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Introduction générale

La connaissance précise de I'anatomie du membre inférieur ainsi que les anomalies angulaires
suivant les trois plans anatomiques (frontal, sagittal et horizontal) a une importance majeure dans la
clinique routiniére pour le diagnostic, les applications thérapeutiques, le suivi post-opératoire et/ou
pour le planning chirurgical. L'importance accordée a ces connaissances est d’autant plus
fondamentale que cette partie du corps humain est a la base du systeme locomoteur et de la
marche. De ce fait, le membre inférieur est particulierement propice a I'apparition de pathologies
dégénératives.

La radiographie conventionnelle est la modalité d’imagerie couramment utilisée en milieu
cliniqgue pour le diagnostic et le suivi post-opératoire des pathologies du membre inférieur.
Néanmoins, le cliché radiologique ne représente qu’une projection de la zone anatomique étudiée
sur un plan 2D et le résultat de cette projection est sensible au positionnement du patient lors de la
prise de la radiographie (Deltour et al. 2005, Kawakami et al. 2004, Krackow et al. 1990, Swanson et
al. 2000, Wright et al. 1991). Les angles sont donc calculés avec des biais de projection et leurs
valeurs varient en fonction de la position du patient. De plus, cette modalité ne permet pas d’évaluer
les rotations et torsions dans le plan transversal.

Dans de rares cas, un examen par tomodensitométrie (CT-Scan) ou par résonance magnétique
(IRM) peut étre indiqué afin d’évaluer les troubles de torsions et de rotations des structures
osseuses. Cependant, la plupart de ces systemes d’'imagerie proposent une acquisition en position
couchée et non en charge, ce qui ne permet pas d’évaluer les phénoménes de compensation
interarticulaire associés a la pathologie. De plus, les doses d’irradiation associées au CT-Scan sont
encore élevées ce qui limite la réalisation des examens de maniére fréquente. L'IRM peut étre une
alternative au CT-Scan, mais elle est trés coliteuse et plus dédiée a I'étude des tissus mous.

Quant a l'utilisation de coupes axiales issues de la tomodensitométrie ou de I'IRM, le probleme
majeur reléve de la définition et de la localisation des différentes coupes, des repéres anatomiques
et des axes précis et reproductibles permettant I’évaluation des torsions fémorales et tibiales. Dans
la littérature, la définition de ces axes varie d’un auteur a un autre (Duparc et al. 1992, Hernandez et
al. 1981, Jakob et al. 1980, Jend et al. 1981, Murphy et al. 1987, Peterson et al. 1981, Weiner et al.
1978) et aucune standardisation n’a été clairement proposée. Pour toutes ces raisons, plusieurs
auteurs ont tenté d’exploiter les reconstructions 3D issues du CT-Scan afin d’évaluer les troubles de
torsions (Kim_1 et al. 2000, Kim_2 et al. 2000, Mahaisavariya et al. 2002, Subburaj et al. 2009). Les
méthodes de calcul de ces parameétres cliniques sont précises mais leur déploiement en routine
clinigue n’est pas encore envisageable car appliquées in vivo, elles nécessitent une reconstruction 3D
entiere du membre inférieur. Pour cela, des coupes axiales du membre complet doivent étre
disponibles, or ceci est rarement le cas en clinique. A ceci se rajoute le temps nécessaire au
processus complet de traitement des acquisitions qui peut se révéler tres important. Finalement, le
choix et le calcul des axes ne sont pas standardisés et varient d’un auteur a I'autre.

Une derniére alternative est I'imagerie biplane en général et le systeme EOS™ en particulier —
Systeme issu de la collaboration entre le Laboratoire de Biomécanique (LBM, ENSAM-CNRS, Paris,
France), le Laboratoire de recherche en Imagerie et Orthopédie (LIO, ETS-CRCHUM, Montréal,
Canada), I'hopital Saint-Vincent de Paul (AP-HP, Paris, France) et la société Biospace Med (Paris,
France). Ce systeme donne la possibilité d’obtenir des clichés biplans du corps entier, en position
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debout et avec de basses doses d’irradiation. Des méthodes de reconstruction 3D du membre
inférieur relatives a ce type d’'imagerie ont été développées.

Les méthodes de reconstructions 3D du membre inférieur s’appuient sur la saisie de quelques
reperes anatomiques (points et contours) (Laporte et al. 2003, Le Bras et al. 2004, Nodé-Langlois
2003) ont été développées et validées avec des précisions proches du millimeétre pour le fémur distal
(Laporte et al. 2003), pour le fémur proximal (Le Bras 2004) et le tibia proximal (Bauer 2002). Ces
modeles ont permis de calculer la plupart des indices cliniques avec de trés bonnes performances.
Néanmoins, le calcul du parametre de la rotation fémoro-tibiale est encore imprécis (IC95% = 8.4°) et
le temps de reconstruction est de I'ordre de 24 minutes par membre inférieur (Nodé-Langlois 2003).
Ce temps de manipulation reste trop contraignant pour envisager l'utilisation des ces méthodes en
routine clinique.

Notre groupe a proposé de nouvelles approches de reconstruction permettant de gagner en
robustesse et d’améliorer la convergence des algorithmes (Pomero et al. 2004, Baudoin 2008,
Humbert et al. 2009).

L'objectif de cette thése était donc d’adapter les méthodes de reconstruction 3D basées sur des
modeles paramétrés et des techniques d’estimation statistiques pour la modélisation du membre
inférieur et le calcul des indices cliniques, en particulier en présence de déformations structurales.

