle delavitesse (Genant et coll., 1996).

Cependant, pour permettre le suivi de patients ostéoporotiques, il et indigoensable
de pouvoir observer dans le temps I'évolution des variables quantitatives mesurées, la
reproductibilité de cette technique doit étre rapportée a la variation biologique des parametres
guantifiés. Aind, pluseurs éudes transversdes et longitudindes ont démontré que les

vaiations annuelles obsarvées éaent inférieures aux coefficients de variation des paramétres
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mesurés (Schott et coll., 1995 ; Krieg et coll., 1996). Les travaux de Van Dagle & Coll. (van
Daele et coll., 1997) sur le suivi d'une population de 543 sujets dont 224 hommes, ont

notamment montré que seulement 16% des sujets masculins et 14% des sujets féminins
disposaient d'une diminution des paramétres ultrasonores non impucble a I'erreur de
mesure.

En concluson, s la mesure ultrasonore présente des avantages consdérables (non
invaaf, non irradiant, faible colt), elle semble de plus en plus déasste par les diniciens
puisqu’ elle semble moins efficace que la DXA et le QCT lors du suivi des patientes et de leur

traitement.

5. Synthese

La revue de hibliographie des différentes moddités d'imegerie médicde utilisées
pour accéder aux propriétés mécaniques du tissu osseux a donc permis de Stuer la place de
chague systeme dans une utilisation clinique courante.

Les potentidités de I'lRM dans ce domaine sont encore en cours d évduaion et
I’ utilisation de ces gppareils a des fins de caractérisation du tissu osseux reste pour |'ingtant
dans le cadre d'éudes expérimentdes. Néanmoins, la digponibilité réduite e le colt
dinvedissement important de tes systémes sont des inconvénients maeur dans I’ optique
d une utilisation clinique importante.

Concernant les systémes quantitatifs ultrasonores, des avantages tels que leur colt,
leur fable encombrement e leur caractere non irradiant ont fat de cet ingrument un outil
tres prometteur pour la détection et le suivi de |'ostéoporose. Maheureusement, les éudes
prospectives rédisées sur des populations suivies pour des problémes d' ostéoporose ont mis
en avant des problémes dus a la capacité de @&s sysémes a mesurer une variaion biologique
sgnificative. Néanmoins cette technique pourrait ére complémentaire des mesures de DMO
DXA ou QCT puisque les paramétres ultrasonores restent prédictifs du risque fracturaire
apres gustement de laDMO (Hans et coll., 1996).

La DXA e la QCT sont actudlement les indruments de prédilection des
rhumatologues pour évauer le risque fracturaire lié a I'ostéoporose. Ces deux instruments
permettent la mesure de DMO, mas s la DMO DXA, exprimée en glcm?, n'et que
surfacique et ne permet pas de différencier entre os cortical et os trabéculaire du fat de leur
superposition sur I'image anadysée, la QCT rédise quant a ele une mesure volumique de la
DMO, exprimée en glent, et pemet d accéder indépendamment & I'os corticad ou
trabéculaire a partir d'une méme acquidtion. Leurs capacités en terme de précison e de

reproductibilité sont relativement comparables.
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Cependant la DXA demeure la plus utiliste car ele possede des avantages non
négligeables par rapport a la QCT. En effet, cette technique hiénergie et en moyenne 10 fois
moins irradiante et possede un temps d examen plus court. De plus, ele représente un colt
dinvesisssment moindre et le prix d'un examen est environ deux fois moins cher que pour
la QCT (Tableau 11). Enfin, la DXA permet fandyse de tous les stes d'intérét osseux dont
I extrémité supérieure du fémur qui n"est pour I’ instant pas accessible par QCT.

99/259



A.LE BRAS

Type Sites préférentiels | Paramétres mesurés Erreur de Précision Colt Dose Temps d'examen
(nombrede centres utilisant reproductibilité moyen par | effective
I"appareil dans le monde) examen ($) (nBv)
SXA Radius, Calcanéum DMO g (HAP)/cn 1-2% 4-6% 25-65 <1 1 minute
(3000 centres)
DXA Vertebres lombaires DMO g (HAP)/cmz 1-3% 5-10% 100-175 1-3 5 minutes
(6000 centres) Fémur proximal
Corps entier
QCT Colonne lombaire DMO g (HAP)/cm® 2-4% 5-15% 200-275 50 10 minutes
(4000 centres) Fémur proximal
(expérimental)
Ultrasons Quantitatifs (2000 Calcanéum BUA en dB.Mhz* 1.5-4% ? 40-70 0 1 minutes
centres) Tibia SOSenm.s* <1%
IRM Expérimental T2* 3.8-9.5% ? ? 0 ?

Tableau 11 : Tableau récapitulatif des performances des différents systemes d'imagerie dans le domaine de la caractérisation mécanique du tissu osseux - d’apres Genant
et coll., 1996 ; Genant et coll., 1996 —

Concernant les doses d'irradiation délivrées, elles peuvent étre comparées aux doses moyennes délivrées lors d'une radiographie du rachis lombaire (2100uSv), une radiographie
pulmonaire (50uSv), d’ un scanner cérébral (3300-5500 puSv) ou del’irradiation naturelle quotidienne (7uSv) Shrimpton et coll., 1991
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Chapitre 5: Etude bibliographique sur
I’ostéoporose et les fractures de [|'extremité
supérieur du fémur (FESF)

Aprés avoir récapitulé les potentidités de chague moddité d'imagerie le domaine de
la caractérisation du tissu osseux et de l'acces aux informaions géométriques 3D de
dructures osseuses, nous dlons nous intéresser plus specifiquement & la fracture de
I'Extrémité Supérieure du Fémur. Dans un premier temps, nous nous intéresserons a
I’épidémiologie de cette fracture, puis par I'intermédiaire de deux revues bibliographiques,
nous soulignerons I'importance d'associer aux protocoles dandyse classque, des
informations géométriques macro-architecturdes de I'ESF &fin de mieux évaduer les risques
de fracture de cette structure osseuse. La premiére de ces revues hibliographiques sera axée
sur la rdaion entre géomérie et prédiction du risque fracturaire et la seconde sur
'estimation in vitro de la réssance mécanique de I'ESF a patir de données

densitométriques et géométriques issues de systémes d’ imagerie médicae,

1. Ostéporose et Epidémiologie desfracturesdel’ ESF

L’'&ge et le sexe sont les principaux facteurs déterminants de lincidence des fractures
dans la population mondide. S les nombreuses éudes épidémiologiques montrent une trés
fable incidence de ces fractures chez le sujet jeune (inférieure a 30/100 000 avec une
prédominance chez les sujets masculing), dle croit de maniere exponentiele avec |'age
(Gullberg et coll., 1997). Les hommes et les femmes ne sont pas égaux devant ce risque
puisque pour les personnes de plus de 80 ans, I'incidence moyenne est de 630/100 000 pour
leshommes et atteint 1289 /100 000 pour les femmes (Gullberg et coll., 1997).

De fortes digparités exigent égdement suivant les locdisations géographiques des
populations. Les populations nord européenne et nord américaines sont les plus touchées par
la fracture du fémur proximd, les populations issues du continent african éant les plus
avantagées (Gullberg et coll., 1997). Les facteurs génétiques interraciaux peuvent expliquer
en patie les digparités entre populations (variaions de Dendté Minérde Osseuse), mais ces
modifications de DMO apparaissent négligeables gopres correction par la talle du sgudette
(Marquez et coll., 2001). Les différences géométriques, os plus larges chez les noirs ou plus
courts chez les asatiques (Nakamura et coll., 1994 ; Mikhail et coll., 1996), seraient plus

vraisemblablement al’ origine des différences de résistance osseuse (Einhorn, 1992).
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S I'on Sintéresse aux types de fracture, trochanteriennes (type A) ou cervicaes (type
B), tels que définies par la dassfication AO (Muller, 1980) (Figure 31), des prédominances
de I'une ou l'autre de ces types de fracture exigent suivant I'age et le sexe des sujets
(Baudoin et coll., 1993). Aing, le rapport fracture cervicde sur fracture trochanteriene est
proche de un pour les hommes quelque soit la tranche d'&ge du sujet (Iégere augmentation de
CIT avec I'é&ge), dors que pour les femmes, ce rapport tres proche de deux a I’ ége de 50 ans a
tendance a diminuer pour S approcher de 1 dans les tranches d'&ge supérieures a 75 ans
(Lofman et coll., 2002). Les explications a ces tendances sont nombreuses. La perte
importante de DMO suite a la ménopause est sans aucun doute un des facteurs primordiaux

responsable de I’ incidence fracturaire défavorable pour le sexe féminin.

La pete osseuse continue liée a I'age et sans doute a I'origine d'une égdisation
(voire d'un inversement) du rapport de fracture C/T. La «coque » d'os cortica éant de plus
en plus fragile avec I'&ge, un impact direct sur le grand trochanter peut ére responsable d'un
prolongement du trait de fracture a partir du point d’ impact.

Figure 31 : Classification AO desfracture selon Muller, 1980.

En haut, les fractures trochanteriennes dites de type A, et les sous-types associés en fonction du lieu et de
I’ orientation de la fracture. En bas, les fractures cervicales dites de type B, et les sous-types associés en fonction
dulieu et de |’ orientation delafracture.

L'ége et un édément prépondérant : une augmentation exponentidle de I'incidence
des fractures due a la pete des capacités moto et neurosensoridles engendrant
I’augmentation du nombre de chute. En effet, § 90% des fractures de I'ESF sont liées a une
ample chute de la hauteur du sujet (Greendale et Barrett-Connor, 2001), seulement 1% de

ces chutes engendre des fractures.
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2.Corrélation entre Résistance a la rupture de [|'Extrémité

Supérieure du Fémur et donnéesissuesdel’ I magerie Médicale

L'étiologie de la fracture de la hanche demeure imprécise. Les deux facteurs
prépondérants de cette 1ésion sont indéniablement la fragilité de I'os (dépendant de la densité
osseuse, de la qudité de la minérdisation, de la géométrie...) et la propenson a chuter. Sl
gppardit qu'une trés forte proportion de ces fractures (environ 90%) sont diagnogtiquées suite
a une chute (Hayes et coll., 1993 ; Cumming et Klineberg, 1994), le doute demeure quant a la
source de la fracture. Aing, de nombreuses éudes biomécaniques (Cotton et coll., 1994) et
histologiques ont suggeré que pour une partie de ces Iésions, c'est la rupture de I extrémité
upérieure du fémur qui engendrait la chute e non la chute qui engendrait la fracture. Cette
guestion a ameneé plusieurs équipes a rédiser des éudes biomécaniques afin de reproduire in
vitro les types de fractures observées en dinique. C'est sur les réaultats de ces différents
travaux que nous nous sommes basés pour mettre au point les essais produisant des fractures
de types cliniques.

Par dlleurs, l'intéré& principd de ces nombreuses éudes résident dans la
caactérisation de la résgance a rupture de I'extrémité supérieure du fémur a partir de
données issues de différents systémes dimagerie médicae. Toutes ces équipes ont ang
essayé de trouver des relations entre des parametres mesurés a partir de systeémes DXA,

ultrasons, CT-scan, e leslimites ala rupture enregistrées lors des S expérimentaux.

2.1. Lesessais en appui monopodal

A la base des différents travaux qui seront présentés dans ce paragraphe, on trouve
une éude expérimentde (Hirsch et Frankel, 1960) qui Sest atachée a reproduire des
fractures de types cliniqgues au moyen de montage expérimentaux essayant de recréer les
contraintes issues des actions musculaires et du poids du corps sur le fémur proxima. Les
conclusons principdes de cette é&ude mettent en avant la nécessté  d appliquer
smultanément une force de cisalllement e une force axide sur le col fémord afin d obtenir

des fractures observées en clinique.

Dans ces différentes éudes, les auteurs ont tenté de reproduire un mécanique
permettant d' estimer la résstance de I'extrémité supérieure du fémur dans une configuration

d'essa la plus bio-fidde a I'appui monopoda. Néanmoins, quelques différences exigtent
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entre les configurations utilisées notamment concernant la direction de la charge et la vitese
de compression utilisée.

S I'on classe ces essais mécaniques sdlon I’adduction de I'ESF, définis par rapport a
la sollicitation verticde en compresson sur la téte fémorade, 3 grands groupes se dégagent
(Tableau 12).

Un premier groupe d auteurs (Esses et coll., 1989 ; Beck et coll., 1990 ; Lochmuller et
coll., 1998 ; Lochmuller et coll., 2002) utilise une configuration d'essai avec la direction de
la force de compresson padlde a I'axe digphysare (Figure 32-a), engendrant and un
cdsallement important du col fémord, la composante axide de la sollicitation éant limitée.
Un deuxieme groupe d équipes de recherche (Leichter et coll., 1982 ; Alho et coll., 1988 ;
Bonnaire et coll., 2002 ; Kukla et coll., 2002) sest attaché a représenter une configuration
plus proche de I'appui monopodd physiologique (Figure 32-b). Enfin, un dernier groupe
(Kaufer et call., 1974 ; Smith et coll., 1992 ; Lang et coll., 1997 ; Cody et coll., 1999) s et
efforcé d appliquer les recommandations de I'éude de Hirsch et Franke &in de rédiser un
type d'essai accentuant la composante de compresson axide agppliquée sur le col fémord
(Figure 32-c). Parmi ces trois types d'essa monopoda, seules les éudes utilisant une
configuration avec une forte <ollicitation axide du col fémord ont permis d obtenir

uniquement des fractures cliniques de type cervicaes (T ableau 12).

RIS R

Figure32: a) lllustration del’essai a rupturedeBeck & Coll. (1990), b) Schéma del’ essai mécanique
utilisédans!’étudede Kukla & Call. (2002), c) Schéma del’ essai mécanique utilisé dans|’ étude de Cody
& Call. (1999).

La plupart de ces éudes sont des essais dassques de compression a rupture avec des

vitesses de déplacement comprises entre 5 mm/min. et 390 mmymin. Une seule des études
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recensées (Lochmuller et coll., 1998) éudie la résstance du fémur au cours d'un de
compression en fatigue.

Les sysémes d'imagerie médicde utilisess &in d'estimer des paramétres en relation
avec la réssance meécanique de pieces testées sont ceux décrits dans la revue de
bibliographie : la DXA, le QCT, les US e I'IRM. Néanmoins, la mgorité des travaux sont
basts sur les sysgémes utilises de maniére courante en clinique: la DXA e la QCT. Seul
deux auteurs utilisent en pardlde les US & I'IRM &in d'évauer la résstance a rupture de
spécimens d ESF (Lochmuller et coll., 2002 ; Link et coll., 2003).

Du fait du lien entre la DMO e les propriétés mécaniques du tissu osseux Chapitre
4 :1.2 et Chapitre 4 :2), toutes les éudes répertoriées évauent les limites a la rupture des
pécimens testés par rapport a des DMO surfaciques ou volumiques mesurées en différents
gtes par QCT ou DXA. De plus, la plupat d’entre dles rédisent des mesures de paramétres
géométriques 2D (a partir d'image radiographique ou DXA) ou 3D (a patir des acquisitions
CT-scan) (Cody et coll., 1999 ; Bonnaire et coll., 2002 ; Kukla et coll., 2002) &fin d évauer
directement leur influence sur la résstance des piéces testées et/ou de les intégrer dans des
andyses multifactorielles associant DMO e paramétres géométriques. D’autres  études
intégrent ces parametres géomeétriques dans des andyses biomécaniques sructurales (Beck et
coll., 1990 ; Bonnaire et coll., 2002). L'objectif de ces deux types d approches étant
d estimer au mieux les limites a rupture des Spécimens testés.

Les réaultats des reldions entre DMO DXA et limites & la rupture indiquent des
coefficient de détermination compris entre 0,42 et 0,72 lorsque la mesure est rédisée au col
fémora et entre 0,45 et 0,66 lorsgue la mesure est rédisée au grand trochanter (Beck et call.,
1990 ; Lochmuller et coll., 1998 ; Cody et coll., 1999 ; Kukla et coll., 2002). Pour les
relations entre DMO de I'os trabéculare mesurées par QCT et limites a la rupture, les
coefficients de détermination sont & peu prés du méme ordre avec des vaeurs comprises
entre 0,26 et 0,64. Une éude se différencie cependant quant a la méhode de mesure des
DMO puisque ces mesures ne sont pas rédistes sur des coupes mais sur des zones
volumigues (Lang et coll., 1997). Dans ce cas, la résstance a la rupture des spécimens testés
et expliqguée a 79% par la DMO trabéculaire de la zone du grand trochanter. Enfin,
concernant les DMO corticales (souvent mesurés dans la zone calcar), s une étude basée sur
la méhode classque indique quil nN'exige aucune relation avec la résistance mécanique
(Smith et coll., 1992), I'éude baste sur la méthode volumique affiche un coefficient de
détermination de 66%.
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Nombreet Age Angledeladiaphyse/ Vitesse de Compression Répartition des Fractures Limitealarupture
sexes des moy + SD Direction dela Force cervicales trochanteriennes moy + SD
spécimens
Esses & Coll. 4 hommes, 62-92 ans Axedeladiaphyseparaléleala 52,8 mm/min. 100% 0% 5020 N
(1989) 4 femmes direction verticale Qelaforce de (200-9550)
compression
Beck & Call 11 hommes 69,8+13,8 ans Axedeladiaphyse paralléleala 5 mm/min. 95% 5% 1500- 13000N
(1990) 11 femmes (34-90 ans) direction verticale Qelaforce de
compression
Lochmilller & 34 hommes Hommes: Axe deladiaphyse paralléleala 60 mm/min. 83% 17% 933-7000N
Coll. (1998) 24 femmes 81,2+ 8,7 ans direction verticale delaforce de (premier seuil 2 500N puis
Femmes: compression augmentation du seuil de 200N
83,7+ 10,6 ans jusqu’ arupture: essai en fatigue)
Lochmiller & 103 fémurs: 80+10ans Axedeladiaphyse paralléleala 390 mm/min. 90% 10% Hommes: 4420 + 1680 N
Coll (2002). 42 hommes 46-97 ans direction verticaledelaforce de Femmes: 2910 + 930 N
63 femmes compression
Leichter & 9 hommes, 63+ 15ans Adduction de 9° de la diaphyse/ 5 mm/min. 100% 0% 6480 + 3453 N
Coll. (1982) 9 femmes (32-83 ans) direction verticaleclielaforce de (1599-12753)
compression
Alho & Caoall. 18 hommes, 57-87 ans Appui des fémurs sur les condyles 5 mm/min. 95% 0% 5490
(1988) 18 femmes (« configuration physiologique ») (5% diaphysaire) (2750 -9610N)
Bonnaire& 42fémurs: 31-83 ans Adduction de 9° de ladiaphyse/ 150mm/min. 100% 0% 9265+ 2899 N
Coll. (2002) 13 hommes direction verticale delaforce de (4000-12000N)
10 femmes compression
Kukla & Call. 13 hommes 78+ 114ans Adduction de 12° de ladiaphyse/ 10 mm/min. 100% 0% Moy.: 8430N
(2002) 7 femmes 48-92ans direction verticaleclielaforce de
compression
Kaufer & Coll. 4 fémurs, sexes Moy : 22 ans Adduction de 24° de ladiaphyse/ 12,7 mm/min. 100% 0% 10202 + 2393 N
(1974) non définis direction vertica]ec_lelaforce de
compression
Smith & Coll 22 fémurs Adduction de 24° de ladiaphyse/ 12,7 mm/min. 100% 0% 4937-16148 N
(1992) direction verticale t_ielaforce de
compression
Lang & Call 13 fémurs 73 t11ans \dduction de 20+3° de ladiaphyse/ 30 mm/min. 100% 0% 3500- 13000N
(1997) (55-92 ans) direction verticale delaforce de
compression
Cody & Caoll. 28 hommes, 42-93 ans Adduction de 25° de ladiaphyse/ 12,7 mm/min. 100% 0% 9920+ 3219 N
( 1998) 23 femmes direction verticale t_ie laforcede
compression

Tableau 12 : Tableau récapitulatif des différentes é&udes ayant utilisés des essais mécaniques en configuration d’ appui monopodal.

Les trois grands groupes de configuration sont différentiés selon I’ adduction de la diaphyse par rapport a la direction de la force : en jaune, adduction = 0° ; en rose, adduction”™
12°; en vert, adduction™ 24°
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Pour ce type de configuration, peu d auteurs (Bonnaire et coll., 2002 ; Kukla et call.,
2002) ont estimé les relations directes entre paramétres géométriques et données mécaniques.
Pour ces deux éudes, les réaultats concernant la largeur du col fémora (NW) e I'angle
cervico-digphysaire (NSA) sont assez cohérents puisque une relation faible mais sgnificative
et annoncée pour lalargeur du col fémord (0,25<r%<0,28) aors que pour I'angle cervico-
dyaphysaire la relaion n'est pas dgnificative dans les deux cas. Par contre, concernant la
longueur de I'axe du col fémora (FNAL) ces deux éudes divergent avec une reation
moyennement  Sgnificative annoncée dans I'éude de Kukla & Coll. (r>=0,40) aors que
Bonnaire & Call. ne trouve aucun lien dgnificatif de ce parametre avec la limite a la rupture
des fémurs testés. Enfin, le diamétre de la téte fémorde (HW) mesuré par Bonnaire & Call.
semble expliquer une patie de la variabilité des limites a la rupture enregistrées lors de son
étude.