Cette thése débutera par des rappels de I'anatomie du membre inférieur et des anomalies
angulaires dans les trois plans anatomiques. Puis nous présenterons une revue de littérature portant
sur les différents moyens d’imagerie médicale permettant I’évaluation des pathologies associées au
membre inférieur, sur les méthodes de calcul des indices cliniques 2D et 3D et sur les différentes
techniques de reconstruction 3D du membre inférieur a partir de radiographies biplanes. Cette revue
de littérature nous permettra de définir les limites de I'existant et les objectifs de notre projet. Nous
exposerons ensuite les travaux de recherche développés dans le cadre de cette these :

* Nous proposerons et évaluerons une méthode de reconstruction semi-automatique du
membre inférieur s’appuyant sur des modeéles paramétrés de fémurs et de tibias. Cette
méthode visera a une estimation trés rapide d’un premier modeéle paramétré dit « paramétré
simplifié » a partir duguel un groupe d’indices cliniques restreint, mais le plus utilisé en routine
clinique, pourra étre calculé. Dans ce but, nous introduirons et validerons un protocole
d’acquisition spécifique de prise de radiographies biplanes.

e Le modele « paramétré simplifié » nous servira de premier estimé pour le calcul d’'une
reconstruction 3D précise et personnalisée du membre inférieur en un temps relativement
réduit. Finalement et a partir de ce modele précis, nous explorerons et validerons différents
modes de calcul d’un éventail plus large d’indices cliniques (incluant les torsions et rotation)
afin d’en déduire les plus robustes et pertinents qui pourraient étre standardisés pour une
utilisation en routine clinique.
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Rappels anatomiques et contexte clinique

1 Eléments d’anatomie du membre inférieur et repéres associés

Cette premiére partie rappelle les notions fondamentales d’anatomie nécessaires a I'analyse du
membre inférieur. L'os coxal (élément du bassin), la patella (la rotule), le pied, le fémur, le tibia et la
fibula (péroné) constituent les six principales composantes de ce systeme ostéo-articulaire. Ce
dernier étant d’'une complexité impressionnante nous avons, dans le cadre de cette thése, centré nos
travaux sur ses trois dernieres composantes, tout en donnant un rappel anatomique succinct des
trois autres.

1.1 Plans et axes de références anatomiques

L'étude du corps humain se fait couramment selon les plans, axes et directions de référence bien
précis (Figure 1) :

Axe vertical : Y
e Lesaxes:

Vertical (17): Axe longitudinal du corps,

perpendiculaire au sol en position érigée. Plan frontal

Transverse (2) : Axe horizontal, allant de la

gauche a la droite. Eelngitial

Sagittal ()?) : Axe traversant le corps comme une

fleche et normal aux deux autres. o
e Llesplans: ?

Sagittal ()?, 17): contient I'axe vertical gravitaire =~ £ Axe transierq

et définit le plan de symétrie droite — gauche.

_“Plan
transversal

Axe
sagittal : X
Transversal (horizontal) ()?, 2) : est orthogonal a
la ligne de gravité.

Frontal (ou coronal) (Y,Z): est orthogonal aux Postérieur Antérieur

deux précédents.

e Lesdirections:
Utilisées afin de définir la localisation d’un
élément anatomique par rapport a un autre.
Antérieur / Postérieur : vers |’avant/arriere dans distal
le sens du regard.

Proximal /Distal : vers I'insertion du membre la lateral

plus proche/éloignée du tronc. médiaE
Interne = médial / Externe = latéral : un élément :
est dit médial quand il est situé le plus pres du U

plan sagittal et, latéral inversement (Kamina

2009). Figure 1 : lllustration des axes, plans et directions

anatomiques (Stidhoff 2007)

1.2 Ostéologie du membre inférieur

Le membre inférieur a pour fonction principale la locomotion. Il participe a la marche, et de ce fait,
doit par sa robustesse supporter le poids du corps et le transmettre au sol tout en préservant
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mobilité et souplesse, nécessaires a la déambulation. Ses principales composantes sont apposées ci-
dessous (Web:Anat, Web:Osteo).

1.2.1 Ceinture du membre inférieur (bassin osseux)

C’est une structure ostéo-articulaire (fixe), composée de deux os coxaux, du sacrum en arriére et de
la symphyse pubienne en avant. Elle réunit le membre inférieur au tronc et constitue un organe
osseux de protection pour les viscéres du bassin (Figure 2).

Prozx.

“fue ventrale

1- os coxal  2- sacrum  3- symphyse pubienne
4- détroit supérieur du bassin

Figure 2 : Ceinture du membre inférieur ou bassin osseux (Web : Anat)

* Os Coxal
C'est un os particulier, plat, hélicoidal, pair et asymétrique. Il est composée d’une soudure en « Y »
de trois os: en haut l'ilium, en avant le pubis et en arriere l'ischion. La soudure est centrée sur
I'acétabulum ou vient s'articuler la téte du fémur. Sur une vue en relief, I'os coxal a un aspect en
hélice d'avion : les directions de la partie supérieure (ilium) et de la partie inférieure (ischium / pubis)
forment un angle de 90° (Figure 3).

L'ns coxal est formé de 3 parties différentes, dérivant
chacune, dun point d'ossification particulier;
1-ilium  2- pubis  3- ischium

Figure 3 : Constitution de I'os coxal (Web : Anat)

1.2.2 Le Fémur

Le fémur est I'os le plus long du corps humain, de forme oblique. Tous les os longs sont constitués de
la méme fagon, d’une diaphyse au centre et d’épiphyses aux deux extrémités.

La diaphyse est un peu convexe vers l'avant et triangulaire a la coupe, elle compte trois faces:
antérieure, interne et externe.

L'extrémité supérieure du fémur (épiphyse supérieure) comporte une surface articulaire, la téte du
fémur. Elle est recouverte de cartilage et s’insére dans le cotyle de I'os coxal. Elle représente les 2/3
d'une sphére de 40 a 50 mm de diametre. Il existe une petite partie de la téte au dessous et en
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arriere du centre, non recouverte de cartilage, appelée la fossette du ligament rond. Cette téte est
supportée en dehors par une portion rétrécie, le col du fémur. Ce col rattache la téte a des saillies de
la partie externe de l'os, les tubérosités fémorales.

¢ Latubérosité externe est trés volumineuse et palpable, c'est le grand trochanter.

e Latubérosité interne est le petit trochanter.
L'extrémité inférieure du fémur (épiphyse inférieure) s'articule en avant avec la patella (rotule), en
bas avec l'extrémité supérieure du tibia. En avant, elle est occupée par une surface cartilagineuse
avec 2 joues, la trochlée fémorale. Cette trochlée sert de poulie. C'est le lieu d'articulation avec la
patella. En bas en arriére, il existe une zone en continuité avec la trochlée, les condyles fémoraux.
Ceux-ci remontent en arriere et sont entierement recouverts de cartilage. Les deux condyles sont
séparés par une profonde dépression, I'échancrure inter-condylienne (Figure 4).

1—

ostéologie

1- téte fémorale
2- fovea capitis
3- col du fémur
4- petit trochanter
5- créte inter-troch
B- grand trochanter
{- fossette digitale
8- créte du pecting
9- ligne dpre ( ou
bord dorsal)
10-condyle madial
11-épicondyle méd
12-condyle latéral
13-épicondyle lal.
14-surf. poplitée
15-fosse inter -
condylaire
16- tuberc. de
l'adducteur

Figure 4 : Constitution du fémur - Face postérieure (Web : Anat)
1.2.3 LeTibia

Le tibia est un os long et massif comprenant une diaphyse et deux épiphyses. Il est relié a la fibula
(péroné) par la membrane interosseuse. Le tibia est I'os interne de la jambe. Comme pour le fémur, a
la coupe il présente trois faces : interne, externe et postérieure. La face interne de sa diaphyse est
sous cutanée et libre d'insertions. Elle est palpable de haut en bas.

L'extrémité supérieure du tibia (épiphyse supérieure) comprend trois faces :

Face supérieure : elle présente deux épines formées par le soulévement médian des surfaces
articulaires. En dehors de I'épine externe et en dedans de l'interne, se trouvent les glénes tibiales qui
sont les lieux d'articulation avec la trochlée fémorale.

Face antérieure : a la jonction avec la diaphyse, elle présente la tubérosité tibiale antérieure, ou
s'insere le tendon terminal de l'appareil extenseur du genou. Au dessus et en dehors de cette
terminaison, il existe une autre terminaison : le tubercule de Gerdy.

Face postérieure : en dedans s'insere le muscle semi-membraneux, en dehors se trouve la zone
d'articulation avec la fibula.
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L'extrémité inférieure du tibia (épiphyse inférieure) comprend le pilon tibial. Il se prolonge a sa
partie interne par une saillie osseuse palpable, la malléole interne (médiale). La face inférieure du
pilon tibial et la face latérale de la malléole interne sont recouvertes de cartilage et s'articulent avec
I'astragale (talus). En dehors, le pilon tibial s'articule avec I'épiphyse inférieure de la fibula (sans
cartilage) (Figure 5).

face ventrale

Prox
1
L + I 2
Dist 13

Tibia

1- condyle tibial latéral
2- tubercule de Gerdy
3- éminence inter-condyl. 15_1,
4- condyle tibial médial

5- tubérosité tibiale

B- face ventro-mediale

7= créte tibiale (bord vent.)
8- face ventro-latérale

9- malléole mediale

10- surface ariculaire distale
11- membrane interosseuse

Fibula
12- apex de la téte fibulaire

13- téte de la fibula

14- col de la fibula
15- bard ventral 16—
16- mallénle |atérale

Figure 5 : Constitution du tibia et de la fibula - Face ventrale (Web : Anat)

1.2.4 La Fibula (Péroné)

La fibula est un os gréle. Elle comporte un corps (diaphyse) et deux extrémités (épiphyses). Elle
présente une face externe et une face interne.

Son épiphyse supérieure ne s'articule pas avec le fémur. Elle se termine en haut par une pointe,
I'apophyse styloide de la fibula. Elle présente sur sa partie inférieure une surface articulaire avec le
tibia. Elle est reliée a la diaphyse par une portion rétrécie de I'os, le col de la fibula.

Son épiphyse inférieure est aplatie en dehors et en dedans. Elle s'articule avec I'extrémité inférieure
du tibia (sans cartilage) et avec un os du pied, I'astragale (le talus). Elle se termine par une pointe
palpable dirigée verticalement vers le bas et appelée la malléole externe (latérale). Cette malléole
est plus basse, plus gréle et plus longue que la malléole interne (Figure 5).

1.2.5 La Patella (Rotule)

C'est le plus volumineux des os sésamoides’. Elle est située dans un tendon, a la face antérieure de
I'articulation du genou, devant la trochlée fémorale. C'est un os triangulaire, aplati d'avant en arriére,
a sommet inférieur (I'apex) et deux bords latéraux. L'apex pointe vers le bas et se trouve en dehors
de l'articulation. Elle est recouverte par l'insertion d'un ligament qui se termine sur la tubérosité
tibiale antérieure (Figure 6).

Se dit de petits os de forme arrondie, situés au niveau des articulations de la main ou du pied, ou qui se développent dans
|'épaisseur de certains tendons.
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. LE GENOU

Base Surface articulaire .
h Rotule

.. —=+—Surfaces

N 1 . .
w ‘-T—?——— articulnires
i \ — y
r N
! o — Tibia
4 3 II
Apex y 4 ——
— . [ Péroné
Vue antérieure Vue postérieure

Figure 6 : Constitution du genou et de la patella (Web : Genou)
1.3 Repeéres anatomiques

Afin de localiser une structure osseuse dans I'espace, il est important de lui attacher un référentiel.
Ce dernier caractérise la position de I'os de maniére fiable. La robustesse du repere dépend
directement des références anatomiques utilisées pour le définir. Ainsi, une déformation tres locale
de I'os ne doit pas modifier I'orientation de son repére. Par ailleurs, les axes de ce référentiel doivent
faciliter I'interprétation clinique de la position de I'os. Selon le contexte clinique, on sera donc amené
a définir différents reperes. Dans la littérature, il existe de nombreux systemes d’axes utilisés pour
localiser les segments du membre inférieur. Ces référentiels varient en fonction des références
anatomiques choisies.

Par exemple, la majorité des repéres tibiaux décrits utilisent les malléoles pour caractériser le tibia
distal et I'origine du référentiel tibial (Besier et al. 2003, Cappozzo et al. 1996, Marin 2000, Wu et al.
2002, Wu et al. 2005). En proximal, les points utilisés different selon les auteurs : extrémités médiale
et latérale des bords des condyles tibiaux (Wu et al. 2005), bords des plateaux tibiaux (Marin 2000),
tubérosité tibiale ou encore téte de la fibula (Cappozzo et al. 1996) et finalement de centre du genou
(Besier et al. 2003).