Les approches multifactoridles utilisant des régressons multiples cdassques ou pas a
pas sont diffidles a comparer entre-dles puisque, suivant les éudes, les paramétres
géométriques mesurés par les auteurs ne sont pas les mémes. Néanmoins, dans toutes les
éudes Uutilisant cet outil detidtique, la varidble principde et une vaiable denstométrique,
I’gpport des paramétres géométriques en tant que variable secondaire éant dgnificatif (Lang
et coll., 1997 ; Cody et coll., 1999 ; Kukla et coll., 2002). Le melleure modde datistique
(Lang et coll., 1997) utilise comme paramétre denstomérique, la DMO du col fémord
(mesuré par QCT), et comme parametres géométriques, la FNAL et la section minimde du
col, tous deux mesurés en 3D par QCT. Aind dans cette éude, 93% de la varidbilité de la

rés stance mécanique des fémurs testés est expliquée par ce modele.

Enfin, quelques auteurs ont réaise des andyses biomécaniques caculant les efforts
théoriques limites en fonction des dendités et des parametres géométriques mesurés (Beck et
coll., 1990 ; Cody et coll., 1999 ; Bonnaire et coll., 2002). L’anayse structurale 2D proposée
par Beck & Call. a partir d'une acquisition DXA indique un coefficient de dé&ermination de
0,77 (contre 0,62 pour la mesure de DMO seule) entre la limite a la rupture prédite et celle
enregidrée au cours de I'expérimentation (Beck et coll., 1990). Une approche un peu plus
dmple Bonnaire et coll., 2002 cdculant la contrainte au niveau du col fémora (Force a
rupture divisée par une gpproximation de la section du col) permet d obtenir un coefficient de
déermination de 0,59. Enfin, I'approche de moddisation 3D pas déments finis a partir
d acquisitions QCT mis au point par Cody & Coll. donne de bons résultats puisque leurs
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modeles expliguent 84% de la vaiabilité des charges maximades enregidrées avant la
fracture.

Pour conclure sur cette patie, il gppardt que I'intégration de parametres
géomériques dans des andyses multivariables ou biomécanique permet de mieux
goprénender la résstance mécanique des spécimens testés, d'autant plus S les données
macro-architecturales sont intégrées dans une approche 3D (Lang et coll., 1997 ; Cody et
coll., 1999).
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Auteurs Echantillons Essais M écaniques Mesures : Imagerie Médicale
4 ; Diaphyse paralléle al’ axe de CT :
8 fémurs proximaux QCT:
Esses& Coll. conservation -20°C chargement ) ) DM O trabéculair e 2 sections situées en zones subcapital e
(1989) 4 hommes-4 femmes compression verticale (528 | et mi-col
a0es: 62-92 mm/min.) appliquée atraversun
ages; bz-d2ans moule sur latéte fémorale
DXA :
Diaphyse parallélealaxede DMO: Col fémoral et triangle de Ward
. . chargement
Beck & Coll. 20 fémurs proximatix Encastrement de ladiaphyse Géomeétrie et paramétres biomécaniques:
: rﬁ"lnser"a“o" dans du aunelongueur égaleasfoisla | Angle Cervico-diaphysaire (NSA)
(1990) ormo distance delalongueur ducol | Ajredela Section ami-col (CSA)
compression verticale (5 Moment d'inertie (CSMI)
mm/min.) appliquée atraversun | Force de tension du col
moule sur latéte fémorale Force de compression du col
Force de cisaillement du col
. . . Radiographie : Singh Index
Smith & Coall. + 22 fémurs proximaix Adduction de 24° . 9
+ conservation : -10°C compression verticale (12,7 | Q&L o ) o R
(1992) - &ges et sexes inconnus mm/min.) appliquée & travers un ~ bmo trabéculairesur 6 cylindresrépartis danslatéte
moule sur latéte fémorale fémorale, lecol et le grand trochanter
DM O corticale dans|azone calcar
s Adduction de 20+ 3° DMO trabéculaireet corticale de 3 zones : volume co
Lang & Coll " ;Spf:rr:weusrs proximaux dont O trabéculai icalede3 | |
5 hommes, 8 f compression verticale (30 fémoral, volume trochanter et volume englobant les 2
(2997) 730+ 116’ 55.02 mm/min.) appliquée atraversun | précédents
11 ans(55-92 ans) moule sur latéte fémorale Géométrie 3D : FNAL, minCSA
58 fémurs Diaphyseparalléleal'axede | DXA (réaliséin situ) :
proximaux, excisés 18 cm en = ;
dessous du petit trochanter chargement CMO et DMO fémur : grand trochanter, col fémoral,
Lochmiiller & Conservation dans du Fixation de la diaphyse triangle de Ward
formol (appui ponctuel) DMO vertébrale: L2-L4
Coll (1998) 34 hommes, &ge moy.: Q);lclg(é%com/;)rgsslon d ul ca P
812+8.7ans verticale 60 mm/min. (pasde trasons au Calcanéum;
’24f ' R ) 200N), appliquée atraversun SOS, BUA, Index de Rigidité (IR)
GMIMES, agémoy..: moule sur latéte fémorale
83,7+10,6 ans
DXA :
51 fémurs proximaux . DMO totale, grand trochanter, et col fémoral
Adduction de 25 °
28 hommes, 23 femmes Encastrement 14 cm en QT N N
Cody & Caoll. 42-93ans dessous du petit trochanter Géométrie3D: FNAL, diamétre de latéte, largeur du col
2 sous groupes de 6 DMO : coupes de 3 cm au col fémoral, grand trochanter et
(1999) 23 fémurs: 1 pour constituer pré chargement de 22 kg tétefémorale P 9

lesmodeéles (groupe 1),
I"autre pour les évaluer
(groupe 2).

compression verticale (12,7
mm/min.) appliquée atravers un
moule sur latéte fémorale

MEF: Détermination d' une raideur globale en delastructure
en fonction des propriétés matériaux définies a partir des
données QCT.

Bonnaire & Coll.

42 fémurs proximaux
13 hommes, 10 femmes

Adduction de 9°
Encastrement 10-15 cm en
dessous du petit trochanter

Radiographie PA O (rotation interne 10°) :
Géométrie: FNAL, Longueur du col, diamétre du col,
angle collo-diaphysaire, longueur du bras de levier

QCT:

(2002) age: 31-83ans Compression verticale DMO : Téte fémoral -Col fémoral - grand trochanter
conservation : -20°C (150mm/min) préchargement de Parametres Biomeécaniques :
20N Calcul de contrainte au col fémoral
Correction delaforcedu brasdelevier et del’angle
Adduction de 12° Radiographie LAT et PA :
4 . Encastrement 10-15 cm en Géométrie: FNAL, diametre de latéte, largeur du col,
Kukla & Call ig Lir::rj;s pr;»f(;:;u; dessous du petit trochanter angle cervico-diaphysaire.
(2002) = Compression verticale

agemoy.: 78,6+11,4 ans

(10mm/min.) appliquée atravers
un moule sur latéte fémorale

DXA : MesuredelaDMO au grand trochanter, totale et au col
fémoral

109/259




A. LE BRAS

Résultats

Conclusion

Fractures : 100% de fracturescervicales
Réagression linéaire :
DMO : Col Fémoral (section subcapitale) > r2=64%

Régression non-linéaire :
DMOvs. Energie: r2= 0,90

Lesrésultats de cette étude montrent que la mesure de DMO par
QCT au niveau du col fémoral est un bon indicateur dela
résistance mécanique fémorale. Néanmoins, la forte relation
trouvée entre énergie a rupture et DMO QCT peut étre mise en
doute du fait d’ une modélisation non-linéaire appliquée sur un
échantillon defaibletaille.

Fractures : 96% de fractures transcervical es, 4% de fracture pertrochanteriennes
Régression linéaire:
DMO : Col Fémoral (r2=62%) - Grand trochanter (r2=55%) - Triangle de Ward (r2=51%)
Géométrie: CSA— CSMI — NSA
Calculs biomécaniques: Prédiction delaforce en compression : r2 = 43%
Prédiction delaforceentension: r2=77%
Prédiction delaforce en cisaillement : r2 = 69%

Les parameétres biomécaniques calculés par le logiciel HSA
permettent de prédire leslimites a rupture enregistrées lors des
essais de meilleure fagon que les parametres DMO classiquement
mesur és par les appareils DXA. Pour cette prédiction le meilleur
parametre parait étre la limite du col fémoral en tension sous
I"action de la composante normale de la force de chargement.

Fractures: 100% de fractures transcervicales
Singh Index : mauvaise reproductibilité inter et intra observateur, mesure |aissée de coté
Régression linéaire:

DMO : téte fémorale (r2 =65%) - Col Fémoral (r2=56%) - Grand trochanter (r2=50%) -M étaphyse (r2=29%) -
Corticale (r2=4%)

L’ essai mécanique produit des fractures de méme type pour tousles
fémurs. Les études évaluant larelation entrelalimite alarupture
et les DMO mesurés par QCT mettent en évidence les zones de la
téte fémorale, du col et du grand trochanter. Larégion
métaphysaire et corticale n’explique que trés peu leslimitesa la
rupture enregistrées.

Fractures : 100% de fracturescervicales
Régression linéaire:
DMO trabéculaire: Trochanter (r2=79%) - Région totale (r2=77%) - Région col fémoral (r2=59% )
DMO intégrale: Trochanter (r2=66%) - Région totale (r2=66%) - Région col fémoral (r2=47%)
DMO corticale: Région totale (r2=66% )
Régression multiple pasapas:
DMOyrab coi+ FNAL + minCSA > r2=93%
DMOyrab troch + FNAL + minCSA - r2=89%
DMOcort tota+ FNAL +minCSA - r2=82%

Cette étude utilise un protocole QCT de mesure dela DMO trés
différents des méthodes classiques. Les mesures sont réalisées sur
des volumes définissant des régions d’ intérét osseux. Les résultats
sont meilleurs que pour les études précédentes utilisant un
protocole de mesure QCT classique et I’ addition de données
géométriques 3D améliore également la qualité des résultats.

L’ application clinique de ce type de protocole QCT sur |I' ESF
serait un outil tresintéressant pour I’ étude du risque fracturaire.

Fractures : 83% de fractures transcervicales, 17% de fractures pertrochanteriennes

Régression linéaire (ensemble de |’ échantillon) :

Poids, Taille et Poids/Taille: r2= 34%, r2= 33% et r2= 37% respectivement

DMO fémur : col fémoral (r2=42%) — Grand trochanter (r2=45%) — Triangle de Ward (r2=29%)

DMO vertebres: L2-L4 (r>=16%)

Ultrason calcanéum: SOS (r2=36%) — BUA (r2=36%) — IR (r2=45%)

Régression multiplepasapas:

Ensemble del’ échantillon: CMO + IR-> r2=53%

Fracturestranscervicales: Poids + IR = 64%

Analyses séparées homme-femmes: BMD col fémoral est e meilleur prédicteur (pas de quantification...)

Les mesures D XA réaliséein situ montre desrelations plus faibles
avec lalimitealarupture que celles observées a partir de mesure
invitro.Cerésultat est |a conséquence de la prise en compte de
graisseslorsdelamesurein situ, alors

L’index de rigidité mesuré par ultrason semble étre un paramétre
permettant d’ estimer la limite ala rupture de maniére équivalente
voire supérieure aux mesures de DMODXA. Néanmoins, |’ essai
mécanique utilisé et |’ utilisation de spécimens conser vés au formol
peuvent étre sources de biais pour une comparaison avec des
études de méme type.

Eractures : 87 % de fractures sub-capitales (cliniques) ; 13 fractures transcervical es obliques

Groupe 1, Constitution du modele :
DXA, régression linéaire DM O col fémoral : r2-> 72%
QCT, régression multiple pas a pas avec DM O e fém. + Larg.Col Fém. : 2 r2=66%
MEF, indice derigidité delastructure: r2-> 82 %

Groupe 2, Modele de prédiction :
DXA, régression linéaire DMO col fémoral : r2-> 57% (n=24)
QCT, régression multiple pas a pas avec DM O e fém. + Larg.Col Fém. : > r2 = 66% (n=26)
MEF, indice derigidité delastructure : r2-> 84 % (n=26)

Le modeéle derégression utilisant laraideur globale des Modéles
Eléments Finis (issus du CT-scan) est le meilleur pour prédirela
limite &alarupture pour I’ essai mécanique utilisé dans cette étude.
Le modele prédictif créé a partir des mesures géométriques et
DMO issues CT-scan fournit des résul tats | égérement moins bons,
le modéle DMO issu de la mesure DXA étant le plus mauvais.
Cependant, la non prise en considération de 2 spécimens dans
I"échantillon test pour laDXA génére un doute vis a vis des
conclusionstirés a propos de ce systéme.

Eractures : 100% de fracturescervicales

Régression linéaire :

DMO : téte fémorale - r2=0,55 ; col fémora - r2= 0,26 ; trochanter > NS
- Géométrie: FNAL - Non Significatif; Brasdelevier - r2=0,1 ; Diamétre du col - r2=0,28 ; Angle collo-
Diaphysaire - r2=0,14

Parametres biomécaniques : Force corrigée dubras delevier vs. DMO téte fémoral - r2= 0,59

Lesrésultats de cette étude indiquent d’ une part desrelations
moyennes entrela DMO QCT et lalimitealaruptureselonlesite
de mesure(sauf pour la zone trochanter), et d’ autre part des
relations faible (diamétre du col notamment) a non significatives
(FNAL) pour les parametres géométriques évalués. L’ approche
structurale visant a évaluer la contrainte plutét que la forceou a
corriger celleci du brasdelevier ou del’angle collo-diaphysaire
(approximation du moment a rupture) n' augmente pas
significativement la relation avec laDMO.

Fractures : 100% de fractures transcervicales de type B (classification AO)

Régression linéaire :

DMO : Grand trochanter (r2=66,3%) - Région totale (r2=62,3%) - Région col fémoral (r2=51,8%)
- Parametres géométriques: Diamétre de la téte fémorale (r2=50,8%) - FNAL (r2=39,7%) - Largeur du col
(r2=25,2%) - NSA (r2=10,4%)*

Régression multiple :
DMOg trocn + Diam Téte + Age = r2=80,5%
DMOgd troch + Diam Téte > 2 =74,4%
DMOgrd troch + FNAL + NSA - r2=72,8%

La DMO mesurée au grand trochanter est le paramétre évalué
expliquant le mieux la limitea larupture. Parmi les paramétres
géométriques mesur és seuls |’ angle cervico-diaphysairen’ explique
pas de maniére significativelalimite alaruptureobservée. S I’on
considére les analyses de régression multiple, I’ association de la
DMO avec un ou deux parametres géométriques per met d’ obtenir
des modél es significativement plus prédictifs que les modéles
monovariables.

Tableau 13 : Tableau récapitulatif des différentes études ayant utilisés des systémes d’'imagerie pour estimer la
résistance mécanique de fémurs proximaLix testés dans une configuration d' appui monopodal
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2.2. Les essais en configuration de chute sur le coté.

Les mécanismes d'une fracture lors d'une telle chute sont dépendants de nombreux
facteurs: la violence de la chute (dépendant notamment de la taille et du poids du sujet), le
point dimpact sur le grand trochanter (orientation plus ou moins laéde de la chute),
I’amortissement de la chute (épaisseur de tissus mous et capacité du sujet a appréhender la
chute) et la capacité gructurde du fémur proximd a résister a I'énergie qui lui est tranamise
lors de I'impact (dépendant de la norphologie et des propriétés mécaniques du tissu 0sseux).
Tout comme pour I'appui monopoda, une éude expé&imentde est a la base des différents
travaux visant a produire des fractures cliniques de I'ESF suite a une chute sur le grand
trochanter (Backman, 1957). Une seule éude utilise un montage mécanique différent avec un
encastrement de la digphyse et du grand trochanter de facon a obtenir exclusvement des
fractures du col du fémur lorsque la charge et appliguée sur la tée fémorde

perpendiculairement al’ axe digphysaire (Dalen et coll., 1976).

Parmi les travaux utilisant une variante du montage mécanique de Backman & call.,
des divergences exigent au niveau du choix des auteurs a Smuler des chutes avec des points
d appui sur le grand trochanter plus ou moins pogtérieurs et plus ou moins hauts. Le réglage
de la rotation interne du col fémora par rapport a I'axe digphysaire aind que I’adduction
imposée permettent de choisir un point d'impact spécifique a un type de chute (Figure 33 et
Figure 34). Ces disparités de montage ont un effet sur la proportion et le type de fracture
rdevés. Aind, sdon le type d'essa, la digribution des stes de fractures se locdisera plutét
dans la zone cervicde ou trochanterienne. |l est a noter que les réaultats et conclusions des
auteurs sont spécifiques au type de configuration adopté et ne peuvent s extrapoler a bus les
cas de chute. La plupart des auteurs utilisent néenmoins un avec une rotation interne du
col fémora de 15° et une adduction digphysaire de 10° (Courtney et coll., 1994 ; Courtney et
coll., 1995 ; Cheng et coll., 1997 ; Lochmuller et coll., 2002). Afin d' évauer I'influence des
orientations du col fémord lors de la chute, Pinilla & Coll. (1996) ont éudié trois types de
configuration en fasant varier la rotation interne du col fémord. Pour une vitesse de
chargement identique, la résstance a la rupture des spécimens semble diminuer en fonction
de I'accroissement de I'angle de rotation interne du col. Cependant, comme il ne s agissait
pas des mémes spécimens dans les trois types de configuration, ces conclusons ne sont pas

définitives.
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Figure 33 : Schémaillustrant les points d’ application des efforts extérieur sau niveau du grand
trochanter et delatétefémorale sdon I’ orientation du col fémoral par rapport aladirection dela charge
decompression - d'aprésPinilla et coll., 1996 -
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Figure 34 : lllustration schématique des configurations géométriques utilisées pour le positionnement de
la diaphyse dansles essais en configuration de chute sur le coté—a) d’aprésLotz et Hayes, 1990, b)
Pinillaet coll., 1996 .

Il exige égdement une grande variabilité des vitesses de chargement utilisées par les
différentes équipes (15 <Vgplacement< 6000 mm/min). Le choix de vitesses éevées ( ~ 6000
mm/min.) sexplique par la volonté de nombreux auteurs (Courtney et coll., 1994 ; Pinilla et
coll., 1996) de reproduire au mieux les vitesses phydologiques mesurés  lors
d expé&rimentations in vivo de chute sur le cté (Robinovitch et coll., 1991 ; van den
Kroonenberg et coll., 1996). Cependant & ces vitesses, les capteurs utilisés doivent avoir une
trés grande frégquence dacquisition e les moddisaions mécaniques doivent prendre en
compte les paramétres viscodagtiques du tissu osseux ce qui rend plus complexe la
résolution numérique de tels moddes. Cest donc pour ces principaes raisons que la mgorité
des auteurs utilisent des vitesses de chargement quas Statiques (Dalen et coll., 1976 ; Lotz et
Hayes, 1990 ; Lang et coll., 1997). L’augmentation des vitesses de chargement influence
bien sir les vaeurs de limite a rupture relevées au cours des essais avec une augmentation de
larésstance mécanique et de larigidité de la structure (Courtney et coll., 1994).
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Nombreet Age Configuration Vitessede Répartition des Fractures Limitealarupture
sexes des Moy. (SD) Rotation | Orientation | Orientationde | Compress | cervicales trochanteriennes V< 100mm/min. V>100mm/min.
spécimens | [min-max] | internedu axe laforce ion
col fémoral | diaphysaire
Dalen & 61 fémurs 60%
g o i A i ® 0 -
Coll. (]_976) ;42212: [31-93 ang] 0 Verticale horizontale 15 mm/min. (40% non définie) 0% 1000 - 10000N
Lotz & Coll. 12 fémurs w00/
(1990) 7 hommes 69 (9) ans 30° horizontale verticale 42 mm/min. - - 778-4039 N
5femmes
Lang & 26 fémurs: 30°/
© i i 0, 0, ~ -
Coll. (1997) 85?:2:171? 73 (11) ans 20 horizontale verticale 30 mm/min. 38% 46% 600 - 4600N
Pinilla & 33 fémurs, sexes 0°, 15° et 30° G 0°: 100% 0°: 0% 0° : 4050 + 900N
Coll. (1996) B 11 fémurs/ s verticale 6000 mm/min. 15°:73% 15°:27% 15° : 3820+ 910N
configuration 30° : 100% 30°: 0% 30° :3060 + 890N
Courtney & 7238u n16?)50:0N
AE
Coll. (1994) (120mm/min.)
SUrS - etsi . 7750+1000N
20 fémurs: Sujetsjeunes: ] -
13 hommes 31,7 (12,5) ans . 10°/ . T G (S
7 femmes Sujets &gés : 15 horizontale verticale et 6000 66% 33% Ages:
ﬁlﬁﬁs mmmin. 3500+1200N
B (2120mm/min.)
4250+1200N
(6000mm/min.)
Courtney & T 726]3u TESQON
A 3 +
Coll. (1995) 1lg r:emurs. SEi(d) @i 15° 10°/ verticale 120 mm/min. 100% 0% Ages:
fomm& Sujets agés : horizontale : 3440+1330N
7femmes 74.(7,4) ans
Cheng & CHEIIE sl;o(Tg)]?s 10°/ . . 4000N
Coll (1997) 36 hommes Errrrres 15° horizontale verticale 840 mm/min. 40% 60% (1100-8700N)
il 71(15) ans
Lochmulle 103 fémurs:
42 hommes 80 (10) ans o 10°/ f ; o o Hommes: 4230 +1530N
r (géo%gl)l . 63 femmes [46-97 ans] 15 horizontale verticale 390 mmy/min. 52% 25% Femmes: 3070+ 1060 N

Tableau 14 : Tableau récapitulatif des é&udesayant réalisé des essais mécaniques en configuration de chute sur le coté.
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Les systemes dimagerie utilisés afin d'estimer les propriétés de résstance mécaniques
des spécimens dans cette configuration d'essa sont essntidlement la DXA e la QCT.
Quelgques soient les stes de mesures, les DMO DXA ont des corréations fortes (0,63<r2<0,92)
avec les limites a la rupture enregistrées au cours des essais (Dalen et coll., 1976 ; Courtney et
coll., 1994 ; Courtney et coll., 1995 ; Pinilla et call., 1996 ; Cheng et call., 1997). Il enest a
peu prés de méme pour les mesures de DMO trabéculaire rédisées par QCT avec des
coefficients de détermination compris entre 0,52 et 0,87 (Lotz et Hayes, 1990 ; Cheng et coll.,
1997 ; Lang et coll., 1997). Pour les DMO corticaes, les coefficients de déermination sont plus
fables avec des valeurs comprises entre 0,07 & 0,48 suivant la zone de mesure évauée (Lotz et
Hayes, 1990 ; Cheng et coll., 1997 ; Lang et coll., 1997).