Pour le fémur, I'origine des repéres est définie soit par le centre de la téte fémorale (Della Croce et
al. 2005, Wu et al. 2005), soit par le milieu des épicondyles fémoraux (Cappozzo et al. 1996) ou par le
centre du genou (Besier et al. 2003). En distal, les points anatomiques utilisés sont les extrémités
distales des condyles fémoraux (Della Croce et al. 2005). Différents plans sont définis a partir de ces
points pour en déduire ensuite des systémes d’axes.

Sudhoff (Stdhoff 2007), pour sa part, a réalisé dans le cadre de sa these une étude de
reproductibilité afin de définir les repéres les plus robustes et les moins sensibles au bruit de mesure.
Pour cela, 9 fémurs et 9 tibias in vivo ont été reconstruits 3 fois par 3 opérateurs et 2 fois par un 4°™
opérateur en utilisant la méthode de reconstruction NSCC proposée par Laporte (Laporte 2002). Pour
2 fémurs, les reconstructions étaient de mauvaise qualité, les condyles étant superposés et donc
difficiles a différencier sur les radiographies. Les calculs de reproductibilité ont donc été menés sur
77 fémurs et 99 tibias. Différents référentiels ont été définis et calculés pour chaque fémur et tibia.
Un repére moyen a été défini a partir de I'ensemble des reconstructions d’'un méme os. L’écart entre
chaque repére reconstruit au repére moyen a été obtenu. Finalement, les écarts a la moyenne ont
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été évalués en calculant le 95°™ centile de la valeur absolue des écarts a la moyenne indiquant ainsi
I'intervalle de confiance a 95% (IC95%).

1.3.1 Pour le fémur

D’apres Sudhoff (Sidhoff 2007), le repére fémoral le plus robuste aux bruits de mesures est celui se
basant sur le centre des spheres modélisant les condyles postérieurs. Ce repere permet de localiser
le fémur avec une incertitude inférieure 3 1 mm en translation, égale a 0.5° en rotation autour de
I’'axe médio-latéral, égale a 2.2° autour de I'axe antéro-postérieur et égale a 2.3° autour de l'axe
longitudinal.

Les axes du repére fémoral donc sont définis comme suit :

Origine ‘O’ : Milieu des centres des spheres
modélisant les bords postérieurs des condyles

Y: Origine - Centre téte fémorale « Ctf »

7? : Axe passant par les centres des spheéres

condyliennes / \
N _ . | d "l
Z : Projection de Zf sur le plan orthogonala Y :
2 AJZ f p g d P

Figure 7 : Repére fémoral

1.3.2 Pour le tibia

D’apres Sldhoff (Stidhoff 2007), le repere tibial le plus robuste aux bruits de mesure est celui se
basant sur le barycentre des plateaux tibiaux pour I'origine, sur le milieu des malléoles et du point
d’intersection de la surface spinale avec I'axe diaphysaire pour I'axe longitudinal. Ce repére est
généralement aussi utilisé en clinique et il permet de localiser le tibia avec une incertitude inférieure
a 1.3 mm en translation, égale a 1.3° en rotation autour de I'axe médio-latéral, égale a 0.5° autour
de I'axe antéro-postérieur et égale a 11.2° autour de I'axe longitudinal.

Les axes du repeére tibial sont donc définis comme suit :

Origine : Barycentre des plateaux tibiaux

. S

Y : CF—milieu du pilon tibial « PT » / / . \‘

\ )

CF : Intersection de la surface spinale avec 7 K //
I’axe diaphysaire J —

7? : Axe passant par les extrémités postérieures des
plateaux tibiaux

Z: Projection de 7? sur le plan orthogonal a Y
PL

-

X=YN Figure 8 : Repére tibial
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2 Pathologies du membre inférieur

La connaissance précise de I'anatomie du membre inférieur et de ses déviations axiales a une
importance majeure en clinique pour le diagnostic, les applications et le suivi thérapeutiques.
L'importance accordée a ces connaissances est d’autant plus fondamentale que cette partie du corps
humain est a la base du systéme locomoteur et de la marche. C’est aussi la partie du corps humain
qui supporte pres de la moitié du corps.

De ce fait, le membre inférieur est propice a I'apparition de pathologies dégénératives telle que la
gonarthrose due a l'altération du cartilage des surfaces articulaires et touchant un sujet sur 100
entre 55 et 64 ans, ainsi que 2% des hommes et 6.6% des femmes entre 65 et 75 ans (Gray et al.
2002).

De plus, les maladies neurologiques - acquises ou congénitales - contribuent a I'apparition des
troubles de torsion fémorale ou tibiale ou des déviations axiales dues a des développements
anormaux comme chez 'enfant atteint de paralysie cérébrale® (PC). La PC est la conséquence d’une
Iésion cérébrale pré, per ou post-natale non-évolutive (Pennegot 2002). Elle atteint prés de 2
nouveaux nés sur 1000 (en Europe). Les causes identifiées sont les accidents vasculaires cérébraux,
les malformations cérébrales ou une infection du feetus (Leroy-Malherbe 2002). Les méningites, les
tumeurs ou un traumatisme cérébral postnatal peuvent aussi étre une cause directe de la PC.

Les origines des troubles du membre inférieur sont tres variées. Elles ne peuvent étre toutes citées
dans cette thése, mais la connaissance approfondie de ces déformations est d’extréme importance.
Pour cela, il faut distinguer les anomalies en rapport avec les asymétries de longueurs de membres
ainsi que les anomalies angulaires, principalement au niveau du genou.

L'inégalité de longueurs du membre inférieur - la différence de longueur entre membre inférieur
droit et membre inférieur gauche — est tres fréquente, a tel point que certains auteurs la considerent
comme une variante de la normale tant qu’elle demeure en de¢a des 20 mm de différence
(Web : Vallee). Une différence de moins de 10 mm serait observée dans 80 a 95% des cas et une
différence de 5 mm a 15 mm est estimée tolérable chez le sédentaire mais pas chez le sportif
(Web : Vallee). Les retentissements cliniques de cette malformation sont le développement de
lombalgie, arthrose de la hanche, trouble de la marche - si la différence de longueur est supérieure a
20 mm, fracture de fatigue, impact sur les muscles lombaires, etc. (Faugouin 2003).