Concernant les parameétres géométriques, I'influence de la FNAL («Femora Neck Axis
Length» ou longueur de I'axe du col fémord) sur la limite & la rupture semble dépendante de la
rotation interne du col fémora utiliste lors de I'essai puisque pour des rotations de 0° aucune
reldion n'est trouvée entre ce paramétre et les limites & la rupture (Lotz et Hayes, 1990 ; Pinilla
et coll., 1996). Par contre, lorsgue la rotation interne est de 15° ou 30° des relations moyennes a
fortes (0,24<r2<0,73) sont trouvées entre ce paramétre et la résistance mécanique des gpécimens
(Pinilla et coll., 1996 ; Cheng et coll., 1997). Une seule éude S est intéressée a I’ angle cervico-
digphysaire et a la largeur du col pour estimer la résstance mécanique des Emurs testés Cheng
et coll., 1997, avec une relation faible pour la largeur du col (r=0,22) et non dgnificative pour
le NSA. Pluseurs auteurs ont égdement évaué I'intérét de I'aire de la section (CSA) et du
moment d'inertie de la section (CSMI) pour estimer les limites a la rupture. Cependant pour la
mesure de ces parametres, il et important de différencier les éudes utilisant comme données
sources des images DXA (Courtney et coll., 1994 ; Courtney et coll., 1995 ; Pinilla et call.,
1996) de cdles utilisant des coupes QCT (Lotz et Hayes, 1990 ; Cheng et coll., 1997). En effet,
les CSA et CSMI obtenus par DXA ne sont pas caculées & partir de la section rédle mais a
partir des profils d aténuation (Martin et Burr, 1984 ; Beck et coll., 1990). Ces vaeurs sont
donc directement dépendantes des valeurs de DMO DXA et les corrdations avec les données
mécaniques sont du méme ordre que pour les DMO (0,64<r%<0,79 pour la CSA et 0,36<r%0,75
pour la CSMI). Par contre, les CSA QCT sont des mesures réalisées a partir de vraies sections
du col fémord, et dans ce cas, les mesures d'aires sont indépendantes de la mesure DMO
volumique. Dans ce cas le coefficient de détermination entre CSA et limites a la rupture se dtue
entre 0,21 et 0,60 (Lotz et Hayes, 1990 ; Cheng et coll., 1997) pour la section d' os totae et entre
0,66 et 0,83 lorsque seule | aire corticale est prise en compte (Cheng et coll., 1997).
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Tout comme pour les éudes sur les essas en appui monopodd, I'intégration de
paramétres géométriques dans des régressions linéaires multiples ayant pour varigble principae
une vadeur de DMO, entraine une amdioration sensble sgnificative de la prédiction de la limite
alarupture (Lotz et Hayes, 1990 ; Lang et coll., 1997).
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Auteurs Echantillons Essais M écaniques Mesures : Imagerie Médicale
- 61 spécimens Axe diaphysaire verticale Spectrophotométrie a Rayons X (ancétredelaDXA) :
- 7hommes ; 54 femmes Force horizontale appliquée sur la téte CMO du col fémoral
- age 31-93 ans fémorae Moment d'inertie
Dalen & Coll. Axedu col : 0° rotation interne Pa[ amét[&s piomécaniques fonction de la CMO et de
(1976) Vitesse de déplacement : 15 mm/min. paramétres géométriques
- 12 fémurs proximaux Configuration de Backman Radiographie PA : Mesure delalongueur du col (différent du
- 7 hommes, 5 femmes Axe diaphysaire incliné de 30° /| paramétreclassique), diamétre delatéte.
- agemoy.: 69+ 9 ans I"horizontale QOCT:
Lotz & Coll. Axe du col en rotation interne de 30° DMO trabéculaire (g/em3): sections subcapitale,
(1990) Vitesse de déplacement 42 mm/min basicervicale et intertrochanterienne + DMO corticale de la

région calcar

Géométrie: Aire des sections totale ou trabéculaire des 3
régions précitées

Biomécanique: calcul de résistance arupture max.

Courtney & Caoll.
(1994)

10 paires de fémurs de
sujets agés (age moy.: 74+ 7
ans)

10 paires de fémurs de
sujets jeunes (age moy : 32 +
12 ans)

conservation : -20°C

- Axediaphysaireincliné de 10°/ I horizontale
- Axedu col enrotation interne de 15 °

- Téte placée dans moule PE

- Grand trochanter moulé dans du PMMA

- Appui ponctuel au grand trochanter

- Translation horizontale et rotation autour de
ladiaphyselaisséelibre

- 2 vitesses de chargement: 120 mm/min et
6000 mm/min.

Radiographie PA :
Géométrie: FNAL et lalargeur du col
DXA « pencil beam»:
DMO : région col fémoral et grand trochanter

Géométrie: FNAL + CSA et CSMI a mi-col et ligne
intertrochanterienne

Courtney & Caoll.

8 paires de fémurs de
sujets agés (age moy.: 74+ 7
ans)

9 paires de fémurs de

Idem, sauf qu'il n'y aqu’une vitesse de
chargement utilisé pour cette étude :

idem

(1995) sujets jeunes (Age moy : 33 + 120mm/min.
13 ans)
conservation : -20°C
3 groupes de 11 fémurs - Axediaphysaireincliné de 10°/ I' horizontale [ DXA « pencil beam»:
- &ges moy.: 79+1lans; |- Axe du col en rotation interne de 0°,15 ° et DMO : région totale
81+7 anset 74+1lans 30° suivant les groupes. Géométrie: FNAL, CSA et CSMI ami-col
conservation : - 20°C - Téte placée dans moule PE
Pinilla & Coll. - Grand trochanter moulé dansPMMA
(1996) - Appui ponctuel au grand trochanter
- Translation horizontale et rotation autour de
ladiaphyselaisséelibre
- vitesse de chargement : 6000 mm/min.
13 fémurs proximavx dont L1I—DMO trabéculaire et corticale de 3 zones: volume col
Lang & Coll 11 apparies compression verticale (30 mm/min) fémoral, volume trochanter et volume englobant les 2
(1997) 5 hommes, 8 femmes appliquée atraversun moule sur latéte précédents
" fémorale
73+ 11ans(55-92 ans) Géométrie3D: FNAL, minCSA
64 fémurs proximaux - Axediaphysaireincliné de 10°/ I horizontale | Radiographie PA : o o
36 hommes (dge moy.: |- Axedu col enrotation interne de 15 ° Géométrie: FNAL, NSA, largeur minimale du col, épaisseur
67+15 ans), - Téte placée dans cupuleincurvée de corticale de largeur minimale du col.
28 femmes (&ge moy.: | . Grand trochanter posé sur une gomme .
Cheng & Coll 7115 ans) - Translation horizontale et rotation autour de | DXA « pencil beam» :
(1997) conservation : -20°C ladiaphyse laissée libre DMO : col fémoral, grand trochanter, totale
- vitesse de chargement : 840 mm/min. QCT:
DMO: col fémoral (cortical et trabéculaire), grand
trochanter

Géométrie: CSA col fémoral (totale et corticale), CSA
trochanter
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Résultats

Conclusion

Fractures : Fracturescervicales

Régression linéaire :
CMO col fémoral : r2=79% (tous | es spécimens),
Spécimens féminins: CMO col fémoral r2=61%; J:r2=51%; | : r2=51%

Cette étude montre I'intérét de la technique d’imagerie par rayons X a
double énergie pour évaluer la résistance mécanique de I'extrémité
supérieure du fémur lorsque ceux ci sont testés en configuration de chute.

Fractures : Fractures transcervicales (25%), basicervicales (25%) et intertrochanteriennes (50%)

Régression linéaire:

DMO QCT: subcapitale: r2=52% - basicervicale: r2=45% - intertrochanter :r2z=87%- cortical :
r2=48%

Paramétres composites (DMO * Aire o0s): subcapitale: r2=54% - basicervicale: r2=54% -
intertrochanter r2=93%

Paramétres biomécaniques : subcapitale : r2z=37%- basicervicale : r2=60% - intertrochanter : r2=42%

Cette étude souligne I'intérét d'utiliser des paramétres composites

associant informations DMO et données géométriques afin de prédire la
limite a la rupture de fémurs testés en configuration de chute. Mémesi elle
est réalisée sur un échantillon de faible taille les résultats semblent trés
encourageants pour des approches de ce type.

Fractures : Fractures subcapital e (33%), transcervicale (33%) et pertrochanterienne (33%) (quelque soit
I'age)
Comparaison sujets jeunes—sujets 4gés :

sujets jeunes 17% plusrigide que | es sujets agés a 42mm/min.

sujets jeunes 30% plus rigide que | es sujets agés a 1200mm/min.

Comparaison vitesse de déplacement :

6000mm/min. vs 120mm/min.: 12% plus résistant et 104% plus rigide pour les sujets jeunes ; 21%
plusrésistant et 92% plusrigide pour les sujets agés.
Régression linéaire :

DMO DXA: col fémoral : r2=72% — grand trochanter : r2=63%

Géométrie DXA : CSA mi-col: r=77%, CSMI mi-col r2=49%; CSA et CSMI ligne
intertrochanterienne: NS; FNAL spécimens de sujets agés (r2=63%), non significatif pour les sujets
jeunes

Cette étude in vitro reprend une version modifiée de la |’ essai mécanique
de Backman. La comparaison entre sujets jeunes et agés montre que les
sujets ont des fémurs plus résistants quand ils sont jeunes. De méme,
lorsque I' on compare les vitesses de déplacement, on observe que plus|a
vitesse est grande plus les fémurs sont résistants et rigides.

Les relations entre données issues de |I'imagerie et essais mécaniques
soulignent des corrélations entre DMO et limites a rupture, les paramétres
géométriques présentant également des liens significatifs surtout pour la
CSA et la FNAL (sujets agés uniquement)

Résultats apeu pressimilairesal’ étude précédente
Régression linéaire :

DMO DXA : col fémoral : r2=92% — grand trochanter : r2=73%
Géométrie DXA : CSA mi-col: r2=79%, CSMI mi-col
intertrochanterienne: NS;

r2=36%; CSA et CSMI ligne

Les résultats sont pratiquement similaires a |’ é&ude précédenteréalisée par
la méme équipe, néanmoins I’ exclusion de 2 spécimens provenant de sujets
agés pour raisons de problémes expérimentaux aménent a des corrélations
bien meilleures que dans|’ étude publiée en 1994.

Fractures:
0° : subcapitale (18%), transcervicale (55%) , basicervicale (27%), pertrochanterienne (0%)
15° : subcapitale (9%), transcervicale (18%) , basicervicale (45%), pertrochanterienne (27%)
30° : subcapitale (27%), transcervicale (45%) , basicervicale (36%), pertrochanterienne (0%)
Régression linéaire :
DMO DXA régiontotale: 0°: r2=68%— 15°: r2=68%— 30° :r2=71%
Géométrie: CSA mi-col : 0°: r2=77%—15° : r2=64%— 30° : r2=64%
CSMI mi-col : 0° : r2=64% — 15° : r2=75% — 30° : r2=62%
FNAL :0°: NS—15°: r2=73%- 30° r=57%

Cette étude évalue I'influence de I’angle d’impact sur la résistance a
rupture des fémurs testés et le type de fractures observé. Aucune relation
significative n’est trouvée entre |'angle d’'impact et le type de fracture
observée. Cependant, lorsque I’ angle augmente une baisse de | a r ésistance
desfémursest enregistrée. Quelque soit I’ angle utilisé la DMO montre une
corrélationforteavec lalimitealarupture (68%<r2<71%), tout commele
CSA et le CSMI (64%<r2<77%). Par contre concernant la FNAL, une
grande différence est observée suivant I’ angle d’impact considér é puisque
si le coefficient de détermination est non significatif pour la configuration
a0°, il présente unetrésforte corrélation pour les configurations 15° et
30° (r2z=73% et 57% respectivement)

Fractures : 54% de fractures cervicales, 46% de fracturestrochanteriennes
Régression linéaire :
DMO trabéculaire: Trochanter (r2=87%) - Région totale (r2=81%) - Région col fémoral (r2=56%)
DMO intégrale: Trochanter (r2=67%) - Région totale (r2=66%) - Région col fémoral (r2=48% )
DMO corticale : Région totale (r2=57%)
Régression multiple pas a pas:
DMOyrab coi+ MINCSA > r2=77%
DMOtrab troch + MINCSA > r2=89%
DMOcort tota+ MINCSA > r2=60%

Cette étude utilise un protocole QCT de mesure de la DMO trés différents
des méthodes classiques. Les mesures sont réalisées sur des volumes
définissant des régions d’intérét osseux. Les résultats sont meilleurs que
pour les études précédentes utilisant un protocol e de mesure QCT classique
et I’ addition de données géométriques 3D améliore également la qualité
desrésultats. L’ application clinique de ce type de protocole QCT sur |I' ESF
serait un outil trésintéressant pour |’ étude du risque fracturaire.

Fractures : 40% cervicales et 60% trochanterienne
Régression linéaire:
- Géométrieradio: FNAL : r2=24%- Largeur minimaledu col : r2=22%-NSA : NS
DMODXA : Col fémoral : r2=71% - Grand trochanter : r2=88%
DMOQCT: Col fémoral - corticale: r2=7%
Grand trochanter - trabéculaire : r2=69% - corticale : r2=28%
Géométrie QCT : Col fémorad—> airecorticale: r2=66%- airetotale : r2=21%
Grand Trochanter-> aire corticale : r2=83%- airetotale : r2=21%

Dans cette étude biomécanique réalisée a partir d’ uneversion modifiéede
I’essai de Backman, les auteurs évaluent la capacité de parameétres
densitométriques et géométriques provenant de différents systémes
d’imagerie médicale a estimer la résistance mécanique de fémurs
proximaux.

Parmi les différents modes d’imageries, la DXA (viala DMO au grand
trochanter) et le QCT (via I’aire corticale de la coupe trochanterienne)
proposent les parametres les mieux corrélés avec la limite a la rupture
(r2=88% et 83% respectivement) ; la radiographie présentant des
corrélations faibles pour la FNAL (r224%) et largeur du col (r2=21%),
voire non significative pour le NSA.

Tableau 15 : Tableau récapitulatif des différentes é&udesayant utilisés des systémesd’imagerie pour estimer
larésistance mécanique de fémurs proximaux testés dans une configuration de chute sur le cété.
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3. Géométrie et risque fracturaire de |’ ESF

3.1. Introduction

De nombreuses éudes prospectives multicentriques (€&tudes frangcaises EPIDOS,
SOF...) ont montré que la Densté Minérde Osseuse (DMO) mesurée par DXA est le facteur
le plus prédictif du risque de Fracture de |’ Extrémité Supérieure du Fémur, particulierement
lorsque la mesure et effectuée au niveau du fémur proxima (Aloia et coll., 1992 ;
Cummings et coll.,, 1993). Cependant, pour une DMO donnée un chevauchement non
négligeable exise entre les populations présentant ou non une fracture de I'ESF (Riggs et
coll., 1982 ; Bohr et Schaadt, 1983). Ce condat suggere aind le réle d autres facteurs tels
gue le mode de vie, les dtérations du systéme neuro-sensorid, la propension a chuter et la
géométrie fémorde. S I'on goute a cda, le fat que I'extrémité supérieure du fémur et le
lieu de tranamission des efforts qu'exerce le poids de la partie supérieure du corps human
aur les membres inférieurs, il parait essentied de Sintéressr a la Structure géomérique du
fémur proximd.

Aind, deux types d'é@udes se sont intéresstes a la mesure 2D de paramétres
géométriques, a patir de radiographie ou dimages DXA, &in d'évduer leur influence sur la
réssance mecanique a la fracture in vitro, e dedimer leur cgpecité a discriminer les
populations saines des populations pathologiques dautre part, dans I'objectif de mieux
discriminer les populations arisgue.

L’éude bibliographique qui suit nN'ex pas exhaudive mas regroupe les éudes,

considérées comme principales, publiées au cours de ces 15 dernieres années.

3.2. Etude bibliographique concer nant études cliniques

Un trés grand nombre de paramétres géométriques ont &é considérés au travers de ces
études. Les résultats concernant les contributions potentielles des principaux paramétres sont
résumés dans le Tableau 16. Les matériels et méthodes, résultats et conclusons de chacune
de ses éudes concernant ces paramétres éudiés sont rlaés dans le tableau de synthése
bibliographique (Tableau 18).
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HAL FNAL ND HD CSA os NSA
N «Femoral Neck _ «Head |« CrossSection| EP& sseur de
«Hip AxisLength » ] «Neck Diameter » . corticale «Neck Shaft Angle »
AxisLength » Diameter » Area»
Oui :OR > 23 Non Non
Faulkner & (ajusté age, poids, taille et DMO)
Coll (1993) Fracture Cervicale: Fracture Trochanter :
Oui:OR~> 19 Oui :OR~> 16
(] Non Non Oui : OR>1,3 Oui : OR>1,9 Oui:OR~> 14
Hg.lgge:‘_)& Coll (ajusté del’ age) (gjusté del’ age) (gjusté del’ age)
Oui : OR > 1,8 (non ajusté) Oui : OR>1,7 Non quand non ajusté Oui : OR>16 Qui : OR>2.2 QOui : OR> 2,2 Non
Peacock & (non ajusté) (non ajusté) (non ajusté) (non ajusté)
Coll (1995) Oui : OR > 2,4 (ajusté age, poids et DMO) Oui:OR~> 2,3 Oui : OR - 3,3 (gjusté DMO)
) justé DMO
Karlsson & Discordance entre données DXA et radiographiqu Discordance entre données DXA et Oui Discordance entre données DXA
Coll (1996) radiographiques et radiographiques
Fracture Fracture Trochanter :
Non Cervicale: Oui (? significative)
Duboeuf & Fracture Cervicale: Fracture Trochanter : MaisOR "1 quand
Coll. (1997) Oui : OR>1,6 Non ajusté age, taille, poids
(ajustédel’ age, du poid Non etdelaDMO
et delaDMO) 1
Gnudi & Coll. Oui : OR> 35 Non Oui : OR>36
(1999) (ajusté ou non de &ge, poids et DMO) (ajusté age, poids et DMO)
Michelotti & plen Non Non Non
Clark (1999)
Non Homme: OR > 2,1 Homme: OR > 24
Gomez & Caoll. Femmes: OR-> 2.4 Femmes: OR= 35
(2000) (pas d’ ajustement) (pas d’ ajustement)
’ Non Fracture Fracture
. Eracture Cervicale: —ees [ S
Gnudi & Coll. Oui : OR>13 _ —Cef‘g(:"_fégw : T_mﬁ‘g:tef-
(2002) (ajusté del’ age) (aiusté de age)
”Ber got & Coll. (’?sign?fLi“cmive) (’>sign(i)fLil(i:a1i ve) e o
(2002) ' '

Tableau 16 : Tableau de synthése sur larelation entreles principaux parameétres géométriques mesuréssur des supports 2D et lerisquefracturaire.

Pour chaque étude, les cases grisées signifient que les parameétres concernés n’ ont pas été éval ué, les cases rouges indiquent une absence de relation entre le paramétre concerné et le
risque fracturaire, |les cases vertes désignent une relation significative entre le paramétre et le risque de fracture. Dans le cas de relations significatives avérées, lerisque relatif de
fracture ou « Odds Ratio » (OR) est donné ainsi que les variables pour |esquelles larégression logistique a été ajustée.
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La plupart de ces travaux se sont intéresses a des distances mesurées le long de I'axe
de la hanche, du fait de I'importance biomécanique de cet axe qui transmet les efforts
provenant de la téte fémorde jusgu'a I'axe de la digphyse. Il gpparait au vu des différents
résultats que plusieurs de ces distances {ongueur de I'axe de la hanche, longueur de I'axe du
col fémord, distance ligne intertrochanterienne — centre de la téte fémorale) sont des facteurs
prépondérants dans I'évdudion du risque fracturaire (Faulkner et coll., 1993 ; Nakamura et
coll., 1994 ; Boonen et coll., 1995 ; Peacock et coll., 1995 ; Gnudi et coll., 1999 ; Bergot et
coll., 2002). Cependant, trois éudes estimant I'influence de HAL e de FNAL sur le risque
fracturaire mettent en doute ces conclusions (Gluer et coll., 1994 ; Michelotti et Clark, 1999 ;
Gomez et coll., 2000).