Les anomalies angulaires, quant a elles, sont souvent multidimensionnelles suivant trois
plans détaillés ci-dessous.

2.1.1 Plan frontal

Genu valgum (Valgus) : Déformation du membre inférieur se caractérisant par une obliquité de la
jambe formant avec la cuisse un angle ouvert en dehors. Autrement dit, on constate une déviation
de la jambe vers I'extérieur de I'axe du membre inférieur associée a une proéminence du genou vers
I'intérieur (Figure 9). Le genu valgum de I'enfant est lié a une laxité ligamentaire exagérée des
ligaments internes du genou. Il peut s'agir également du résultat d'une séquelle de fracture mal
réparée, généralement la partie inférieure du fémur ou la partie supérieure du tibia qui n'a pas été

% Aussi connue sous le nom de « IMC » (Infirmité Motrice Cérébrale). Cette derniére appellation a changé
depuis le consensus de 2004.
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consolidée en bonne position. Quelquefois, le genu valgum chez I'enfant est le résultat d'une maladie
osseuse secondaire a un rachitisme ou a une dysplasie du tissu osseux.

Genu varum (Varus) : Déformation du membre inférieur se caractérisant par une position de la cuisse
et de la jambe formant un arc dont la concavité est interne. Il s'agit d'une déviation de la jambe vers
I'intérieur de I'axe du membre inférieur associée a une proéminence du genou vers |'extérieur (Figure
9). Le genu varum de l'enfant est physiologique (normal) jusqu'a I'age de 18 mois a 2 ans. Chez
I'enfant un peu plus agé, il est parfois la conséquence d'une maladie osseuse (rachitisme)
(Web : Vulgaris).

Les genu valgum/varum de |'adulte sont quelquefois le résultat de genu valgum/valgum de I'enfant
non traités. Il peut s'agir également d'une séquelle de fracture du genou mal consolidée ou
consolidée en position vicieuse (cal vicieux post-traumatique), il peut aussi étre la cause d’une usure
osseuse présente au niveau des plateaux tibiaux et, a moindre degrés, dans les condyles fémoraux.
Enfin, il peut étre di a la déformation liée a la laxité ligamentaire de la convexité qui accentue la
déviation axiale en charge (Catonné et al. 2006).

Normal Genuvarum Genuvalgum

Figure 9 : Déviations axiales frontales du membre inférieur (Web : Varus)

Coxa Valga : Déformation de la partie supérieure du fémur (hanche) se caractérisant par une
ouverture exagérée de l'angle cervico-diaphysaire (angle formé par le col du fémur et la diaphyse
fémorale). Habituellement, cet angle mesure environ 130 a 135°. Cette déformation entraine un
allongement du membre inférieur. La coxa valga est soit d'origine congénitale, soit acquise et due,
entre autres, a une fracture du col du fémur. Le plus souvent indolore, elle est parfois
essentiellement la cause d'une boiterie. La coxa valga peut étre a I'origine d'une arthrose précoce
nécessitant un traitement chirurgical consistant a rétablir un angle normal entre le col du fémur et la

diaphyse (Web : Vulgaris) (Figure 10).

Coxa Vara : Déviation du membre inférieur associant une bascule progressive de la téte fémorale
vers le haut et vers l'avant par rapport a I'épiphyse fémorale. Autrement dit, il s'agit d'une
déformation de la partie supérieure du fémur se caractérisant par une fermeture de I'angle cervico-
diaphysaire. On distingue :
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e La coxa vara congénitale survenant chez I'enfant,

e Lacoxa vara survenant chez I'adolescent (épiphysiolyse),

e La coxa vara symptomatique secondaire a un rachitisme ou a un traumatisme — fracture du

col du fémur entre autres.

L'épiphysiolyse est le glissement de la téte fémorale. Elle est secondaire a une anomalie du cartilage
de croissance et peut aboutir a un raccourcissement du membre inférieur avec une attitude vicieuse
dans laquelle le membre se retrouve tourné vers le dehors. L'évolution se fait vers une coxarthrose
(arthrose de hanche) (Figure 10).

Coxa vara Normal Coxa valga
(<1209 (1201357 (>135%)

@Behrang Amini

Figure 10 : Déformations de la partie proximale du fémur (Web : Coxa)
2.1.2 Plan sagittal

Genu recurvatum : Déformation du genou se caractérisant par la possibilité d'étendre cette
articulation exagérément en direction de I'avant de la jambe sur la cuisse, I'angle étant ouvert en
avant.

On distingue plusieurs sortes de genu recurvatum : le genu recurvatum familial, fréquent,
apparaissant chez les enfants des les premieres marches. Il s’agit d'une pathologie bénigne
secondaire a une exagération de |'élasticité de I'articulation. Cette affection disparait le plus souvent
chez I'adulte et ne nécessite pas de traitement particulier. Quelquefois chez I'adulte on constate une
persistance de la déformation a l'origine d'une arthrose du genou (gonarthrose). Le genu recurvatum
congénital est plus rare que le précédent mais plus grave car il est toujours associé a une luxation
congénitale du genou, secondaire a une malformation des articulations (ex : arthrogrypose). Le genu
recurvatum acquis peut étre le résultat d'une fracture de la partie inférieure du fémur ou de la partie
supérieure du tibia. Il peut s'agir également d'une conséquence d'une atrophie des muscles, résultat
d'une paralysie ne permettant pas au genou une mobilité normale (Web : Vulgaris) (Figure 11).

Genu flexum : Attitude de l'articulation du genou qui ne peut atteindre sa pleine extension. Il peut
étre d0 a une raideur survenant apres un traumatisme du genou ou a un enraidissement de la
hanche dont la flexion est exagérée. Cette attitude du genou peut également étre le résultat d'une
flexion du genou maintenue trop longtemps dans sa position (par immobilisation externe ou
spontanée). Quelquefois, la diminution de la longueur d'un membre par rapport a I'autre aboutit a ce
type d'anomalie (Figure 11).
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Genurecurvatum Normal Genu flexum

Figure 11 : Déviations axiales sagittales du membre inférieur (Web : Flessum)

2.1.3 Plan horizontal (Gray et al. 2002)

C'est dans le plan horizontal que se matérialisent les anomalies de torsion et de rotation du squelette
du membre inférieur. Les torsions squelettiques (fémorale et tibiale) sont des déformations de I'os
autour de son axe longitudinal. La rotation, quant a elle, représente le mouvement possible du fémur
ou du tibia autour de leurs axes respectifs.

Les torsions se modifient avec I'age et évoluent jusqu’a la fin de la croissance. A la naissance, la
torsion fémorale est de 35° a 41° pour diminuer vers une moyenne définitive de 12° a 15° a 14 ans.
L'évolution de la torsion tibiale passe d'une torsion interne a la naissance vers une torsion externe de
19.5° en moyenne avec une importante marge de variation de 20° (Gray et al. 2002).

Les troubles de torsion affectent un grand nombre d'enfants et d'adolescents et constituent une
importante cause de consultation en orthopédie pédiatrique. Ces problémes sont parfois associés a
une anomalie dans le plan frontal (genu valgum ou genu varum) ou a un probleme de pieds plats. Il
s'agit la de troubles du développement liés a la croissance qu'il faut distinguer des troubles
secondaires acquis.

Chez l'adulte, les anomalies de torsion peuvent étre soit dues a des malformations (luxation
congénitale de hanche, malformation fémorale ou tibiale), soit secondaires a une pathologie
neurologique (paralysie cérébrale, poliomyélite antérieure aigué). La cause la plus fréquente reste
toutefois la séquelle traumatique aboutissant a un cal vicieux. A I'dge adulte, les anomalies de
torsions nuisent essentiellement a l'articulation du genou. En effet, les retentissements sur la
hanche, la cheville et le pied sont plus modestes car les amplitudes articulaires en rotation leur

permettent d'échapper aux conséquences de ces anomalies de torsion.

De ce fait, avant d’envisager un éventuel traitement chirurgical de ces déviations axiales, il convient
de faire une parfaite analyse des différentes composantes de la déformation (Catonné et al. 2006).
Un exemple d’intervention chirurgicale est I'ostéotomie - une chirurgie consistant a sectionner I'os
pathologique et a le remettre dans un axe plus physiologique - qui tient encore une place importante
en routine clinique, ceci malgré les progrés des arthroplasties unicompartimentales ou totales dont
les indications respectives restent sujettes a discussion. Méme si les prothéses du genou ont une
survie a 95% de dix et quinze ans, leurs performances a |'effort et les altérations progressives que la
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charge et le mouvement leur font subir ne sont pas suffisantes pour que I'on propose régulierement
cette solution a des sujets jeunes et actifs.

Aussi, le dépistage des déviations axiales ainsi que le perfectionnement de leurs mesures, si

nécessaires a l'aide de la navigation informatique, sont un sujet d'actualité tant les procédés
classiques de planification pré-opératoire et de contrdles post-opératoires restent imprécis.
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3 Imagerie médicale du membre inférieur

L’'examen des déviations angulaires du membre inférieur et le perfectionnement de leurs mesures
est d’'une grande importance dans la pratique clinique routiniére. Outre I’'examen clinique standard,
le praticien aura recours a l'imagerie médicale. Dépendamment du plan d’analyse, le clinicien
choisira le systéme radiologique le plus adéquat. Ainsi, pour mesurer les déviations axiales dans les
plans frontal ou sagittal et les inégalités de longueur du membre inférieur, il aura recours a la
radiographie conventionnelle. Afin d’évaluer les phénomeénes de torsions des structures osseuses, un
examen par tomodensitométrie (CT-Scan) ou par résonance magnétique (IRM) pourra étre indiqué.
Ces trois techniques d’imagerie et leurs principes physiques ont été largement et bien décrits dans
les travaux de theses précédents (Le Bras et al. 2004, Baudoin 2008, Humbert et al. 2009). Nous
n’allons pas détailler ces aspects dans ce chapitre mais allons définir les modes d’exploitation de ces
modalités dans le cadre de I’évaluation de la pathologie du membre inférieur.

3.1 Radiologie pour le membre inférieur

La gonométrie® est la technique de référence pour I’évaluation des désaxations frontales du genou a
partir de film radiologiques (films classiques ou numériques). Elle est utilisée en pratique clinique
courante pour la planification pré-opératoire des ostéotomies et des arthroplasties totales du genou.
La gonométrie s’appuie sur un cliché long de 120 cm et large de 30 ou 40 cm, permettant d’avoir une
bonne image de la hanche, des genoux et des chevilles sur le méme film. Le patient est placé debout
en appui bipodal et en charge. Ahlback (Ahlback 1968) a montré la supériorité du cliché réalisé en
extension en charge sur le cliché réalisé en extension en décubitus, pour I'évaluation du pincement
fémoro-tibial. Les membres inférieurs sont en extension diment contrdlée surtout dans le cas
d’asymétrie de longueurs de membres (Figure 12). Pour obtenir une bonne exposition de I'ensemble
du membre inférieur, le patient et la cassette sont généralement placés a 4 métres du tube a rayons
X. Villiers (Villers and Cartier 1978) précise que dans ces conditions, I'agrandissement
photographique est considéré comme négligeable et que I'on peut considérer que les structures
osseuses sont illustrées en taille réelle. Finalement on trace sur ces clichés les axes anatomiques
principaux associés a des reperes anatomiques précis (Figure 19B). A partir de ces axes, un ensemble
de longueurs (Figure 20) et d’angles (Figure 21) sont calculés.

* Mesure de I'alignement du fémur et du tibia, au moyen de clichés radiologiques du genou (Web : Larousse)
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Figure 12 : Exemple d'un film radiologique des membres inférieurs avec prothéses

Cependant, il est a noter que la radiographie 2D (classique ou numérique) n’est qu’une projection de
la zone anatomique étudiée sur un plan et le résultat de cette projection est sensible au
positionnement du patient lors de la prise de cliché. Ce point a une importance majeure, surtout en
cas de déviation sagittale associée a une déviation frontale du membre inférieur, ol la moindre
rotation médiale ou latérale du genou entraine une sous- ou une surévaluation majeure de la
déviation (Catonné et al. 2006). Par exemple, plusieurs auteurs dont (Kawakami et al. 2004) ont
montré la variabilité de I’AFTm (déviation angulaire frontale) en fonction de la rotation du membre
inférieur lors de la prise du cliché radiographique de face. Ce dernier trouve une variation de 0.9° sur
le calcul de ’AFTm tous les 5° de rotation du fémur (Voir page 37 section 1.4.1.1).