Figure 35 : Différents paramétres géométriques mesurés sur images 2D —d’ apr és Bergot & Coll. 2002.

AF: « HAL» Longueur de I'axe de la hanche; AE: « FNAL» Longueur de I'axe du col fémoral; NN’ :
« Neck Width » largeur du col ; CD : distance entre la ligne intertrochanterienne et le centre de latéte fémorale ;
XBF: « NSA » angle cervico-diaphysaire

Concernant  I'angle cervico-digphysaire (NSA), les conclusons sont tout auss
controversées, puisque s quelques éudes concluent a la capacité de ce paramétre a
discriminer les populations fracturées des populations normaes (Gluer et coll., 1994 ; Gnudi
et coll.,, 1999 ; Gomez et coll., 2000), une mgorité dentre-dles aboutissent a des
conclusons inverses (Faulkner et coll., 1993 ; Peacock et coll., 1995 ; Semenda et coll.,
1996 ; Michelotti et Clark, 1999 ; Bergot et coll., 2002). De plus, les éudes concluant sur
une relation postive entre ce paramétre et le risque de fracture sont en accord sur le fait que
le NSA et plus devé dans les populations fracturées. Ce résultat est surprenant d’'un point de
vue biomécanique, puisque qu'une augmentation de cet angle devrait diminuer les
contraintes de cisallement au niveau du col fémora du moins lorsque la personne et en

gppui monopodd. Cependant, lors d'un impact laéd sur le grand trochanter suite & une
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chute, une vaeur éevée de cet angle peut effectivement ére source d augmentation du risque
defracture.

La largeur du col du fémur auss a é&é pluseurs fois éudiée. Tout comme pour les
paramétres cités précedemment les postions des différents investigateurs divergent quant a la
contribution de ce paramétre dans |'évauation des populations a risque. S deux éudes
penchent pour un agpport sgnificatif de ce paramétre (Peacock et coll., 1995 ; Gomez et
coll., 2000), la mgorité des travaux tendent a prouver le contraire (Faulkner et coll., 1993 ;
Gluer et coll., 1994 ; Gnudi et call., 1999 ; Michelotti et Clark, 1999 ; Bergot et coll., 2002 ;
Gnudi et coall., 2002).

Pluseurs explications ont &é avancées pour expliquer ces nombreuses contradictions.
Une premiére explication concerne les fagons dont les méthodes d andyse daistique ont éé
appliquées. En effet, le risque reatif de fracture &ant relié a I'age, la DMO ¢ les parametres
géométriques tels que la longueur du col fémord ou le diamétre de la téte fémorde éant lié a
la tallle et dans une moindre mesure au poids. La plupart des éudes citées ont pris en compte
ces relations en effectuant un gustement des parametres 2D par rapport a ces variables.
Cependant ce n'est pas le cas pour I'ensemble dentre-éles, puisque S certaines éudes
effectuent les gustements des principales varigbles (Faulkner et coll., 1993 ; Peacock et
coll., 1995 ; Duboeuf et call., 1997), d autres ne tiennent compte que de I’ &ge (Gluer et coll.,
1994 ; Gnudi et coll., 2002) voire d’ aucune de ces variables (Gomez et coll., 2000). Ces
différences dans la fagon d'andyser les données peuvent expliquer en partie certaines des
discordances observées dans les réaultats et conclusons des auteurs. La deuxieéme cause
potenticlle de ces désaccords et I'origine des populations éudiées. En effet sdon les
travaux, des populations de type asatique, nord-européenne, latine ou américaine ont éé
étudiées dors que des différences morphométriques semblent se dégager au sein méme des
populations de race caucasienne.

Pami les différents travaux cités, la plupat ont évaué la prépondérance de ces
parametres géométriques par rapport aux types de fractures diagnogtiquées. Ici encore les
résultats sont  controversés  puisque  suivant  les  éudes, les facteurs  influencant
ggnificativement le type de fracture varient.

Nombreuses sont les explications avancees, et 9 la plupart d entre-eles ont de rédles
judtifications, des désaccords § marqués suggerent la présence de disparités importantes
entre les protocoles de mesure de ces parametres. S les erreurs relatives aux insruments de

mesures eux-mémes (regle, goniometre, logicid automatise...) peuvent expliquer une fable
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partie des différences entre les mesures, les coefficients de variation annoncés dans plusieurs
de ces éudes (Tableau 17) indiquent que la reproductibilité de la mesure de ces parametres
N’ est pas a mettre en cause.

Coefficient | Faulkner | Duboeuf | Gnudi & | Gomez & | Gnudi & | Bergot &
deVaidion | & Call|& Cadll. | Call. Coall. Coall. Coall.

(en %) 1993 1997 1999 2000 2002 2002
HAL 1,1% 1% 0,6% 1% 1,5%

«hip axis
length »
FNAL - - - 15%

«femord

neck axis
length » <1%
NSA - 2,1% 0,7% 2,7% 1.0%

« neck-shaft
ange »

NW 1,9% 2,2% 1,1% 1,1% 1,6%

« neck
width »

Tableau 17 : Tableau de synthéseindiquant lareproductibilité des mesur es 2D effectuées sur
radiographies ou images DXA.

Parmi ces éudes, quatre utilisent des radiographies antéropostérieures (Gluer et call.,
1994 ; Peacock et coll., 1995 ; Karlsson et coll., 1996 ; Michelotti et Clark, 1999), quatre des
images provenant d acquiditions DXA «pencil beam» (Faulkner et coll., 1993 ; Peacock et
coll., 1995 ; Duboeuf et coll., 1997 ; Gomez et coll., 2000 ; Bergot et coll., 2002), et une des
images provenant d gppareills DXA «fan beam » (Gnudi et coll., 1999).

S pour les travaux basés sur des acquisitions DXA les protocoles de positionnement
du patient sont assez rigoureux (rotation interne de 15°), il n'en est pas de méme concernant
les éudes rédistes a partir de radiographies antéropostérieures. En effet, pour cdles-c les
acquisitions sont réalisées en pogtion neutre (Karlsson et coll., 1996 ; Michelotti @ Clark,
1999), en rotation interne de 15° (Peacock et coll., 1995) ou avec des rotations internes
variant de 15° a 30° Gluer et coll., 1994. La plupat des parametres 2D évalués sont tres
sengbles a la rotation interne et a I'abduction du fémur (Cser et coll., 1978 ; Cheng et call.,
1997 ; Michelotti et Clark, 1999). Si I'on goute a ces problémes de postionnement les

ereurs induites par les agrandissements et distorsons des systémes dacquisitions utilisés
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(Faulkner et coll., 1995 ; Pocock et coll., 1997), projection conique de la radiographie et
projection cylindrique des systémes DXA «fan beam», il appardt dors comme normd de
trouver des différences 9 importantes entre les mesures effectives d'une part, e les
conclusons des différents auteurs quant a la capacité de ces paramétres a discriminer ou non
le risque fracturaire d' autre part.

En concluson, aucun consensus ne ressort de cette revue de hbibliographie sur
I'importance des paramétres géeomériques du fémur proxima dans I'évduation du risque
fracturaire. Cependant, les éudes biomécaniques in vitro soulignent I'intérét de plusieurs de
ces paametres sur la résstance meécanique de |'extrémité supérieure. 1l gpparait donc
esentid de mettre au point soit un protocole de positionnement patient sandardisé et
rigoureux, soit de développer une méthode tridimensonndle permettant de s affranchir de

ces problemes de positionnement.
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Auteurs Population Typed'acquisition et paramétres évalués
Faulkner & Coll Etude prospective multicentrique (étude | Mesures 2D : impressions d’ examens DXA « pencil beam>»
(1993) Sog) ) bi ; d Parametres géométrigues évalués :
, B4 patientes ayant subit une fracture de Longueur de |’ axe de la hanche (HAL)
I’ESF a posteriori (4ge moy. = 76,5 ans) vs. R i )
o A _ Angle cervico-diaphysaire (NSA)
groupe contr6le de 134 femmes (&ge moy. = - .
73,4 ans) Largeur minimale du col fémoral (NW)
age> 67 ans Mesuresde DM O : examensDXA
Gllr & Call Etude prospective multicentrique (étude | Mesures2D : radiographie frontale du bassin (rotation int.du pied : 15-30°)
Parametres géométriques évalués :
(1994) . 162 patientes ayant subit une facture de Longueur de |’ axe du col fémoral (FNAL)
I"ESF a posteriori vs. groupe contrdle de 162 | Angle cervico-diaphysaire (NSA)
femmes Largeursdu col fémoral (sections minimale, distale et ami-col)
Largeur delatétefémorale
- age>65ans Architecture: Singh Index (Sl), Travées Principales (PT), Epaisseurs de
corticale (diaphysaires et cervicales)
MesuresDMO : examens DXA
Peacock & Caoll. Etude rétrospective Mesures 2D : radiographie frontale du bassin (rotation int.du pied : 15°)
22 patientes (&ge>60 ans) ayant subit une | parametres géomeétriques évalués -
(1995) fracture de |’ ESF vs 2 groupes controles AL JEOMITLIAIES SVELIES.

1% groupe contrdle (43 sujets) apparié sur
I’age et le poids

2°me groupe contrdle (317 sujets) non
apparié sur ces parametres

Longueur del’ axe delahanche (HAL) et del’axe du col fémoral (FNAL)
Angle cervico-diaphysaire (NSA)
Largeur del’ acetabulum
Largeur maximale de latéte fémoral e (diametre)
Epaisseurs de cortical e (diaphysaire latéral et zone calcar)

Architecture : Singh Index (S1),
MesuresDMO : examens DXA

Karlsson & Coll.
(1996)

- 125 patients (33 hommes, 92 femmes)
présentant une fracture de lahanche

- population contrdle pour |aradiographie (70
hommes, 93 femmes)

- population contréle pour la DXA (92
hommes, 100 femmes)

Mesures 2D : radiographie PAO du bassin (position repos) — images DXA pencil
beam
Paramétres géométriques évalues:

Longueur del’ axe de lahanche (FNAL)

Largeur del’ acetabulum(AW)

Supplément de I’ Angle cervico-diaphysaire (SUpNSA)

Largeur deladiaphyse (LD) ; Largeur du col (NW)
Architecture : Singh Index (SI), Index du col fémoral (FNI), épaisseur calcar
Mesures DMO : examens DXA

Duboeuf & Caoll. Etude prospective multicentrique (étude | Mesures2D : imagesdigitalesDXA « pencil beam>»
EPIDOS) Paramétres géométriques évalués :
(1997) - 24 femmes avec fracture trochanterienne Longueur de |’ axe delahanche (HAL)
42 femmes avec fracture cervicale Largeur du col fémoral (NW)
population contréle de 167 femmes Mesures DMO : examens DXA, différenciation entre partie supérieure et inférieure
Agesentre 75-95 ans du col fémoral.
Gnudi & Coll. | - 111 patientes ayant subit une fracture de | Mesures2D : imagesdigitales DXA « fan beam»
I"ESF vs. groupe controle de 329 femmes. Paramétres géométridues éval ugs
- . g q :
(1999) ) ?gz 28)/' grrgup(eefg::tml;?é _72’2896‘;513 Longueur de|’axe delahanche (HAL)
g Y- up e Angle cervico-diaphysaire (NSA)
Largeur minimale du col fémoral (NW)
Michelotti & | - 43 patientes présentant une fracture de la | Mesures 2D : Radiographies PAO, gros orteils se touchant.
Clark (1999) hanche R L, Paramétres géométriques évalués:
- 119 femmes controles dont 41 appariées sur | T4 paramétres évalués dont : FHD, HAL, FNAL, NSA, ND, SD, ID (diamétre du

I’age
- 25 configurations d’ abduction et de rotation
différentes s/ 1 hémi pelvis

canal médullaire)

Gomez & Coll.
(2000)

- 116 hommes, 295 femmes ayant subit une
fracture de I’ ESF vs. groupes contréles de 235
hommes, 310 femmes.

- Agésentre 60-90 ans

Mesures 2D : images digitales DXA « pencil beam»
Paramétres géométriques évalués :

Longueur del’axe delahanche (HAL)

Angle cervico-diaphysaire (NSA)

Largeur moyenne du col fémoral (NW)

MesuresDMO : examens DXA

Bergot & Call.

(2002)

49 patientes ayant subit une fracture de
I"ESF

age: 68,2+ 12,3 ans

Groupe contrdle 1 : 49 femmes appariés sur
I"age

Groupe contrdle 2 : 49 femmes appariés sur
I’ageetlaDMO

Mesures 2D : images digitales DXA « pencil beam»
Paramétres géométriques évalués :
Longueurs de |’ axe de lahanche (HAL) et de |’ axe du col (FNAL)
- 8 segments le long de I'axe de la hanche dont la distance centre de la téte
fémorae- ligne intertrochanterienne
Angle cervico-diaphysaire (NSA)
Largeur minimale du col fémoral (NW)
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Résultats

Conclusion

Analyselogistique ajustéedel’age-RR (IC & 95%)- :

DMO: 2,7 (1,7-4,3);

Géométrie: HAL : 1,8(1,3-2,5) ; NSA : 1,4(1,1-2,2) ; NW : 1,1(0,8-1,5) ;
Analyselogistique multifactorielle:
HAL (ajustédel’ age + DMO+taille+poids) : 2,3 (1,5-3,6)

Cette étude conclue que seule I'HAL est significativement
liée au risque fracturaire. D'autre part, cette étude ne
montre aucunerelation entrelepoids, latailleet lerisque de
fracture.

Analyselogistique ajustéedel’age-RR (IC a95%)-:

DMO:2,9(1,9-43);
- Géométrie: NSA : 1,4 (1,1-1,8); Largeur du col: NS; FNAL : NS; Largeur téte fémorale: 1,3 (1,0-1,7);
Largeur trochanter : 1,4 (1,0-2,0)* ;

Architecture: Epais. corticale a mi-col : 1,6 (1,2-2,2) ; Epais. corticale diaphysaire: 1,9 (1,4-2,5); Travées
osseuses ppales: 2,2 (1,6-3,0)
CourbesROC (relation sensibilité-spécificité) :
Aire (DMO) : 0,80 ; Aire (3 par géom. + index detravées) : 0,81 ; Aire (DMO+ 4 par. Géom.) : 0,85

4 parametres sont significativement reliés au risque
fracturaire. L'utilisation de ces paramétres permet de
discriminer les patients fracturés du groupe contr6le aussi
bien que la DMO. L’association de la DMO a ces 4
parametres fournit une meilleure discrimination entre ces 2
populations.

Analyselogistique ajustée del’ age, du poidset delataille-RR (1C a 95%)-:
DMO: Col fémora = 3,8 (1,5-9,3) ; Grd troch = 3,8 (1,4-10,4) ; Triangle de Ward = 3,2(1,4-7,3)
Géométrie: HAL=1,85(1,0-3,4);
Architecture: Sl =3,07(1,4-6,7) — Epaisseur calcar= 2,5 (1,2-5,2) — epaisseur de Corticale diaphysaire= 2,2 (1,1-
4,3)
Analyselogistique bifactorielle
Géométrie: HAL (ajusté DMO): 2,7 (1,1-6,8) ; FNAL (ajusté DMO) : 2,3 (1,-5,2) ;
Architecture: Sl(ajusté DMO): 2,7 (1,1-6,4) ; largeur mini du col (gjusté DMO) : 3,3 (1,1-9,8) ;
CourbesROC (relation sensibilité-spécificité) :
Aire (DMO col fémoral) : 0,85 ; Aire(DMO+ HAL+9l) : 0,94

En plus des mesures de DMO classiques, cette étude montre
larelation entre L'HAL, I'Index de Singh, la largeur du col
fémoral ainsi queles épaisseurscortical es diaphysaires avec
lerisque defracturedel’ ESF

De plus cette étude souligne que |’ association de paramétres
densitométriques,  géométriques et  architecturaux
indépendant entre eux permet de mieux différencier les
populations arisque que I’ utilisation dela DMO seule.

Tous les paramétres architecturaux évalués montrent des
différences significatives entre les populations saines et
fracturées. La distance FNAL, mesurée a partir d' images
DXA ne permet pas cette discrimination, et les mesures a
partir de radiographie présentent des FNAL plus courtes
pour les populations fracturées que pour les populations
contr6les. En ce qui concerne la mesure de LD et NW, les
valeurs sont significativement plus fortes dans les
populations fractur ées que dans | es popul ations contrdles.

Analyse logistique ajustée de |’ age, du poids-RR (1C 2 95%)-:

Fracture cervicale: HAL (ajustéedelaDMO) =1,6 (1,1-2,5) ; DMOtotale (ajustée NW)=2,0(1,2-3,1) ;
DMO col. inf. (ajustée NW) = 2,6(1,4-4,7)

Eracture trochanterienne: HAL (gjustéedelaDMO) = 1,1(0,6-1,6) ; DMOtotale (ajustée NW)=2,7(1,5-5,0) ;
DMO col. Inf. (ajustée NW) = 1,3(0,9-1,9)

L"HAL apparait comme un facteur influant dans|’ évaluation
du risque de fracture cervicale mais pas pour les fractures
trochanteriennes. De plus, cette étude montre quela mesure
de DMO est trésreliée au risque de fracture surtout lor sque
celle ci se situe au niveau du trochanter, ce résultat est
encore plus prononcé pour les mesures de DMO du grand
trochanter et dela partieinférieure du col fémoral.

Analyselogistique ajustéedel’ age, du poids-RR (IC 2a95%)-:

DMO: 7,71 (3,62-16,41) ; DMO (ajusté des par. géom.) : 5,29 (1,47-18,99) ;

NSA (ajusté dela DMO) : 3,63(1,58-8,33) ; HAL (ajusté dela DMO) : 3,52 (1,42-8,67) ;
Analyse logistique multifactorielle ajustée del’ age, du poids-RR (1C 2 95% )-:
DMO + NSA: 19,28 (5,29-70,19) ; DMO + HAL : 16,86 (63,05-4,51) ;

Cette étude met évidence I'intérét de la mesure de I'HAL et
de la NSA pour [I'évaluation du risque fracturaire.
Néanmoins, les valeurs des risques relatifs sont a prendre
avec prudence puisque la population contrdle présente un
age moyen de 10 ans plus faible et |es valeurs extrémes des
intervalles de confiance sont trés éloignées.

Relation paramétres géométriques — risque fracturaire: Seule les mesures de HD, ND et (SD-ID) sont
significativement différents entre le groupe fracture et le groupe contrdle (qu'il soit apparié de I’ dge ou non). Une fois
ces parameétres gjustés de HD seule (SD - ID) ils sont significativement plus petits pour le groupe fracture

Quantification de I’erreur de positionnement : Diminution de I"HAL d’environ 2 cm lorsque I’ on passe de 5°
d’abduction & 15 ° d’ adduction, augmentation de la NSA lorsque |a rotation externe est supérieure a 0°

Cette étude conclue tout d'abord, sur I’'importance
primordiale d’ utiliser un protocol e de positionnement patient
standar disé afin de s' affranchir des erreurs de projection 2D
induit par la rotation interne ou I’ abduction du fémur.

Analyselogistique ajustéedel’age, du poidset delataille-RR (1C 2a95%)-:
Femmes>DMO : 4,4(3,1-6,4) ; NSA : 3,5(2,6-4,6) ; Largeur ducol : 2,4(1,8-3,2) ;
Hommes>DMO : 4,5(2,9-7,0) ; NSA: 2,4(1,7-3,4) ; Largeur ducol : 2,1(1,5-3) ;
CourbesROC (relation sensibilité-spécificité) :

Aire (DMO col fémoral) : 0,82 ; Aire (DMO+ HAL+NSA) : 0,92

La relation avec lerisque fracturaire est démontrée pour 4
parameétres géométriques, ce qui n’est pasle caspour I"HAL.
L’ association delaDMO al’angle cervico-diaphysaire et a
la largeur moyenne du col fémoral permet une meilleure
discrimination entre la population fracturée et la population
saine pour les 2 sexes.

Analysediscriminante multifactorielle entre les? groupes par maximisation dela distance de M ahalanobis:
(Groupe fracture, Groupe 1, Groupe 2) : bonne classification de 59%des cas (HAL, distance centre de latéte - ligne
intertrochanterienne et distance extrémité de latéte — ligne intertrochanterienne, DM O du col, NSA)

(Groupe fracture, Groupe 2) : bonne classification de 81% des cas (DMO col, HAL, distance diaphyse- centre dela
tétefémorale, largeur du col).

(Groupe fracture, Groupe 1): bonne classification de 66% des cas (distances centre de la téte
intertrochanterienne et extrémité de latéte — ligne intertrochanterienne)

- ligne

Hormis les mesures DMO, 4 parameétres géométriques
mesurés le long de I'axe de la hanche différencie la
population fracturée du groupe contrdle sain. Parmi les 8
segments mesurés le long de |’ axe de la hanche, la longueur
entre le centre de la téte fémorale et la ligne
intertrochanterienne apparait comme le seul paramétre
permettant de discriminer la population de DMO basse ne
présentant pas de fracture de la popul ation ayant subit une
fracturedel’ ESF.

Tableau 18: Tableau de synthése bibliographique des principales études cliniques évaluant la relation

entrerisquefracturaire et parametres géométriques mesurésen 2D
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4. Synthése sur les étudesin vitro et in vivo

La revue de bibliographie sur les deux types de configuration d'essa mécanique a mis
en évidence le lien entre des paramétres macro-architecturaux indépendant de la DMO €t la
résstance mécanique de fémurs proximaux testés jusgu'a la rupture. L'intégration de tels
paramétres avec des données DMO permet aind de mieux estimer la limite a rupture des
Spécimens testés quelle que soit la configuration utilisée.

Les conclusons de ces éudes biomécaniques sont soulignées par pluseurs éudes
diniques in vivo Sinterrogeant sur le rgpport entre les variations de certains paramétres
géomériques et |'augmentation du risque reldif de fracture. Sil est vra que dans ces éudes
ciniques de nombreuses divergences exisent quand a la contribution rédle des paramétres
mesurés sur le risque frecturare de I'extremité supérieure du fémur, il apparat que les
vaiaions de mise en postion des patients lors des protocoles d acquiditions sont sans doute
des sources d'erreurs importantes sur les mesures 2D rédisées. || semble donc intéressant e
sdffranchir des erreurs de projection engendrée par ces variaions d orientation du col du
fémur lors des acquisitions DXA ou radiographiques. L'accés a ces parametres géométriques
a patir de moddisation 3D de I'extrémité supérieure du fémur pourrait ére une fagon
damédiorer I'exactitude des mesures afin desssyer de consensudiser les conclusions

d éudes sur I influence de la macro-architecture fémorale sur le risque de fracture de I’ ESF.
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5. Synthése Bibliographique et I ntérét du Systeme EOS™

La revue bibliographique des principaux sydemes dimagerie meédicae (CT-scan,
IRM, ultrasons e la <éréoradiographie) a permis de souligner les avanteges & les
inconvénients de chacun de ces imageurs tant dans le domaine de la recongtruction 3D que

dans le domaine de la caractérisation mécanique du tissu 0Sseux.

S ces sydemes dimegerie peuvent ére utilisss dans leur fonctionnement classque
ain dobtenir une moddistion tridimensonnelle, l'acces a cetanes des propriétés
mécaniques du tissu osseux ne peut ére rédisée que sous couvert de quelques modifications

dans les protocoles d' acquisition.

L'IRM, technique nor-irradiante, présente pour I'ingtant I'inconvénient de la postion
couchée. Son application dans I'évauation des caractériiques mécaniques du tissu 0Sseux
semble prometteuse d'un point de vue expé&imenta mais, la disponibilité, le colt ¢ le temps
d acquisition de cette technique sont pour le moment des inconvénients trop importants pour
pouvoir l'envissger dans une goplicaion dlinique routiniére. De plus, cette moddité
dimagerie tres peformante pour I'andyse des tissus mous, demeure peu utiliste pour
I'imagerie du tissu osseux e ses capacités de moddisations géométriques 3D ne sont pas

aopliquées pour ce type de structure.

Pour le CT-scan, il est possble dobtenir des recondructions tridimensonneles
volumiques de ssgments osseux humain e cet imageur demeure actuelement la référence en
terme de précison. Cependant, il Sagit dun syseme dacquistion trés irradiant pour le
patient et la podtion dlongée, imposée lors de I'examen, ne permet pas une éude des
structures osseuses en charge. Concernant |’ acces aux propriétés mécaniques du tissu osseux,
il et permis gréce a une cdibraion adéquate des images par un fantdme d hydroxyapdtite,
cependant I'irradiation reste conséquente et les protocoles d'acquisition utilises dans ce cas
diminuent la précison des recondructions tridimensonneles. De plus, du fat de
I"architecture complexe du fémur proxima et des variations 3D importantes de densité, la
méthode QCT bidimensonndle largement utiliste pour le rachis lombare ne peut ére que
diffidlement appliguée sur I'extrémité supérieure du fémur. Aing, il n'exige pour I'ingant
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aucune application clinique de la technique QCT pour I'évduation de la résstance mécanique
de cette zone anatomique.

Le systéme EOS™ quant a lui permet d acquérir smultanément 2 vues orthogondes
face e profil avec le paient en posture nature sous charge. L’agpplication de méthodes de
recongtruction stéréoradiographique basées sur I'identification de points ou de contours

permet d obtenir des modées personnalisés précis de I’ extrémité supérieure du fémur.

Les éudes biomécaniques e dliniques rédistes sur I'extrémité supérieure du fémur
ont montré la nécessté d'accéder smultanément a la dendté osseuse et a la géomérie de

Cette zone anatomique.

L'objectif de cette seconde partie éat donc d'évauer les potentidités du systeme
EOS™ pour répondre a ces types de probléme.
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Chapitre 6 : Travail Personnel: Mise en place et
évaluation de protocoles d’acquisition multi-

énergie sur le systéme EOS™

Dans cette patie du traval, nous nous sommes orientés sur I'association de la
géométrie 3D e de la Densté Mingde Osseuse (DMO) d&in de prédire la résstance

mécanique de structures osseuses d une fagon plus précise.
Lesobjectifs étaient :

> D'évdua la fasilité de protocoles dacquistion multi-énergie sur le
systeme EOS™ et de vdider les données obtenues en les comparant avec
des données issues dacquistions DXA, de maniére a obtenir des
informations dendtomérique a patir dun systeme permettant I'acces a la
moddisation géométrique 3D.

» D’'asocier a partir dune méme acquidtion des parametres géométriques
3D e denstomériques dans I'objectif de mieux edtimer la réssance a la
fracture de|’ ESF.
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1. Introduction

L’ objectif de cette partie du traval est de mettre en place des protocoles d acquidtion
multi-énergie sur le syséme EOS™. Ceci nous permettra d’ accéder a des informations DMO
(en g/lcm?) liées aux propriétés mécaniques du tissu osseux (Chapitre 4 :1.2). Cette moddité
auraans la capacité d’ associer modéisation 3D et mesures DMO.

Dans un premier temps, nous avons éudié les potentidités multi-énergie du systéme
EOS™ en mettant en place un protocole reaivement complexe comprenant des acquisitions
a 4 énegies. Dans un deuxieme temps, un protocole biénergie plus smple a éé mis au point
ar le sytéme EOS™ hi-plan en vue d'une future gpplication dinique. Comme vaidation
prdiminaire de ces deux protocoles, nous avons évaue la cohérence des informations DMO
mesurées sur une série de fémurs proximaux en les comparant avec les DMO mesurées a

partir d' un syseme DXA.

Cetravall de mise en place des protocoles d' acquisition a 2 et 4 énergies a &é rédisé
en éroite collaboration avec S. Teysseyre ingénieur de la société Biospace Instruments ang
guavec S. Campana, Doctorante en co-tutdle au LBM et au LIO e V. Pomero, Post-
Doctorant au LBM.

2. Protocole 4 énergies

2.1. Introduction

L’ aténuation des photons X dénergie comprise entre 20 et 150 keV, domaine d énergie
classquement utilisé en imagerie médicde, et générdement décrite par la somme de deux

[processus :

- L’€effet photodectrique :
I'Tbhoto(E,Z) > 24>

-3
r AE

- L’effet Compton

rrCOmpt;’”(E’ 2) »;ACOthO"(E)

Avec:
E:I'énage
Z : le numéro atomique
A : le nombre de masse
Compton(E) : une fonction Iégérement décroissante
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L’information disponible pour I'identification chimique par I'&ude de la transmisson

aux rayons X serésume :

=  au numéro atomigque moyen de lamatiére traversée

»  alamasse projetée exprimée en g/cn?

Ces deux grandeurs peuvent aors ére déduites de I'éude de la tranamisson de

I’ objet pour deux spectres d' énergie différents.

= Un spectre « basse énergie » ou I’ effet photod ectrique est prédominant
= Un spectre « haute énergie » ou |’ effet Compton est prédominant

Cette gpproche qui est a la base des systémes DXA permet de déterminer la masse
projetée des tissus osseux. Les limitations éventueles de cette approche résident dans le fait
que:

* les moddes décrivant les effets photodlectriques e Compton ne sont
gue des approximations
= |'effet Thompson-Rayleigh n'est pas pris en compte.

Idédement, I'éude la plus précise devrat permettre d'évduer la fonction de
transmisson de I'objet &udié pour toutes les énergies. S. Maitrgean montre que I'on peut
déterminer a partir d'un nombre suffisant de spectres différents cette fonction de transmission
en utilisant une gpproche Multi-Energie (Maitrejean et coll.,, 1998 ; Maitrgjean et coll.,
1998).

Nous avons mis au point un te protocole mettant en jeu 4 spectres dénergie
différents.

Contrairement aux équations de la double énergie qui ne prennent en compte que les
aténuations des effets photoéectriques e Compton (Chapitre 4 :1.2), le protocole 4
énergies prend en compte I'aténuation engendrée par I'effet Thompson et integre cette
composante dans la résolution des équations d atténuation des faisceaux de rayons X par les
matieres traversées. Ceci permet notamment de saffranchir des erreurs de mesure dues a la

graisse qui possede un coefficient d atténuation |égérement différent du tissu musculaire.
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2.2. Matérielset M éthodes

2.2.1. Calibrageen DMO

Le protocole et ldgorithme de cdibrage ont éé mis au point par S. Teysseyre de la
Société Biogpace Instruments, ingénieur physicien spécidise dans la multi-énergie.

Les 4 spectres d énergie ont éé obtenus en faisant varier la haute tenson du tube a
rayons X e en y asociant un filtre méalique destiné a supprimer les photons de basse
énergie et permettant aing de minimiser les recouvrements entre spectres :

- Spectre 1: 60 kVp, 250 mA, filtré par 200um defer.

- Spectre 2: 80 kVp, 200 mA, filtré par 500um defer.

- Spectre 3: 100 kVp, 160 mA, filtré par 600um de cuivre.

- Spectre4: 120 kVp, 100 mA, filtré par 200um de molybdéne.

La premiere égpe de la méthode permet de dé&erminer en chague pixel de I'image la
fonction de transmisson aux rayons X de I'objet éudié. Pour ce fare, on effectue un
développement en Srie entiere de cette fonction, chague mondme éant déerminé par le
sgnd engendré par un ecdier de cdibration en cuivre dont I'épaisseur des marches et
défini comme suit : 0.5 mm, 0.8 mm, 1 mm, 3 mm, 5mm, 7 mm, 8 mm, 8 mm &t 10 mm.

La deuxiéme éape consste a déerminer, par une andyse en composantes principaes
des fonctions d aténuation d objets de cdibration (ddrin, nylon, cuivre, dura e auminium),
les principaux effets physiques caractérigtiques de I’ absorption X.

L’identification chimique consste dors a projeter sdon ces effets propres les
fonctions d' atténuation de chague pixdl.

2.2.2. Comparaison entre mesures 4 énergiesEOS™ et la DXA

Pour vdider les mesures de DMO du protocole 4 énergies, nous avons utilise un
échantillon composé de 15 fémurs proximaux décongelés (consarvation a -20°C), 12 femmes
et 3 hommes, &gés en moyenne de 80,5 + 14 ans.

L’ensemble des fémurs a dors éé radiographié en incidence antéropostérieure sous
les quetre énergies différentes. Les spécimens éaent plongés dans une épaisseur d eau de 14
cm &fin de amuler les tissus mous (Figure 36). Les images DMO de ces spécimens ont alors
pu étre obtenues.
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Fémur proximal plongé dans
I” eau

Figure 36 : Dispositif expérimental misen place pour lesacquisitions 4 énergies sur un prototype EOS™
aun seul détecteur.

Une fois les images denstomériques obtenues par ces 2 moddités d'imagerie, nous
nous sommes gppuyés aur le logicdd dandyse dinique fourni avec les systemes DXA
(Dephi W, Hologic) pour définir une zone permettant de comparer les vdeurs DMO de
chaque protocole En €ffet, ce logicid locdise de maniere semi-automatique plusieurs
régions dintérét osseux dont la région col fémord (Figure 37-a). Nous hous sommes and
basts sur cete locdisation pour définir de maniere manudle, sur les images multi-énergie
EOS™, des zones dintéré les plus proches possbles de cdles définies par le logicid
cinique (Figure 37-b).

Figure 37 : lllustration deszonesd’intér &t ossaux « col fémoral » définies pour a) I'analyse DXA, b)
I’analyse 4 énergies.

Une fois ces zones définies, une moyenne des vaeurs des pixels compris dans la zone
col fémord ext fate donnant ans une DMO col fémord par fémur pour chaque protocole
d’ acquigtion.

133/259



A. LE BRAS

2.2.3. Analyse statistique

La moyenne et I'écart-type sont caculés pour les vdeurs de DMO des protocoles
d acquistions EOS™ 4 énergies et DXA. De plus, I'écart et le pourcentage d erreur ont été
cdculés entre les mesures DMO EOS™ e DXA. La normdité de la distribution de ces
varidbles a été testée avec le test de Kolmogorov-Smirnov &in de pouvoir appliquer le test
paramétrique de Student (évduation de la différence entre les 2 mesures). Puis les

corréations ont éé évaluées avec le coefficient de Pearson.

2.3. Résultats

Les vadeurs de DMO mesurées dans la région col fémora pour I'ensemble de
I’échantillon sont de 0,69 + 0,15 g/cm? pour les acquisitions 4 énergies et de 0,52 + 0,15
glem? pour les acquistions DXA. Le test de Kolmogorov-Smirnov montre la normdité des
données EOS™ et DXA (p = 0,99 et 0,94 respectivement).

Une différence dgnificative est obsarvée entre les 2 Sbries de mesures (Test de
Student, p = 0,002). S I'on Sintéresse aux différences de DMO entre les deux systemes de
mesure, on observe que les vaeurs de DMO 4 énergies sont en moyenne de 35,8 + 18 %

supérieure a celles mesurées en DXA (ANNEXE I1).

Néanmoins, une trés forte corrdation linéare existe entre ces 2 mesures puisque I'on
obtient un coefficient de déermination r>=0,89 pour le test de Pearson (p< 0,001) figure
38).

DMO EOS = f (DMO DXA)
Fonction de régression avec
intervalle de confiance a 95%

12 T
y = 0,9305x + 0,2052
= 1T R2 = 0,89
S 08 T * 2
&
» 06 T *
o
(W}
o 04T
3
02 T
O T T T T 1
) 0,2 0.4 0,6 0,8 1

DMO DXA en g/cm?2

Figure 38 : Relation entrelesDMO EOS™ mesur ées par le protocole 4 énergieset lesDM O DXA pour la
région d’intérét osseux « col fémoral » d’un échantillon de 15 fémurs proximaux

134/259



Exploration des potentialités du systéme EOS™ pour |a caractérisation mécanique de structures osseuses

2.4. Discussions et Conclusion

La surestimation de la DMO EOS™ mesurée par le protocole 4 énergies peut
sSexpliquer de différentes manieres. Une des causes posshles et le biais lié a I'identification
manuele de la région dintér& col fémord sur les images multi-énergies EOS™ dors que
cette région et locdisée sur I'image DXA a partir d'un logicid semi-automatique. De méme,
les éventudles différences de postionnement des spécimens lors de I'acquistion postéro-
antérieure en DXA et en EOS™ peuvent ére a la source d' erreur de mesure DMO (Cheng et
coll., 1997).

Cependant, 9 ces rasons peuvent ére la cause de biais, dles ne semblent pas
expliquer 'amplewr de la surestimation. La raison principde résde vraisemblablement dans
la différence entre les hypothéses sur lesquelles sont basées les dgorithmes utilisés pour
chague systéme. L’'éude Multi-Energie permet a priori de prendre en compte la totalité des

phénomeénes physiques qui entrent en jeu lors de I interaction rayonnement- matiere.

En effet, d'un coté le protocole 4 énergies prend en compte I’ atténuation de la graisse,
du muscle e du tissu osseux. La mesure DMO ans caculée et fonction des 3 modes
dinteraction des rayons X avec la matiere: I'effet Compton, I effet photodectrique et I'effet
Thompson-Raylegh. D’un autre coté, le protocole bi-énergie utilise dans le systeme DXA,
ne prend pas en compte I'effet Thompson-Rayleigh. Ceci permet, en asamilant la graise et
le muscle a un seul tissu (tissu mou), de ne consdérer que le tissu 0sseux et les tissus mous
(Chapitre 4 :1.2) de facon a obtenir un systeme linédre de 2 éguations & deux inconnues.
Cependant, le biais induit nécesste de corriger les mesures d'un facteur induant une certaine
proportion de graisse. Il et a noter que d'un individu a 'autre, ce facteur correctif peut
Savérer biasé puisque tout le monde n'a pas le méme rapport muscle/graisse. D'alleurs,
dans les différents systemes DXA commercidists, il exige de fortes disparités pour la
mesure d'un méme édon d'un congructeur a I'autre (Kolta et coll., 1999), mais auss au sain
d appareil provenant d'un méme congtructeur Barthe et coll., 1997 ; Kolta et coll., 1999).
Les rasons permettant d'expliuer ces disparités sont le facteur correctif appliqué, les
méthodes de cdibration e les composants de la chaine radiologique qui different d'un
systeme al’autre.

Néanmoins, une forte corrdation, r2 = 0,89, existe entre les mesures DMO EOS™ et
DXA. Ce reaultat et relativement proche d une éude comparative fate entre sysemes DXA
Hologic, indiquant un coefficient de corrdlation, r2=0,95, entre les mesures de DMO d'ESF
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fates sur 2 types d appareil (Barthe et coll., 1997). Ce réultat montre que le protocole mis
en place sur le syseme EOS™ permet d'accéder a la DMO de structures osseuses, mais il
n'est néanmoins pas possible de conclure sur la pécison rédle de cette mesure puisque S la
DXA est un systéme de mesure trés reproductible (Genant et coll., 1996), il ne fait pas figure
de référence pour la précison des mesures DMO (Genant et coll., 1996 ; Kolta et coll.,
1999).

3. Protocole 2 énergies

3.1. Introduction

Le protocole 4 énergies présenté précédemment éant difficile & mettre en place et
diffidlement transférable en dinique, un deuxiéme protocole basé sur des acquisitions a 2
énergies a donc éé mis en place sur le syséme EOS™ bi-plan. Contrairement au protocole
précédent, les faisceaux de rayons X ne sont pes filtrés et I'effet Thompson-Raylégh n'est
pas pris en compte ne permettant pas de saffranchir des biais induits par la présence de
grasse.

Ce protocole bi-énergie et tres Smilaire aux protocoles DXA explicités dans le
Chapitre 4 :1.2. Cependant, a I'inverse des sysemes DXA qui possedent des systémes
permettant de cadibrer en DMO durant I'acquisition le protocole bi-énergie du systeme
EOS™ nécesste de cdibrer les détecteurs précédemment a chaque s&rie d'acquisition de

SPECiMeENS OSSEUX.
3.2. Matérielset Méthodes

3.2.1. Calibrageen DM O

Les congtantes du tube a rayons X éaent fixées a 1,66 mAs e 50 kVp pour les
acquistions a basse énergie et 20,83 mAs et 125 kVp pour les acquisitions a haute énergie.

Dans un premier temps, un cdibrage lucite-duminum a é&é rédisé au moyen d'un
objet supeposant un escdier de lucite & un escdier d'duminium, les épaisseurs des
différentes marches de ces escdiers éant connues. Cet objet et I'dgorithme de cdibrage
associé ont éé mis au point par S. Campana lors de son doctorat. Une fois I’ acquisition de
cet objet réaliste, nous disposons donc d'un ensemble de zones de niveax de gris
correspondant & une superposition d'épaisseurs dduminium e de lucite commues. Ceci
permet de cdibrer en épaisseur de lucite et d’duminium Es images en niveaux de gris. Nous

disposons dors d une image en épaisseur d duminium et d’ une image en épaisseur lucite,
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L’duminium et I'os ayat un numéo aomique moyen smilare, il suffit d acquérir
en biénergie un objet possédant une DMO (g (HAP)/cm?) connue, de maniére a obtenir la
droite de cdibrage permettant de passer d' une image dont chague pixe est codé en épaisseur
dduminium a une image codée en DMO (g (HAP)/cn?). Les objets de calibrage a
dispostion éait de deux types: 1 disque édon a 1 g(HAP)/cm? et 1 fantdbme semi-
anthropomorphométrique, «I" European Spine Phantom» (Pearson et coll., 1995), smulat
3 vertébres de DMO connues (0,5, 1 e 1,5 g(HAP)/cm?) fourni par le Centre d’ Evauation
des Mdadies Osseuses de I"Hopital Cochin.

3.2.2. Evaluation a partir deI’European Spine Phantom (ESP)
Dans une premiere validation de ce protocole biénergie, le cdibrage des images
duminium a &é dfectué a partir de la vdeur DMO du disque é&don Nous avons and pu
véifier 9 les mesures DMO biénergie EOS™ obtenues pour le fantbme ESP éaient en

adéquation avec les DMO références fournies par le congtructeur du fantéme.