De plus, la radiographie conventionnelle ne permet pas d’évaluer les rotations et torsions dans le
plan transversal. Cette difficulté réside dans le fait de définir les points de repéres anatomiques
précis et reproductibles sur les clichés selon des positions de références particulieres.

3.2 La Tomodensitométrie (CT-Scan) et I'imagerie par résonance magnétique
(IRM)

C'est dans le plan horizontal (axial) que se matérialisent les anomalies de torsion et de rotation du
membre inférieur. Les torsions squelettiques sont des déformations de I'os autour de son axe
longitudinal. La rotation, quant a elle, représente le mouvement possible du fémur ou du tibia autour
de leurs axes respectifs. Afin d’évaluer ces troubles, les méthodes basées sur les radiographies
conventionnelles ont été trés peu utilisées car elles sont trées complexes et peu reproductibles
(Wangermez and Labarbe 1975). La difficulté tient a la nécessité de retrouver des repéres
anatomiques précis et reproductibles sur le cliché. La valeur des angles se calcule a partir d’axes
tracés directement sur le cliché. Les incertitudes de mesures rapportées dans la littérature varient
entre 5° et 10° (Phillips et al. 1985, Ruwe et al. 1992).
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En clinique, les méthodes de mesure par palpation sont trés imprécises. Au niveau du fémur, par
exemple, la torsion s'apprécie en comparant la prévalence de la rotation interne sur la rotation
externe de la hanche, le patient étant en décubitus ventral, sa hanche en extension et le genou fléchi
a 90°. La torsion tibiale, quant a elle, se calcule en déterminant I'angle formé par I'axe bimalléolaire
par rapport au plan sagittal de symétrie du corps (Gray et al. 2002).

La tomodensitométrie (CT-Scan) est considérée par certains auteurs (Hernandez et al. 1981, Jakob et
al. 1980, Jend et al. 1981, Kristiansen et al. 2001, Moussa 1994, Murphy et al. 1987, Sayli et al. 1994,
Seber et al. 2000, Song et al. 2006, Strecker et al. 1997, Yagi 1994, Yagi and Sasaki 1986) comme
I'examen de référence servant a appréhender les phénoménes de torsions importantes des
structures osseuses, et ce malgré les doses d’irradiation encore élevées engendrées par ce type
d’imagerie médicale. Une étude réalisée par Huda (Huda 2007) a montré que les doses d’irradiation
pour le thorax, dans des conditions de clinique courante, variaient entre 1.7 milli Sievert (mSv) pour
un nouveau né et 5.4 (mSv) pour un adulte de taille normale contre seulement 0.05 mSv pour un
examen a partir d’'une radiographie conventionnelle. Une récente étude (Nishizawa et al. 2008) a
montré que les doses d’irradiation pour le thorax, dans les conditions cliniques (évaluées sur des
fantémes), étaient en moyenne de 9.4 £ 0.9 (mSv) pour un adulte et de 7.4 £ 0.8 mSv pour un enfant.
Ce facteur de dose ne permet pas, par exemple, de réaliser des examens 3D de manieére fréquente -
cet examen est plus dédié au planning pré-opératoire et moins au suivi post-opératoire - ni d’obtenir
une modélisation 3D sur I'ensemble du squelette.

Une alternative peut étre I'utilisation de L'IRM — technique d’imagerie non invasive. Bien que tres
coliteuse, cette modalité d’'imagerie médicale est intéressante pour son application en pédiatrie.
Néanmoins et a notre connaissance, elle reste peu utilisée comme en témoignent le peu d’études
réalisées et rapportées dans la littérature (Schneider et al. 1997, Tomczak et al. 1997). En effet, cette
modalité est plus dédiée a I'étude des tissus mous, qui sont bien plus visibles dans les images en
comparaison a l'os. Enfin, a cause des champs magnétiques puissants générés lors de I'acquisition,
I’examen IRM est contre-indiqué pour des patients possédant des éléments prothétiques métalliques
(valves cardiaques métalliques, prothéses orthopédiques métalliques, etc.).

Figure 13 : A - Exemple d'une coupe CT-Scan axiale des épiphyses inférieures de fémurs. B - Exemples de
coupes (IRM) frontale, sagittal et axiale d’'un membre inférieur

Finalement, le CT-Scan comme I'IRM sont réalisés en position couchée peu adaptée au diagnostic et
au suivi orthopédique, ce qui ne permet pas d’évaluer les phénomeénes de compensation
interarticulaire associés a la pathologie et engendrant des biais en terme d’analyse clinique.
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Ainsi, au moment de la prise des coupes tomodensitométriques par exemple, le patient est placé en
décubitus, membres inférieurs paralleles et fixés. Trois séries d’acquisitions sont réalisées : une série
de coupes passant par le toit des cotyles jusqu’a la base du col fémoral (entre 25 et 40 coupes?), une
autre en regard des condyles fémoraux jusqu’a la tubérosité tibiale antérieure (entre 30 et 50
coupes®) et une troisiéme sur les malléoles au niveau des chevilles (entre 20 et 30 coupes?). Ces
acquisitions sont numérisées sur des clichés sous forme de coupes axiales. Dans chacun des trois
groupes, sont ensuite sélectionnées une a deux coupes. Ces coupes sont alors superposées deux a
deux, et I'on y mesure directement les angles de torsions et de rotations.

3.3 Les détecteurs gazeux et radiographies biplanes : le systeme EOS™

Cette technologie s’appuie sur les travaux du Pr. Charpak (Prix Nobel de Physique en 1992) qui
inventa la chambre a fils : il s'agit d'une chambre remplie de Xénon (un gaz rare) et contenant de
minuscules filaments de tungstene.