<4— 1g(HAP)/cm

N N

<4—— 0,5 g(HAP)/cm

-
' !7 1 g(HAP)/cn¥

Figure 39 : Calibrage biénergie du systéme EOS.

a) Radiographie & haute énergie de I’ objet de calibrage lucite-aluminium, b) Radiographie & haute énergie de
I’étalon DMO a 1g(HAP)/cm? posé sur |'European Spine Phantom composé de 3 vertébres semi-
anthropomorphometrique de DM O connues

3.2.3. Comparaison entre mesuresbiénergiesEOS™ et DXA

Dans une seconde phase, des spécimens osseux ont éé acquis par le protocole
biénergie EOS™ ans que par un gppareill DXA (Dephi W, Hologic). Les mesures de DMO
obtenues a partir de ces deux systémes ont dors é&é comparées entre eles. L’échantillon
utilise &at conditué de 18 fémurs proximaux décongelés (conservation a -20°C), 15 femmes
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et 3 hommes, &gés en moyenne de 80,4 + 12,8 ans. De méme que pour le protocole 4 énergie,
les spécimens sont acquis en position antéropostérieure plongés dans une épaisseur d'eau de
14 cm din de smuler les tissus mous. Avant de faire des acquistions EOS™ a 2 énergies,
les pieces osseuses sont acquises par DXA dans une position et une épaisseur d' eau identique
au protocole EOS™. Les régions dintérét osseux comparées sont les mémes que dans le

protocole de comparaison entre EOS™ 4 énergieset DXA (Chapitre 6 : 2.2.2).

3.2.4. Analyse statistique
Dans |'éude effectuée a partir de I'European Spine Phantom, I'erreur de la DMO

mesuré par EOS™ and que le pourcentage d erreur ot été calculés pour chague acquisition.
La moyenne et |'écart-type des erreurs de mesure ont ensuite &€ caculés. Du fat, du fable
nombre de mesures a disposition (3 par vaeur DMO de référence), le test de Wilcoxon a éé
appliqué pour egimer s la différence entre les mesures DMO biénergies et les vaeurs DMO
rédles &aent Sgnificatives.

Concernant I'éude de comparaison aux mesures DXA, nous avons testé la normdité
de la digtribution de ces varidbles par le test de Kolmogorov-Smirnov. Le test paramérique
de Student a éé gopliqué pour évauer S des différences dgnificaives exigent entre les
mesures DMO EOS™ et DXA. Enfin, le test de corrdation de Pearson a &é effectué afin

d egimer lardation linéaire entre les deux s&ies de mesures.

3.3. Réaultats

La premiere éude de vdidaion, effectuée a partir d'acquisitions successves de
I’European Spine Phantom, a permis de quantifier une ereur redive moyenne d environ
0,002+0,054 g/lcm? (soit 1,6 + 6,5%) commise par le protocole biénergie EOS™ (tableau de
données dans I'ANNEXE 11). L’erreur absolue commise par la mesure biénergie EOS™ est
en moyenne de 5,1 + 3,9%. Le test de Wilcoxon n'a pas permis de montrer de différence
dggnificative (p=0,476) entre les vdeurs rédles e les vadeurs mesurées par le protocole

biénergie mis en place sur le systéme EOS™.

La deuxieme éude de vdidation a permis de comparer les vdeurs DMO de
specimens acquis a partir du protocole biénergie EOS™ aux vaeurs DMO obtenues sur ces
mémes gécimens a patir d'acquistion DXA. Les vdeurs mesurées dans la région col
fémord pour I'ensemble de I'échantillon sont de 0,524 + 0,118 glen? pour les acquisitions
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biénergies EOS™ et de 0517 + 0,143 glcm? pour les acquidtions DXA. Le test de
Kolmogorov- Smirnov montre la normdité des données EOS™ et DXA (p=1).

L’ erreur moyenne entre les 2 mesures est de - 0,006 + 0,049 g/cnm? soit une sous-
edimation par EOS™ de -3,7 £ 12,7 % de la vdeur DMO mesurée par DXA (Tableau de
données dans I’ ANNEXE 11). Néanmoins, le test de Student indique que ces différences sont

non sgnificatives (p = 0,29).

De méme que pour le protocole 4 énergies, une tres forte corrdation existe entre les
mesures DXA et EOS™ hiénergies, puisque le coefficient de déermination obtenu est de
r2=0,90 pour letest de Pearson (p< 0,0001) (Figure 40).

DMO EOS = f (DMO DXA)
Fonction de régression
avec intervalle de confiance a 95%

0,8 T
07+ y =0,7818x + 0,1193
0,6 T R%?=0,90
0,5 T
04 T
0,3 T+
02+
0,1t

DMO EOS (en g/cm?)

0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5 0,6 0,7 0,8
DMO DXA (en g/cm?)

Figure 40 : Relation entre DMO EOS™ et DM O DXA pour larégion d'intérét osseux « col fémoral »
d’un échantillon de 18 spécimens

Enfin, il et a noter quil exige une corrdation négaive (0,51<r<0,56) entre
I'amplitude de la vdeur DMO mesurée par I'un ou I'autre des systémes et le pourcentage

d’ écart entre ces deux mesures.
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% d'écart absolu entre mesures EOS et DXA en
fonction de I'amplitude des mesures
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Figure4l: Dépendanceentrele % d’écart EOS-DXA et I'amplitude de mesure

3.4. Discussions et Conclusion

Compte tenu du faible nombre de mesures rédisées sur I'European Spine Phantom, il
et difficlle de conclure sur la précison rédle du protocole hiénegie. De plus, s le
pourcentage d'erreur relatif moyen est faible (moyenne = 1,6%), montrant que I'erreur est
pratiquement centrée autour de O, la variabilité des erreurs commises est assez importante
(écart-type = 6,5%) avec une surestimation ateignant 14,7% dans un des cas. Néanmoins,
lorsque I'on Sintéresse au pourcentage d' erreur absolue, on trouve une erreur moyenne de
51 + 3,9% commise par rapport aux vaeurs édons, indiquant la plage de précison du
protocole de mesure biénergie EOS™. Cependant, ces réaultats sont relativement
comparables a ceux publiés sur les systémes DXA, puisgu'une éude baste sur 'ESP a
démontré qu'une erreur de précison dlant de 3,6% a 54% pouvait ére obtenue suivat le
systeme DXA utlisg (Kolta et coll., 1999). Une éude de vdidation plus robuste a partir de
ce fantbme, incluat notamment une éude de reproductibilité, serait donc souhaitable &fin de

conclure sur la qudité du protocole biénergie appliqué au syseme EOS™.,

Concernant, 1&ude comparaive des mesures DMO EOS™ par rapport aux mesures
DMO DXA, un écat rdativement important (% d' écart absolu = 9,6 + 8,8 %) existe entre
ces deux systemes de mesures. Les deux systemes rédisant la mesure a partir d dgorithmes
biénergies, la non prise en compte de I'effet Thompson-Rayleigh ne peut ére invoquée pour
expliquer ces erreurs. Néanmoins, comme explicité dans le Chapitre 6 :2.4, les sysemes
DXA introduisent un facteur correctif pour compenser la non prise en compte de la graisse
par les dgorithmes biénergies. Dans I'dgorithme biénergie mis en place sur le syseme
EOS™, cette correction de la graisse n'est pas effectuée, cela expliquant une partie des écarts
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trouvés. Mais comme il a &é discuté dans le Chapitre 6 2.4, des écarts pouvant ateindre
18,5% sont observés entre systémes provenant de congructeurs différents (Kolta et coll.,
1999) et des courbes de cdibration sont aors nécessaires pour comparer des vaeurs DMO

provenant de ces différents systémes DXA.

Enfin, la corrdation négative entre I'écart de mesure et la vaeur DMO mesurée
Sexplique principdement par la diminution du rapport sSgna/bruit pour les faibles vaeurs de
DMO.

4. Conclusion

Les 2 protocoles mis en place ont montré leur capacité a fournir des informeations
DMO présentant de trés fortes corréations avec les DMO mesurées par le systéme DXA. Les
différences de mesures entre les deux systémes sexpliquent principaement par I'utilisstion
d'un dgorithme différent concernant le protocole 4 énerges. Néanmoins, pour les
goplications in vitro que nous voulions effectuer, la bonne concordance entre les mesures
DMO obtenues par EOS et les mesures obtenues par DXA, nous permet d'utiliser le systéme
EOS pour mesurer des DMO, au mémeftitre que les systémes DXA.
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Chapitre 7 : Travail Personnel : Association de la
multi-énergie et de la stéreoradiographie pour la

caractérisation mécanique de structures osseuses

1. Introduction

Dans le chapitre précédent (Chapitre 6 :), nous avons démontré la fasabilité
d associer recongruction 3D Stéréoradiogrgphique e multi-énergie sur le systéme EOS™
ans que aur le systeme DXA.

Dans ce chapitre, nous essaerons de démontrer I'intérét d associer des mesures
denstométriques et des paramétres géomeétriques 3D afin d'esimer la résstance mécanique
de spécimens fémoraux testés sdon des configurations représentant aux mieux les conditions
physiologiques dans lesquelles surviennent des fractures de I’ ESF.

Une présérie de 12 spécimens nous a servi a mettre au point un protocole comprenant
3 éapes: acquistions EOS-3D multi-énergie, acquistions DXA-3D e expéimentation
biomécanique. Les données de cette éude ne sont pas présentées dans cette these du fait des
difficultés rencontrées lors des mises au point de I'une ou I'autre des étapes citées. Nous nous

focdisrons donc sur les réaultats obtenus sur deux autres échantillons de 12 e 13

Spécimens.
2. Estimation par la DXA-3D de la résistance mécanique d' ESF

testées en configuration d’ appui monopodal

2.1. Introduction

Dans cette premiére partie, nous avons voulu évauer I'intérét d associer des mesures
denstométriques e des paramétres géométriques 3D afin d'estimer la résstance mécanique

de spécimens testés mécaniquement en configuration d' gppui monopodal.
2.2.Matériels et Méthodes

2.2.1. Spécimens
L’échantillon éait composé de 14 fémurs proximaux cadavériques mis a dispostion
par I'équipe du Pr. Laredo. Ces spécimens conservés a -20°C provenaient de 13 femmes et 1
hommes, &gés en moyenne de &,7 + 9,3 ans. Les piéces osseuses éaient décongelées avant

chague acquigition DXA-3D et avant chagque essal.
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2.2.1.1. Protocole DXA-3D

Le protocole DXA-3D décrit dans le Chapitre 3 :2.3.2 a é&é appliqué sur I’ensemble
de I'échatillon. A patir de ces acquistions, nous avons Smultanément accés aux
informations 3D & a la DMO, en différentes régions d'intérét osseux (régions col fémord,
grand trochanter, triangle de Ward, intertrochanterienne et totale), fournie par le logicd
d andyse dinique des systémes DXA Hologic (Figure 42).

Figure42 : Régionsd’intérét osseux définies semi automatiquement a partir du logiciel d’analyse DXA.

a) Région col fémoral, b) région totale, c) région grand trochanter, d) région intertrochanter

A patir des 2 vues orthogonales, le protocole de recongtruction 3D décrit dans le
Chapitre 3 :2.2.2 est gppliqué de fagon & obtenir un modéde et des paramétres géométriques
3D pour chague spécimen. Pour rappel, ces paramétres sont : I'aire du col fémord a mi-
section (CSA, pour «Cross Section Area»), le diamétre de la téte fémorde (FHD, pour
«Femord Head Diameter »), I'angle cervico-digphysaire (NSA, pour «Neck-Shaft Angle »)
et lalongueur del’ axe du col fémora (FNAL, pour « Femora Neck Axis Length »).

2.2.2. L’ essai mécanique en appui monopodal

L'essai en gopui monopodda utilise dans I'é&ude est caractérisé par une orientation de
la diaphyse de 25° par rapport a la direction verticade de la charge de compression. Cette
configuration d'essa a montré, dans plusieurs éudes précédentes, sa capacité a produire des
fractures subcapitales de type clinique (Kaufer et coll., 1974 ; Smith et coll., 1992 ; Cody et
coll., 1999). Une vitesse de déplacement quas-datique de 12,7 mm/min. est appliquée
veticdement sur la tée fémorde a travers un moule en PMMA de maniére a obtenir une
digtribution des efforts sur la surface de la téte durant le test. Le déplacement et la force
maximade a rupture sont mesurés pour chaque spécimen testé. Ce dispostif expérimentd
illugré Figure 43 a été congu en collaboraion avec deux éeves ingénieurs en Rojet de Fin
d Etude au Laboratoire de Biomécanique de I'ENSAM (Mosnier et Persohn, 2002). Lors de
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cet essa, nous Navons pu récupérer les données pour 2 spécimens du fait d'un probléme

technique.

10/cm

Figure43: Illugtration de |’ essai mécanique a ruptureen configuration d’ appui monopodal
2.2.3. Analyses statistiques

Dans un premier temps, nous avons cadculé la matrice de corrdation des différents
parametres 3D obtenus de maniére a estimer les dépendances entre ces variables. Dans un
deuxiéme temps, nous avons gppliqué le test de corrédation de Rearson entre chague varigble
explicative (DMO, parametres 3D et age) e la variable a expliquer (Force a la rupture).
Enfin, des andyses de régresson linéaire multivaigble ont é&é menées &fin d obtenir des
modeles combinant linéairement des variables de type denstométriques et geométriques pour
la prédiction de la limite a rupture. Des régressons linéaire multivaridble pas a pas par
section ascendante de variable ont éé ont é&é effectués pour pluseurs cas. Pour chacune de
ces andyses, les varidbles intégrées dans le modde, la sgnificativité de leur contribution au
modéle (p-vaue du test-t), le coefficient de dé&ermination (R?), le coefficient de
détermination gusté (Regusté) et la dgnificaivité du modde globd par rapport a un modele
constant (p-vadue) sont donnés. Il est a noter que le coefficient de déermination gusté
permet d'introduire une correction du R? par rapport au nombre de varigble utiliste et a leur
contribution significative dansle modde.

2.3. Résultats

2.3.1. Essais mécaniques

L'ensemble des fractures produites par I'essai mécanique était de type subcapital
comme |'exempleillugtré Figure 44.
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Figure 44 : Exemple defractures subcapitales obtenues a partir dela configuration d’ essai en appui
monopodal

a) avant |’ essai b) apreslarupture
Les spécimens testés se sont fracturés en moyenne a une force de 5658 + 1597 N. Les
vadeurs des DMO mesurées par DXA, des paramétres 3D caculés a partir des moddes
reconstruits et des forces a la rupture obtenues lors de I'essa mécanique sont données
Tableau 19.

N° de Age DMO DMO DMO FHD NSA FNA CSA Force a

spécimens année col région grand enmm en® Lmm | enmm? | rupture
fémoral totale trochanter enN

glen? glem? glem?

| PA435 | 103 ‘ 0,392 | 0,539 | 0,38 ‘ 44 ‘ 89,3 ‘ 550 | 3346,0
| PA408 | 97 ‘ 0,467 | 0,54 | 0,418 ‘ 443 ‘ 93,3 ‘ 637 | 4706,0
| PA398 | 84 ‘ 0,406 | 0,531 | 0,396 ‘ 40,9 ‘ 84,7 ‘ 642 | 5646,0
| PA366 | 75 ‘ 0,591 | 0,666 | 0,417 ‘ 421 ‘ 87,6 ‘ 622 | 7351,0
| PA356 | 87 ‘ 0,546 | 0,69 | 0,459 ‘ 423 ‘ 91,8 ‘ 700 | 8408,0
| PA348 | 72 ’ 0,727 | 0,911 | 0,683 ‘ 426 ‘ 94,2 ‘ 604 | 6109,0
| PA321 | 91 ‘ 0,314 | 0,448 | 0,321 ‘ 42,6 ‘ 87,8 ‘ 616 | 4339,0
| ‘ | 0,641 | 0,498 ‘ 42,6 ‘ 88,4 ‘ 594 | 6338,0
| ‘ | 0,553 | 0,393 ‘ 384 ‘ 83,0 ‘ 516 | 7182,0
| ‘ | 0,201 | 0,087 ‘ 46,1 ‘ 93,1 ‘ 864 | 3121,0
| ‘ | 0,635 | 0,535 ‘ 432 ‘ 86,9 ‘ 680 | 6003,0
| ’ | 0,633 | 0,438 ‘ 41,7 ‘ 87,1 ‘ 587 | 5348,0

Tableau 19 : Tableau de données del’étude DXA-3D ver sus essai en appui monopodal.
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La matrice de corrdation des différents paramétres 3D cdculés montre une

dépendance linéaire assez forte entre les paramétres CSA, FNAL e FHD. On observe
égdement une relaion faible entre le NSA et CSA (Tableau 20).

FHD CSA NSA FNAL

FHD 1 0,675 -0,260 0,757

CHA 0,675 1 -0,585 0,492

NSA -0,260 -0,585 1 0,255
FNAL 0,757 0,492 0,255 1

Tableau 20 : Matrice de corréation entre des différents parameétres 3D caculés pour 12 spécimens

Le tet Pearson, gppliqué entre les différentes variables explicatives et la force a
rupture, indique une redion linéare dgnificative de I'd&ge, de FHD, et des DMO des

différentes régions d'intérét osseux avec lalimite alarupture (Tableau 21).

Parameétres Coefficient de Pearson P-value Rz
Age -0,596 0,02 0,35
FHD -0,641 0,012 0,41
CHA -0,137 0,335 0,02
NSA 0,03 0,466 0,0008
FNAL -0,253 0,214 0,06
DMO col 0,704 0,0005 0,50
DMO total 0,638 0,0004 0,41
DMO grand trochanter 0,546 0,033 0,30

Tableau 21 : Résultatsdes différentstestsde corrélation entrelesvariablesexplicativeset laforceala
ruptureenregistrée au coursdel’essai (n=12).

En gras, les variables pour lesquelles larelation est significative (p<0,05)

Les réaultats des analyses de régresson linédre multivaridble pas a pas sont présentés
(Tableau 22).

146/259



Exploration des potentialités du systeme EOS™ pour |a caractérisation mécanique de structures osseuses

Paramétresinitiaux Parametr es conser vés (p-value) R2 p-value R2 gjusté
Casl :
DMO + DMO col fémoral (p<0,0011)
X FHD (p<0,02) 0,84 <0,002 0,78
Parametres 3D +
CSA (p<0,03)
Age
Cas2:
N FHD (p<0,02)
Parameétres 3D + 0,56 <0,05 0,46
Age (p=0,11)
Age

Tableau 22 : Tableau derésultats des différentes analyses derégression linéaire multivariable pas a pas
(n=12).

Le seuil de la p-value du test-t pour une contribution significative de la variable dans le modéle de régression
est p< 0,05

L’analyse pas a pas prenant en compte la DMO au col fémord, le FHD et la CSA
donne le meilleur modele de prédiction de la limite a rupture des spécimens testés (R= 0,84,
R2 gjusté= 0,78, p<0,002) — Figure 45.

Frupt =f (Frupt prédite)
régression linéaire multivariable ,
avec intervalle de confiance a 95%
9000 T
8000 ¥ R’=0,84 ”
o S 70001 :
5 8 Z 6000 1 . .
S 3§ 5000 1
o fg’ 8 4000 T p
© vy 3000t
€ & ° 2000
& 1000 T
0 } } 1 |
0 2000 4000 6000 8000
Force arupture prédite par le modele de régression (en N)

Figure 45 : Représentation graphique du modéle derégression linéaire multivariable pour lecas 1
(cf.Tableau 22).

2.4. Discussions et Conclusion

Tout comme les éudes biomécaniques précédentes, ayant utilise un identique au
notre (Kaufer et coll., 1974 ; Smith et coll., 1992 ; Lang et coll., 1997 ; Cody et coll., 1999),
I'ensemble des fractures produites était Stué dans la zone cervicde et de type dinique
subcapitae (type B1 et B3 de la classfication AO, Muller, 1980 ). Ceci atteste donc de la
capacité de I'essa mis en place a produire de maniere reproductible des fractures diniques
subcapitales.
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Le test de corrélation, effectué entre la force a la rupture & la DMO au col fémora
mesurée par DXA, indique un coefficient de déermination (r2=0,50) stué dans la zone basse
de ceux précédemment publiés dans la littérature (0,42<r2<0,72) pour des études
biomécaniques a peu prés smilares, utilisant la DXA comme moyen de mesure de la DMO
(Tableau 23). Pour les DMO mesurées dans la région totae ou grand trochanter, les
coeffidents de corrdation obtenus dans notre é&ude sont en dessous des vaeurs
précédemment publiées. Les DMO mesurées dans notre éude éaient en moyenne plus basse
(Moyenne [DMO col fémord] = 0,47 glon?) comparées aux éudes auxquelles nous nous
sommes référées (Moyenne [DMO col fémord] ~ 0,71 g/len? (Beck et coll., 1990 ; Kukla et
coll., 2002;Cody et coll., 1999 ;Lochmuller et coll., 1998). De méme, les DMO de notre
étude possedent un écart-type plus fable (Ecart-type [DMO cal fémord] = 0,13 g/cm?) par
rapport a ces éudes (0,17 <Ecart-type [DMO col fémoral] = 0,19g/cm?). Ces écarts peuvent
étre en partie a la source des différences avec notre éude sur les corrdations DMO/force ala
rupture, puisque que pour des échantillons de fable talle une didribution dargie des

données favorise les tests de corrdation linéaires.

Systéme R R Rz
de Auteurs Nbrede Age Erunt (DMO col (DMO grand (DMO totale
mesure (année) Spécimens 9 p fémoral trochanter vs. VS.
vs. Frupt) Frupt) Frupt)
Beck et call., moy. = 69,8 ans
_ 2950 22 (34-90 ans) 1500-13000 N 0,62 0,55
[}
§ Cody et coll., _
< *E — 1999 25 42-93 ans moy. = 9920N 0,72
£
<
o| EZ Lochmuller et -
o moy. = 82 ans ~
g coll., 1998 58 (57-100 ans) 933-7000 N 0,42 0,45
= Kukla et coll., moy. = 78 ans _
2002 20 (48-92 ans) moy. = 8430N 0,52 0,66 0,62
Esseset coll.,
. 1989 8 62-92 ans 200-9550 N 0,64
5E
=% [ smithetcoll
ith et coll.,
- % = 1992 22 - 4937-16148 N 056 0,50
8}
o= § Lang et coll moy. =73
o 9 “ y. =73 ans .
o3 1997 13 25 92 o 3500-13000 N 0,59 0,79 0,77
(S = :
i‘;’l‘lna'zro%? 42 31-83ans 4000-12000 N 0,26 NS.
moy.= 87,7 ans moy. = 5658 N
EtudeActuelle 12 72-103 ans 3121-8408 N 0,50 03 NS.

Tableau 23 : Comparaison de notre é&ude avec les données bibliogr aphique concer nant coefficients de
détermination (R?) entre DM O et forcealarupture (Frupt). (NS. : Non Significatif).

Le diametre de la tée fémorde (FHD) caculé a partir des moddes 3D, permet
d expliquer 41% de la variabilité des forces a la rupture observées. Ce réaultat et en accord
avec deux études biomécaniques en gppui monopodd ayant évadué ce parametre en 2D
(Bonnaire et coll., 2002 ; Kukla et coll., 2002). Concernant le NSA, nous n'avons observé

aucune relation linéaire dgnificative entre ce paramétre et la force a rupture, tout comme les
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deux éudes biomécaniques précédemment citées. Par contre, nous n'avons pas retrouve,
comme dans |'é&ude de Kukla et call., une corrdation sgrificative entre la longueur de I'axe
du col fémord (FNAL) et la force a la rupture. Cependant nous sommes sur ce point en

adéquation avec les conclusions de I’ é&ude de Bonnaire et coll.

Support de Auteurs Nbre de Age R2 R2 R2 R2
mesur e (année) spécimens FHD FNAL NSA CSA
o Kukla et coll moy. =
N ] y.=78ans
5 5002 20 4602 a0 0,51 0,40 NS.
=
g
8 Bonnaire et
g coll., 2002 42 sl-83ans 0.28 NS NS
nd
Etude Actuelle (3D) 12 Uil 0,41 NS. NS. NS.

Tableau 24 : Comparaison de notre éude avec | es données bibliographiques concer nant les coefficients
dedéermination (R?) entre parametres géométriques et forcealarupture (Frupt). (NS.: Non
Significatif)

Les réaultas des andyses de régresson linéaire multivarisble ont permis de
demontrer I'intérét d'associer parametres dendtométriques et paramétres geomériques. En
effet, 9 la DMO du col pame, a dle seule, d' expliquer 50% de la variahilité des forces a la
rupture enregistrées au cours d expérimentations biomécaniques, la combinaison linédre de
cette variable avec b FHD et la CSA permet d augmenter cette valeur a 78%, la contribution
de chacun de ces paramétres é&ant dgnificative dans le modde de régresson linéare
multivarigble. Les précédentes études ayant rédisé des andyses datigtiques dmilares (Lang
et coll., 1997 ; Cody et coll., 1999 ; Kukla et coll., 2002) ont égdement conclu a I'intérét
d associer ces deux types variables (Tableau 25), puisque pour toutes ces éudes I’ gpport de
I'asociation linéaire de variables géométriques e denstométriques dans un modde de
régresson ont permis daugmenter de maniere significaive les coefficients de déermination
des modéles.
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3 R? Régression linéaire multivariable
Méthode de | Auteurs Nbre de (test
régression année spécimens
Y ( ) P Pearson) Variables du modele (p-
., R? R2 ajusté
value associée)
0,59 DMO col (0,0001),
0,93
(DMO col) FNAL (0,02), CSA (0,0001)
Lang et
Il 079 DMO grd. Troch. (0,0001)
coll., . -0,
o ” (bMOgrd. FNALgO 01), CSA (0,003 0.89
% 1997 troch.) (0,01), (0,003)
B 0,77 DMO totale (0,0001),
§ otale( ) 0,92
= (DMO totale) FNAL (0,05), CSA (0,001)
g
£ Cody et
- coll., 24 - DMO col (-), NW (-) 0,66
1999
3|
o DMO grd troch (0,0004),
Kukla et - 0,80
0,66 FHD (0,004), Age (0,023)
coll., 20 (DMO grd.
2002 troch.) DMO grd troch (0,0004), ) 074
FHD (0,011), Age (0,0226)
0,50 DMO col (0,001),
Etude Actuelle 12 ool ) 0,84 0,78
(DMO col) FHD (0,02), CSA (0,03)

Tableau 25 : Coefficients de déter mination (R?) et coefficients de déter mination ajustés provenant
d’éudesd’analyse derégression linéaire multivariable prenant en compte des variables densitométriques
et géométriques 3D pour estimer laforcealarupture. (NS.: Non Significatif)

Parmi ces éudes, cdle de Lang et coll., 1997 ed la plus amilare a la notre puisque
'essa mécanique Uutilise et sensblement le méme, tat au niveau de la configuration
géométrique employée (20° d'adduction contre 25° dans notre cas), qu'au niveau de la
vitesse de chargement utilise (30mm/min. contre 12,7mm/min dans notre cas). Tout d abord,
nos deux €éudes intégrent la méme mesure de DMO (DMO col fémord) dans le modée
multivarisble, et les varidbles géométriques incluses sont pratiqguement les méme 9 I'on
consdére que le FHD et le FNAL sont assez fortement corrélés. Aind, lorsque Lang et coll.,
1997 passent d'un modée linéaire a une variable (DMO col fémord), permettant d' expliquer
59%% de la variabilité & la rupture des spécimens testés, a un modde associant DMO du col
fémora, FNAL e CSA; la déermination de la variabilite de la force a la rupture et
augmentée de 34%. Dans notre éude une reation plus fable exidat entre la force a la
rupture et les mesures DMO (r2 = 0,50). L’introduction des variables géométriques issues des
recongructions 3D a permis daugmenter de 28% la capacité a expliquer la varigbilité des
forces arupture obtenues.

Pour Kukla et coll., 2002, |'association de la DMO du grand trochanter, du diamétre
de la tée fémord e de I'&ge, pemea daugmenter de maniere dgnificaive (14%)
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I'explication de la variailité de la résstance a rupture des ESF testées. L’augmentation plus
fable de cette vdeur est due, d'une part a une corréaion initide plus forte de la varidble
DMO, laissant peut ére moins d influence aux parametres géométriques.

Cette premiére éude associant mesures densitométriques et paramétres géométriques
3D a patir dacquistion DXA-3D a é&é rédiste sur un échantillon de fable talle et
d autres expérimentations sont nécessaires de maniére a conclure sur la robustesse d' une tele
approche.
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3. Estimation par la 3D Multi-Energie de la résistance mécanique

d’ ESF testées en configuration de chute sur le coté

3.1. Introduction

Dans cette partie, nous essaerons de démontrer I'intérét d'associer des mesures
denstométriques e des paramétres géométriques 3D afin d'edtimer la résstance mécanique
de spécimens de fémurs proximaux, testés en configuration de chute sur le coté. En effet,
90% des cas de fracture de I'ESF sont associés a une chute, il et donc important d’ évaluer
les facteurs permettant d’évaduer au mieux la résstance mécanique de I'ESF lors d'un

smulant de la maniere la plus physologique une telle sollicitation
3.2. Matérielset Méthodes

3.2.1. Spécimens

17 spécimens de fémurs proximaux cadavériques (conservation a -20°C), provenant
de 15 femmes & 3 hommes, gés en moyenne de 80,5 + 12,9 ans, ont été pris en compte pour
cette éude. Cet échantillon &at le méme que cdui utilise dans le Chapitre 6 :3 dans

I évauation du protocole biénergie EOS™.

3.2.2. Acquisition 3D multi-énergie

Les spécimens sont acquis en DXA-3D permettant aing de récupérer, tout d abord les
vaeurs de DMO dans les régions locdisées par le logicid dandyse Hologic (Figure 42),
puis les vdeurs de la sé&rie de parametres 3D (FNAL, CSA, NSA, FHD) définis
précédemment.

Ensuite, tous les spécimens sont acquis sur le sytéme EOS™ bi-plan avec le
protocole biénergie. Les mémes paramétres 3D que ci-dessus sont caculés et les vaeurs de
DMO sont mesurées pour les régions dintérét osseux «col fémord », «grand trochanter »,
« intertrochanter » et « totale », précédemment définie (Chapitre 7 :2.2.1.1).

Pour les deux protocoles (DXA-3D et biénergie EOS™), les spécimens sont acquis en
position antéropostérieure, plongés dans une épaisseur d'eau de 14 cm, ain de smuler les

tissus mous.
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3.2.3. L’essai mécanique a rupture en configuration de chute sur le coté

L'essai en configuration de chute sur le coté, utilise dans I'éude, est caractérisé par
une orientation de la diagphyse de 10° par rapport a I'horizontde, et une rotation interne de
15° par rapport a la direction verticade de la force de compression Cette configuration d' essai
a montré, dans pluseurs éudes précédentes, sa capacité a produire in vitro des fractures
observées en dinique (Backman, 1957 ; Courtney et coll., 1994 ; Cheng et coll., 1997 ;
Lochmuller et coll., 2002). Une vitesse de déplacement quas-detique de 12,7 mm/min. est
aopliquée verticdement sur la téte fémorde a travers un moule en PMMA, permettant aing
une digtribution des efforts sur la surface de la tée durant le est. De plus, le grand trochanter
est pose sur une gomme souple de fagon a répartir les contraintes et a éviter un écrasement
sur un point trop localisé de I'appui. Le systeme de support du grand trochanter et relié a
une glissére de fagon a diminer les efforts horizontaux induits par la compresson verticae.
La digphyse et encastrée dans un support permettant une trandation sdon I'axe de la

glissére précédente et une rotation sdlon un axe perpendiculaire (Figure 46).

L

=

=R

Déplacement
imposé

Figure46 : Schéma cinématique del’ essai mécanique smulant un type de chute sur le coté

Le déplacement et la force maximale a rupture sont mesurés pour chague spécimen
teté. Ce digpogtif expérimentd illusré Figure 47 a éé rédise en collaboration avec deux
déves ingénieurs en Projet de Fin d'Etude au Laboratoire de Biomécanique de I'ENSAM
(Bouygues et Lim, 2003).
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Figure 47 : Configuration del’ essai mécanique misen place pour provoquer desfracturescliniquesapreés
une chutesur le coté.

3.2.4. Analyse statistique

Dans un premier temps, nous cdculons la matrice de corrdation des différents
paramétres 3D obtenus. Dans un deuxieme temps, nous gppliquons les tests de corrélation de
Pearson e Spearman entre chaque variable explicative (DMO, paramétres 3D et &ge) e la
vaiable a expliquer (Force a la rupture). Une s&ie dandyse de régresson linéare
multivaridble pas a pas e rédisée pour pluseurs cas: en prenant toutes les variables
disponibles, puis seulement les variables géométriques et I'dge et enfin uniquement les
parametres géomeétriques.

Du fait de la mesure de DMO EOS biénergie en d autres régions d'intérét que le col
fémord, pour chague varigble denstométrique le test de Student aind que le test de Pearson
sont gppliqués afin de voir les différences dgnificatives et les corrdations entre les données
obtenues soit par DXA, soit par EOS. De méme, nous avons rédisés ces tets sur les

parameétres géométriques selon que le modéle 3D éait obtenu par EOS ou DXA-3D.

3.3. Résultats

Les fractures diagnogtiquées agpres I'essa sont toutes de type transcervicd,
intertrochanterienne ou basicervica. Pour 4 des spécimens, les données issues de I'essa
meécaniques sont manquantes du fait de problémes dacquistion rencontrés au cours de
I’essai. Lensemble des données DMO, 3D et mécaniques ne sont donc disponibles que pour
13 des spécimens éudiés. La résstance a la rupture moyenne pour les spécimens testés éait
de 1946 + 842 N.

Les Tableau 26 et Tableau 27 regroupent les différentes données mesurés lors des
études DXA 3D et EOS 3D hiénergie.
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spécimens

PA0105
PA02011a
PA051b
PA068la
PA043a
PA02014b
PA02013a
PA01131
PA104b
PA042a
PAO11b
PA0765a
PA02012b
moyenne
écart type
min

max

col
fémora

0,534

0,462

0,481
0,526

0,121

DMO DXA

Grand

Troch Intertroch
0,503 0,715
0,471 0,717
0,511 0,782
0,554 0,857
0,365 0,704

0,56 0,787
0,426 0,721
0,635 1,005
0,481 0,854
0,412 0,503
0,675 0,959
0,276 0,53
0,547 0,649
0,494 0,753
0,108 0,147
0,276 0,503
0,675 1,005

Total

0,621
0,604
0,677
0,738
0,552
0,681
0,588
0,851
0,678
0,46
0,825
0,417
0,6
0,638
0,125
0,417

0,851

FHD

45,7
40,1
41,8
47,9
46,2
45,6
43,1
46,8
41,8
38,6
44,6
41
45,56
43,7
28
38,6

47,9

Parameétres 3D DXA

814,9
572,7
595,8
814,7
899,9
691,1
568,4
695
633
484,2
666,4
611,1
658,4
669,6
115,7
484,

900,0

NSA

1236
127,1
129,0
132,2
1243
1243
123,8
123,6
119,7
133,3
131,7
128,4
129,8
127,0
41
119,7

1333

FNAL

93,4
94
88,1
102,1
99,2
95,6
96,3
98,3

88,7

84,5

102,13

Age

73
83
96
68
91
86
91
54
79
7
74

86

54

101

Fr (N)

1828
1411
1858,0
3144,5
1633,0
2438,0
1145,0
3305
1959,0
905,6
3163,9
802,0
1701,0
1946
842
802

3305

Tableau 26 : Tableau de données regroupant les parametres 3D calculés a partir desmodéles 3D, les
DMO mesuréespar DXA, I’age des spécimenset laforcea ruptureenregistréeau coursdel’essai.
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DMO EOS Parameétres 3D EOS
Spécimens

totale col fémoral grd troch intertroch FHD NSA CSA FNAL

PA0105 0,599 0,497 0,493 0,706 44,9 124,3 758,2 92,1
PA02011a 0,617 0,463 0,514 0,695 40,0 126,6 545,2 931
PA051b 0,587 0,514 0,481 0,674 41,0 128,7 570,4 87,8
PA0681a 0,707 0,609 0,562 0,816 47,2 131,1 803,6 101,3
PA043a 0,558 0,480 0,387 0,659 458 1232 855,0 96,4
PA02014b 0,642 0,570 0,543 0,728 439 1225 687,2 94,0
PA02013a 0,602 0,508 0,464 0,711 42,8 1245 556,2 93,
PA01131 0,801 0,706 0,610 0,923 454 122,5 674,5 97,4
PA104b 0,640 0,547 0,444 0,771 40,2 121,2 637,4 87,7
PA0O42a 0,554 0,479 0,523 0,597 38,2 131,9 485,0 82,1
PAO11b 0,784 0,628 0,671 0,893 43,6 129,7 658,0 96,2
PAOQ765a 0,425 0,341 0,303 0,495 40,4 126,8 569,1 89,2
PA02012b 0,596 0,467 0,541 0,646 444 131,2 665,9 98,5
moyenne 0,62 0,52 0,50 0,72 42,9 126,5 651,2 93,0
SD 0,10 0,09 0,09 0,12 27 37 107,8 52
min 0,43 0,34 0,30 0,49 38,2 121,2 485,0 82,1
max 0,80 0,71 0,67 0,92 47,2 131,9 855,0 101,3

Tableau 27 : Tableau de données regroupant les paramétres 3D calculésa partir desmodéles 3D, les
DM O mesurées par biénergie EOS, I’éged%sp;fégisrsn;.nset laforcea ruptureenregistréeau coursde

Les tests de Student rédisés pour comparer les données DMO obtenues par EOS et
DXA ont montré une différence dSgnificative uniquement pour la DMO mesurée dans la
région intertrochanter (p=0,01). Dans ce cas, le test de Pearson a montré un coefficient de
déermination de 0,61. Pour les autres régions dintéré osseux, les coefficients de
détermination éaient compris entre 0,80 et 0,91.

Les comparaisons entre paramétres géomériques DXA e EOS indiquent une
surestimation de la mesure DXA pour le FHD, FNAL e CSA (1,8+t1,1 % 1,3+0,9 %et
2,612,8 % respectivement). Les tableaux de comparaison entre données densitomeétriques,
géométriques DXA et EOS sont afichés dansI’ ANNEXE 111.

La matrice de corrdlaion des différents parametres 3D, obtenus a partir de DXA 3D
ou de EOS 3D, montre des dépendances fortes entre le diamétre de la téte fémorde (FHD), la
longueur de I'axe du col fémora (FNAL) et I'aire de la section a mi-col (CSA) (Tableau 28
et Tableau 29). L’angle cervico-digphysare n'est par contre corrdé avec aucun de ces

parametres géométriques.
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FHD CSA NSA FNAL
FHD 1 0,825 -0,150 0,857
CSA 0,826 1 -0,239 0,666
NSA -0,150 -0,239 1 -0,026
FNAL 0,857 0,666 -0,026 1

Tableau 28 : Matricede corréation entr e les différents paramétres 3D calculés a partir des modéles
DXA-3D.

En gras, les coefficients de corrélation significatif (p<0,05) (n=13)

FHD CSA NSA FNAL
FHD 1 0,875 -0,117 0,883
CSA 0,875 1 -0,246 0,688
NSA -0,117 -0,246 1 -0,004
FNAL 0,883 0,688 -0,004 1

Tableau 29 : Matricede corréation entr elesdifférents parameétres 3D calculés a partir desmodéles
EOS-3D.

En gras, |es coefficients de corrélation significatif (p<0,05) (n=13)

Les DMO mesurées par DXA et EOS biénergie, sur les différentes régions d'intérét
osseux, sont toutes fortement corrélées de maniere postive avec la force maximae a rupture
(0,55<r<0,88 — Tableau 30). Cependant, des disparités exigent entre les vaeurs mesurées
par les deux modes d acquistion de la DMO (Chapitre 6 :). Ceci explique les différences
trouvées entre les corréations DMO EOS vs. Force a la rupture e¢ DMO DXA vs. Force a la
rupture. La plus forte corrdation observée avec la force a la rupture a é&é obtenue pour la
DMO delarégion totae mesurée par DXA (Figure 48).

L’'&ge éat égdement corrélé de maniére négative avec la force a la rupture (r = -
0,636, p = 0,007).

Parameétres Coefficient de corrélation p-value R2
de Pearson
DXA 3D EOS 3D DXA 3D EOS 3D DXA 3D EOS 3D
biénergie biénergie biénergie

Age - 0,608 0,014 0,37
FNAL 0,573 0,637 0,02 0,01 0,33 0,41
CSA 0,451 0,520 0,06 0,03 0,20 0,27
NSA 0,020 -0,067 0,475 0,413 0,00 0,00
FHD 0,717 0,651 0,003 0,008 0,51 0,42
DMO col fémoral 0,837 0,905 <0,001 0,70 0,82
DMO région totale 0,939 0,904 <0,001 0,88 0,82
DMO intertrochanter 0,901 0,902 <0,001 0,81 0,81
DMO grand trochanter 0,863 0,741 0,002 0,75 0,55

Tableau 30 : Tableau présentant les coefficients de corrélation de Pear son entre les différents paramétres
obtenus soit par DXA-3D ou EOSbiénergie 3D, et laforcealarupture.
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En gras, lescoefficients de détermination avec « p-value » significatives (p<0,05) ; (n=13)

Frupt =f (DMO totale DXA)

3500
3000 y = 6308 - 2077,8

2500 RZ=0,88 /
2000 A

1500 ’/

1000 / ¢

500

Frupt (en N)

0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5 0,6 0,7 0,8 0,9
DMO totale mesurée par DXA (en g/cm?)

Figure 48 : Représentation graphiquedelareation entre Forcealarupture (Frupt) e DMO mesurée
par DXA pour larégion d’intérét osseux « totale » (n=13).

Parmi les paramétres géométriques 3D, obtenus a partir des modéles 3D DXA ou
EOCS, le FHD et le FNAL éaient corrélés sgnificativement avec lalimite ala rupture.

Pour la CSA, la reation avec la force a la rupture é&ait dgnificative, lorsque le
paramétre éait obtenu a partir des recondructions EOS, e a la limite du seuil de
sgnificativité quand cdlui-ci était caculé apartir des modéles 3D DXA.

Par contre, I'angle cervico-digphysaire, qu'il soit mesuré a partir des modeles 3D
DXA ou EOS, ne possdait pas de reation dgnificative avec la résstance meécanique des
specimens (T ableau 30).

Nous avons ensuite appliqué des andlyses de régression linéeire multivariée pas a pas
pour 5 cas différents. Pour chague variable, son incluson dans le modele éait dépendante
dun tet t sur sa contribution sgnificative (p<0,05). Les résultats de ces anayses sont
présentés dansle Tableau 31.

Une premiere série d' analyses de régresson multivariable pas a pas a é&é rédiste.
Dans chague cas, les varigbles sdectionnées comprenaient une mesure DMO, choise parmi
les différentes régions d'intérét, ains que les parameétres 3D e I'age. Pour chague cas, un des
3 paramétres géomériques, corrélés entre eux (FHD, FNAL et CSA), éait retenu par
I'dgorithme de sdection de variable pour Sassocier avec la variable DMO retenue. Dans
deux des moddes prenant en compte les données DXA, I'angle cervico-digphysare
intervenait égaement de maniére sgnificative (cas 2 e 4) dors que ce paramétre n'avait de
pas contribution dgnificative pour le modee correspondant défini a partir des données EOS
3D hiénergie.
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Parameétres

initiaux

Casl:

DMO totale +
Parametres3D +
Age
Cas?2:
DMO col fémoral

Parameétr es conser vés (p-value)

DXA 3D

DMO totale
(<0,0001)

DMO col (0,0001)

FHD (0,06)
* NSA (0,04)
Parametres3D +
Age
Cas3:
DMO grand DMO grdtroch (0,001)
trochanter + CSA (0,02)
Parametres3D + '
Age
Cas4 )
e DMO intertroch
' DMO (<0,0001)
intertrochanter + FHD (0,009)
Parametres3D + NSA (0,006)
Age
Cas5:
— FHD (0,002)
Parametres 3D + Age (0,03)
Age
Casb :
R FHD (0,003)
Parameétres 3D
Tableau 31 :

Les meilleurs modeles de régresson multivariadble pas a pas obtenus a patir des

EOS3D biénergie

DMO totale (<0,0001)
CSA (0,02)

DMO col (<0,002)
FNAL (0,03)

DMO grd troch (0,006)
CSA (0,01)

DMO intertroch (<0,0001)

FHD (0,07)

FHD (0,007)
Age (0,04)

FHD (0,008)

DXA
3D

0,88

0,86

0,86

0,95

0,70

0,51

R2

EOS3D

biénergie

0,89

0,89

0,77

0,87

0,42

données des deux systémes d’ imagerie sont illustrés Figure 49 et Figure 50.

R2 gjusté
DXA EOS3D
3D biénergie
0,87 0,87
0,82 0,86
0,83 0,72
0,93 0,84
0,63 0,56

Force alarupture (Frupt)
enregistré lors de I'essai

4000 T
3500 Tt
3000 T
2500 T
2000 T
1500 T
1000 T

500 T

mécanique (en N)

Frupt = f(Frupt prédite)
Régression linéaire avec intervalle de confiance a 95%

500

1000

1500

2000

2500

3000

3500

Force alarupture prédite par le modele de régression
linéaire multivariable (en N)

Figure49

Résultats des différentes analyses de r égr ession multivariable pas a pas(n=13).

: Graphique du modée derégression multivariable prenant en comptelaDMO DXA
intertrochanter, le FHD et le NSA (cas4) (Tableau 31).
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Frupt = f(Frupt prédite)
Régression linéaire avec intervalle de confiance a 95%
4000 T
35 3500t >
20~ 4 =
£ g = 3000 R*=0,89
o é 2500 T
29 o 2000 T
Q¥ S
2 © T 1500 1
c
8¢ & 1000 1
(3 ‘é \8
39E 5007
8 = 0 } } } } } } i
@ -500 & 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500
Force alarupture prédite par le modeéle de régression
linéaire multivariable (en N)

Figure50 : Graphique du modée derégression multivariable prenant en comptela DMO totale EOS
biénergie, et le FNAL (cas 1) (Tableau 31).

Dans une deuxiéme s&ie de régressons multivariable pas a pas (cas 5 et 6), les
mesures DMO ont é&é laisstes de cbté pour ne prendre en compte que les paramétres
géométriques et I'&ge. Pour le cas 5, les paramétres conservés par la méthode pas a pas
éaent FHD et I'&ge avec un modée de régresson lingare dfichant un coefficient de
déermination de compris entre 0,70 e 0,63 sdon le syséme dimagerie utilisé pour
I'acquisition des données. Dans le dernier cas (cas 6), nous N'avons ins&ré dans I’ andyse que
les parametres géométriques 3D. Seul le diametre de la téte fémorae éait dors retenu dans le
modde, aboutissant aind au résultat des corrdations monovariables. Les résultals éaent
cohérents pour les deux systémes d’ imagerie permettant d’ obtenir ces paramétres 3D.

3.4. Discussions et Conclusion

Sur I'ensemble des fracture obtenues, la mgorité éait de type pertrochanterienne ce
qui et en accord avec pluseurs éudes ayant utilisté exactement la méme configuraion
d essai (Courtney et coll., 1994 ; Pinilla et coll., 1996 ; Cheng et coll., 1997).

Les écarts trouvés entre parametres géométriques DXA et EOS sont a priori dus ala
différence de résolution spatide entre les deux systemes dacquigtion. En  effet, les
radiographies EOS possédent des pixels de 254x254 ym, dors que les images DXA ont des
pixes de 1x1 mm. L’identification des contours sur les images DXA était donc moins précise
gue cdle fate sur les radiographies EOS. D’agpres les suretimations trouvées sur les
paramétres geométriques provenant des moddes 3D DXA, il semble donc que nous ayons

défini, de maniere quas systématique, des contours engendrant des zones plus larges sur les
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images DXA. Ces écats sont a I'origine des différences entre les résultats des corréations
des méthodes DXA et EOS.

Les DMO mesurées en différentes régions d'intérét osseux sont fortement corrélées a
la force a la rupture quelque soit le systeme d'imagerie utilise (0,73<R<20,83), ce qui est en
adéguation avec les précédentes études ayant regardé ce type de relation (0,63<R2<0,92)
(Dalen et coll., 1976 ; Courtney et coll., 1995 ; Pinilla et coll., 1996 ; Cheng et coll., 1997).

. Régression linéaire multivariable
R? monovariable

Auteurs M éthode de Nombre de
année r égr ession spécimens test Pearson
( ) 9 P ( ) Variablesdu modéle 2 ~ R?
by R p-value o
(p-value associée) ajusté
0,56 DM O col (0,0009),
0,77
(DMO col) CSA (0,03)
0,87 DMO grd. Troch.
Réqgr ession N =13 (DMO grd. (0,0001) 0,89
Lang et multivariable troch.) CSA (0,17)
coll., 1997
DMO totale
081 (0,0001) 0,88
(DMO totale) ’ ' '
CSA (0,10)
Lotz et 0,87
N DMO grd. Troch x
Hayes, Parametre N=12 (DMO grd. cs 0,93
composite A
199090 troch.)

Tableau 32 : Tableau bibliogr aphique des analyses der égression multivariabl e des études biomécaniques
en configuration de chute sur le coté.

Peu d'éudes biomécaniques, ayant utilise la configuraion dessa en chute sur le
cote, ont chois d'andyser leurs données par régresson linéare multivariable (Tableau 32).
Saule I'éude de Lang et coll., 1997 estime la limite a |a rupture des spécimens testés a partir
d'un modéle de régresson associant de maniére linéaire les mesures issues d acquisitions
QCT. Les parametres géométriques d' entrée de leur nodéle étaient le FNAL et le CSA. Dans
toutes les régressons effectuées au cours de leur éude, le FNAL ne contribuait pas a
I'amdioration du modde, e la CSA ne contribuat a la déermination de la variahilité a la
rupture des spécimens testés, de maniere dgnificative que lorsgu'dle éait associée a la
DMO du col fémora. Dans ce cas, le coefficient de détermination &ait de 0,77, mais cette
vaeur restait en dessous du coefficient de détermination issu d'une corrdaion monovariable
dela DMO du grand trochanter avec laforce alarupture.

Lotz et Hayes, 1990 n'effectuent pas d'anayse de régresson multivaridble mas

condituent des paramétres composites pour évauer les limites a la rupture enregistrées lors
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de leurs essais. Ces parametres composites sont composés de données issues d' acquisitions
QCT. L’'asociation expliquant le mieux la variabilité des limites a la rupture de leur éude,
multiplication de la DMO (g/ent) d'une section définie dans la région intertrochanterienne
par |’ are de cette section, indique un Rz = 0,93.

Les différentes régressons multivariables effectuées au cours de notre éude indiquent
une augmentation des coefficients de déermination lorsque des parametres densitométriques
sont associés a des parametres géometriques 3D (0,75<R? <0,95).

Le fat de déaisser les paramétres denstomériques pour ne prendre que I'ége et les
paramétres géométriques (cas 5) diminue la capacité du modde a déerminer la variabilité a
la rupture des spécimens testés (R2 =0,70 et 0,63 pour la DXA 3D e EOS 3D
respectivement).

Enfin, la prise en compte des parametres 3D seul dans un modéde de régresson
multivaridble linéaire (cas 6), diminue de maniére dgnificaive le coefficent de
détermingtion, puisgue seule le FHD et inclus dans le modéle.

Pluseurs andyses diniques s sont égdement intéresstes a I'intérét  d associer
parameétres géométriques et mesures DMO. Aind, des anadyses de régressons logigtiques sur
la DMO, gustée de parametres géomériques 2D, ont conclu a un apport sgnificaif de
I'augmentation du risque relatif de fracture, comparé a la prise en compte de facteurs
denstométriques seuls (Peacock et coll., 1995 ; Gnudi et coll., 1999). Les aires des courbes
senghilité-spécificité (courbe ROC), se sont égaement trouvées améiorées pour toutes les
études ayant pris en compte des facteurs géométriques en plus des facteurs densitométriques,
indiquant que I'agpport d'informations liées aux parametres géométriques éait précieux pour
la prédiction du risque de fracture de I extrémité supérieure du fémur (Gluer et coll., 1994 ;
Peacock et coll., 1995 ; Gomez et coll., 2000).

Nos résultats sont donc en adéquation avec les conclusons de ces éudes cliniques
ayant asocié paramétres geométriques 2D, e mesures DMO DXA, méme s pour plusieurs
de ces éudes le mode de fracture de I’ ESF n’ &ait pas renseigné.

Contrarement a ces éudes cliniques qui ont réadise les mesures de parametres
géométriques sur des supports 2D, avec un certain nombre de disparités dans les protocoles
d acquisition, notre approche considére des paramétres géométriques tridimensonnels. Ceci
nous évite and les biais de mesure liés a la projection 2D et nous afranchit des problémes

de positionnement du patient avant larédisation de lamesure.
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Néanmoins, il faut souligner les différences obtenues dans les moddles de régression
multivaridble définis a partir des sysémes dacquisition EOS ou DXA (Tableau 31). En
effet, sdon que le systeme d'acquistion soit la DXA ou EOS, les varigbles intégrés dans le
modé es de régression multivariable ne sont paslesméme pour lescas 1, 2 et 3.

Ces différences sexpliquent, d'une part, par les écarts de mesures entre les deux
systémes dacquistion pour les différents paramétres géométriques e densitométriques
(ANNEXE 111), et d autre part, par les conséquences d un échantillon de faible taille.

En effet, dans le cas d' éude sur des échantillons de faible taille, I'incertitude associée
ala mesure de paramétres explicatifs peut ére source d écart relativement faible (environ 1 a
2% sdon le paamétre), mas auffissamment conséquent pour modifier la pente de la
régresson linéaire, e donc, du coefficient de déermination associé. Aind, dans I'éude en
configuration de chute sur le coté, le coefficient de déermination, R2, entre force a la rupture
et le diamétre de la téte fémorde (FHD) varie de 0,42 a 0,51, sdon que la mesure soit faite a
partir de modédes 3D DXA ou EOS, dors méme que I écart moyen (écart-type) entre le FHD
mesuré apartir delaDXA 3D ou de EOS et de 0,8 £ 0,5 mm seulement.

L'utilisstion des régressons multivariables pour edimer la limite a la rupture et
encore plus sensble a cet écuell puisque I'on intégre dans les moddes les incertitudes de
mesure associées a chague variable explicative. La poursuite de ces éudes est donc
nécessaire afin de pouvoir avoir acces aux données 3D et denstomériques sur un échantillon
de talle suffisamment importante pour pouvoir gppliquer de maniére robuste ces outils
datigtiques. Ceci nous permettra de conclure plus pertinemment sur les capacités d'une
méthode 3D multi-énergie a estimer la résistance mécanique de I’ ESF.

Cependant, il appardit au vu des réaultas de corrdations monovariable et
multivarigble que des paramétres géométriques tels que le FHD, CSA, FNAL (parametres
corrélés entre eux), contribue a edimer la résistance mécanique des spécimens. L’ éude
actudle, rédiser sur un échantillon de faible talle, ne permet pas de condure définitivement
sur la contribution prépondérante de I'un ou I'autre des parametres géométriques dans la

prédiction de la résistance mécanique alarupture.

4. Conclusion

Nous avons mis au point les méhodes d'acquisitions et le protocole expérimenta
permettant d'évduer la résdgance a la rupture de fémurs proximaux sdon  deux

configurations biomécaniques responsable de la fracture de I’ extrémité supérieure du fémur.
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Pour ces deux éudes les résultats sont prometteurs puisque |'association de
paramétres géométriques 3D avec des mesures DMO permet d'augmenter la prédiction de la
limite & la rupture de spécimens testés dans des configurations physiologiques.

Néanmoins, les résultats présentés sur la prédiction du risque fracturaire dans ces
deux configurations sont a prendre avec prudence puisque les échantillons utilises éaent de
fables talles (n= 12 et 13 pour les essais en configuration d' appui monopodal et de chute sur
le coté).

En padlde I'utilisstion d'une tdle mé&hode en évduaion dinique devrat ére assez
rgpidement possble puisque certains sysemes DXA possedert des «C-arm» rotatifs
permettant de réaliser des acquidtions en face et en profil. La cdibration de I’ environnement
radiographique de tels systemes devrait donc permettre d’ obtenir des données in vivo, et de
pouvoir and passer a des éudes prospectives dans le but d' évduer les potentidités de cette
méthode sur la prédiction du risque fracturaire.

Enfin, il es & noter que nous N'avons pas encore exploité I’ensemble des potentidités
des modeles 3D, puisque pour ces €éudes expérimentaes, seuls quelques parametres,
précédemment définis comme facteurs prédictifs de la fracture de I'ESF, ont &é pris en
compte. Dans des éudes ultérieures, il serait intéressant de caculer I'influence de paramétres
tels que les volumes ou les surfaces associés aux régions d'intérét osseux sur la résistance

mécanique des spécimens testés.
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Conclusion et Perspectives

Dans la premiére patie, ce travall de these avait pour objectif damédiorer les
méthodes exigantes de reconstruction tridimensonndle par Stéréoradiographie et d éendre
leur champ d’ gpplication

L’amélioration proposée pour la technique basée sur les repéres ponctuds, a permis
d augmenter la qudité e la précison des moddes vertéoraux recongruits. Cette méhode a
été implémentée dans le logicid de recongruction 3D associé au systéme EOS™, de fagon a
ader |'utilisateur dans le processus de reconstruction 3D, mais égaement dans un objectif de
semi-automatisation des méthodes de recongtruction, puisque les contours rétroprojecteurs
générés par ces moddes détallés sont des repéeres de contréle pour I'utilisation d dgorithmes
de traitement d'image basés sur la reconnai ssance de contours.

L’extenson du champ d gpplication de la méhode de recongtruction par contour a
I'extrémité supérieure du fémur a permis d obtenir la moddisation 3D personndisée précise
d'une zone anatomique dratégique fasant le lien entre la patie supérieure et inférieure du
corps humain. En plus de la vdidatiion de la recongruction 3D de I'extrémité supérieure du
fémur sur le syséme EOS™, cette méthode a é&té appliquée et vdider sur un systéme de
DXA («Dud X-ray Absorptiometry») fasant actudlement figure de référence dans
I’ évauation du risque fracturaire de I’ extrémité supérieure du fémur.

Ces travaux sur la recondruction 3D par stéréoradiographie, s goutent aux études
précédentes dans le domaine, et permettent une andyse dinigue tridimendgonndle des
structures osseuses plus compléte. Ces techniques associées au systéme dimagerie EOS™
fooment un outil davenir ayant la capacité de fournir aux chirurgiens une meilleure
perception des podtions rddives des différents segments squeettiques, tout en
sdfranchissant des problemes de projection induits par la radiographie 2D. Une tdle
approche permet d'é@udier des pathologies de naure tridimensonndle telle que la scoliose
ou dandyser les postions reatives d'os condituant une articulaion. De plus, dans le cas de
chirurgie nécessitants la pose de prothese, la connaissance combinée de la géométrie 3D de la
prothese, a la géométrie 3D de la structure osseuse d'implantation du matérid. De premieres
applications ont précédemment é&é rédisées sur le genou. L'accées a la moddisation de
I'extrémité supérieure du fémur devrat égdement permettre une ade a la planification
chirurgicale des pathologies de la hanche.
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Dans la deuxiéme partie, nous nous sommes intéresses a une potentidité du systeme
EOS™ qui n'avait pas encore é&é pris en compte: les capacités d' acquidtion multi-énergie
de ce systéme dimagerie permettant notamment I'acces a des informations densitométriques.
Dans un premier temps, nous avons mis en place et rédisé une vdidation prédiminare de ce
protocole d'imagerie en nous comparant notamment au systéme dimagerie fasant figure de
référence dans |'évduation de I'ostéoporose a partir de ses mesures denstométriques: le
systéme DXA.

Une fois la faisabilité de mesure DMO a patir du systeéme EOS™ démontrée, nous
disposons donc d'un outil permettant a la fois dobtenir la géomérie 3D de sructures
osseuses ansd que des mesures de densité minérde osseuse. Cette double fonctionndité a
égdement &é démontrée sur un syséme DXA, sur lequd ont é&é adapté les agorithmes de
reconstruction par stéréoradiographie.

Afin dapprécier les potentidités de ce nouvel outil, nous avons comparé les données
provenant d'acquistions 3D-multi-énergie de pécimens de fémurs proximaux, a la
résstance a la rupture de ces gpécimens testés dans des configurations d appui monopoda et
de chute sur le cbté Ces deux expérimentations biomécaniques ont souligné I'intérét
d associer mesures densitométriques et parametres geométriques 3D pour expliquer au mieux

les variabilités de larésistance ala rupture des spécimens testés.

Les perspectives d gpplication dans le domaine médicd d'un syseéme dimagerie
associant 3D et multi-énergie, en postion érigée, e une basse dose dirradiation sont

multiples.

La premiere gpplication potentidle, est directement liée aux éudes mécaniques
entreprises sur I'extrémité supérieure du fémur. Pludseurs &udes diniques ot mis en
evidence le lien entre la morphométrie vertéorde et le risque de fractures et de tassements
vertébraux. Hors, la recongruction 3D de I'ensemble de la colonne vertéorae est possible a
partir des techniques d<éréoradiographiques, il serait donc intéressant, comme pour
I’extrémité supérieure du fémur, de confirmer les potentidités de I'gpproche 3D multi-
énergie sur I'évduation du risque fracturaire vertéorde. De plus, dans le cas de colonnes
vertéordes partielement |ésées, une approche tridimensonndle globde du rachis permettrait
éventudlement d'évauer les zones ollicitées du fat des fractures ou des tassements
vertéoraux, ce qui couplé a une mesure DMO, pourrait nous fournir des informations

importantes dans la survenue potentielle de fractures supplémentaires.
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L'utilisstion dlinique de sysémes combinant moddisaion 3D & mesures
denstométriques n'est cependant pas cantonnée a I’évduation du risque fracturaire. De trés
fortes potentidités exisent égdement dans I'aide décisonndle pour le tratement chirurgicd,
and que dans le suivi post-opératoire. En effet pour un chirurgen orthopédiste, il est tres
important de connditre la quaité du tissu osseux qui va servir de support pour I'implantation
de matéridls orthopédiques pouvant ére soumis a de fortes sollicitations mécaniques.

Par exemple, pour les tratements chirurgicaux de la scoliose, |'utilisstion d'une
dratégie utilisant des crochets peut prévaoir sur une dratégie baste sur des implants
pédiculaires lorsgue la densité minérale osseuse des vertébres a opérer et trop faible,

Dans le cas des tratements chirurgicax de prothése de hanche, un td ouitil
permettrait a la fois d'évduer le bon postionnement de I'implant dans la digphyse, la
nouvelle postion déquilibre du sujet agorés I'implantation, le suivi du remoddage osseux
peri-prothétique, and que le suivi en 3D des mouvements potentiels de I'implant dus a un

éventud mauvais ancrage.

Dans un autre domaine tdl que la dynamique inverse, il e intéressant de savoir que
les protocoles d acquisition multiénergie permettent d'estimer la masse de nimporte quelle
patie du corps. Un outil associant, mesure de la masse des différents segments et
moddisation 3D des dructures osseuses permettrait aind d'obtenir in vivo des données

personnalisées nécessaires ala congtitution de modées de dynamique inverse.

Enfin, il faut souligner l'inté& de la multi-énergie 3D pour la modédisation en
ééments finis, puisgque cette méhode permet d obtenir a la fois une géométrie 3D précise e
des informations sur la densté minérde osseuse. Pluseurs auteurs ont conclut a la relaion
entre densité minérale osseuse & module d'Young, cette méhode est donc un outil de choix
pour rédiser des moddes déments finis 3D personndisés pour la géométrie aind que pour

les propriétés des matériaux.
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