3.3.1 Principe physique

Tandis que I'émetteur de rayons X descend en glissant sur un rail derriere le patient, la chambre a fils
descend simultanément afin de recevoir les rayons X ayant été atténués par les différents organes et
structures osseuses du patients. De ce fait, I'organe a radiographier est balayé verticalement par des
rayons X qui "suivent" les filaments de tungsténe a la sortie du patient. Au fur et a3 mesure de leur
progression sur ces filaments, les rayons X « arrachent » des électrons (plus ou moins selon leur
I'intensité) aux molécules de Xénon et les font migrer le long des filaments de tungstene. Les
électrons stockés sur les différents fils de la chambre forment des tensions mesurées et amplifiées.
C'est cette amplification - aussi appelée « phénomene d’avalanche » - qui va permettre, a partir
d’une faible information (un seul photon X), d’obtenir un signal trés important, ce qui contribue a
pouvoir réduire la dose d’entrée. Un ordinateur va ensuite analyser les différentes tensions mesurées
en fonction de la position des différents filaments et du temps, afin de reconstituer les structures en
présence et I'image de l'organe traversé. Il y a donc besoin d'une émission moins forte de rayons X au
cours de I'examen (Web : RX).

Basé sur cette découverte ainsi que sur lI'idée supplémentaire de positionner deux ensembles
sources-détecteurs a 90° pour intégrer les techniques de reconstruction 3D, le systéme EOS™ est né
(Figure 14). Ce dernier est le fruit de la collaboration entre le Laboratoire de Biomécanique (LBM,
ENSAM-CNRS, Paris, France), le Laboratoire de recherche en Imagerie et Orthopédie (LIO, ETS-
CRCHUM, Montréal, Canada), I'h6pital Saint-Vincent de Paul (Paris, France) et la société Biospace
Med (Paris, France).

* Ces données ont été obtenues d’apres la pratique clinique courante a I’hdpital Tripode, CHU de Bordeaux.
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Figure 14 : Le systeme EOS™ biplan a détecteurs gazeux (Biospace Med). (A) - Principe de 'imageur EOS™ vue
de dessus. (B) - Exemple de radiographies face et profil de deux membres inférieurs

3.3.2 Spécifications techniques du systéeme EOS™

EOS™ est un systéme de radiologie numérique, réalisant simultanément, par balayage vertical, deux
vues orthogonales d’incidences 0° et 90°. Le mode de production des rayons X est classique et le
générateur permet de faire des acquisitions avec des parameétres allant de 40 a 140 keV (kilo-
électron-volts).

L'ensemble du systéme peut réaliser un balayage du corps entier en 20 secondes. Les données
recueillies sont stockées sous forme numérique autorisant I'affichage sur écran et le traitement de
I'image. La résolution finale (taille du pixel) est de 254 um. La grande sensibilité du détecteur, la
capacité d’ajuster le gain, ainsi que I'absence de rayonnement diffusé, donnent au systéeme de
détection une dynamique réelle tres importante qui assure une résolution en contraste élevée
(30000 niveaux de gris), ce qui permet I'analyse simultanée des tissus osseux et de certains tissus
mous (Feydy et al. 2008).

3.3.3 Avantages du systéme EOS™

Les avantages de ce systeme EOS™ sont nombreux :

¢ Acquisition d'images grand format, téte aux pieds, (jusqu’a 1.75 m) donnant une information
globale du systeme ostéo-articulaire,

¢ Le patient est en position debout (en charge) dans la cabine - donc en position fonctionnelle,

e L’'acquisition simultanée des deux clichés, face et profil, résout la problématique du
mouvement du patient que I'on rencontre lorsque les deux radiographies sont réalisées
successivement a partir d’'une unique source conventionnelle,

¢ Les ensembles sources-détecteurs sont fixes, I'environnement 3D du systéme est donc
parfaitement connu et ne nécessite pas de calibration a chaque nouvelle acquisition,

e Les paramétres d’acquisition proposés par défaut peuvent étre ajustés selon le type de cliché
et 'anatomie du patient,

¢ La collimation permet d’obtenir un cliché localisé ou un cliché grand format, en position de
charge ou assise,
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¢ L’ajustement automatique du gain permet de garantir un contraste d’image maximal, quels
que soient les kV appliqués,

e Les radiographies obtenues sont numériques, ce qui permet I'acces a des traitements
d’image performants tels que le renforcement des contrastes et de la luminosité, I’analyse
de la texture, le zoom, etc.,

e La possibilité de stockage et d’archivage numérique, permettant ainsi le partage et I'accés
rapide aux examens grace au réseau PACS (Picture Archiving Communication System),

¢ La dose administrée au patient est 8 a 10 fois inférieure a celle d’'une radiographie
conventionnelle sur film (Figure 15), 800 a 1000 fois inférieure a celle du CT-Scan (Dubousset
et al. 2005, Kalifa et al. 1998) et de 2.9 a 9.2 fois inférieure a celle d’une radiographie
numérique (Deschénes et al. 2010).

Figure 15 : Rachis entier de profil chez une patiente de 26 ans. Comparaison entre une image radiographique
classique (dose de 1.67 mGy) et une image EOS (dose de 0.19 mGy) d’apres (Feydy et al. 2008)

Ce dernier point est un avantage de taille. En effet, une étude a dernierement ravivé les inquiétudes
concernant les effets a long terme potentiels des rayonnements émis lors de I'acquisition d’images
diagnostiques ; cette étude suggére que I'exposition a de multiples examens radiologiques dans
I’enfance et I'adolescence pourrait majorer le risque de survenue d’un cancer du sein chez les
femmes scoliotiques (Morin Doody et al. 2000). Par conséquent, une étude comparative a été
réalisée au centre hospitalier de Sainte Justine (Montréal, Canada) montrant les faibles doses
d’irradiation administrées par le systeme EOS™. Au cours de ces travaux, des examens classiques du
rachis ont été réalisés sur 50 patients [39 filles, 11 garcons, 4ge moyen = 14.8 ans] a 'aide de deux
systemes, EOS™ et Fuji FCR 7501S. A chaque acquisition, les doses d’irradiation ont été mesurées sur
différents points du corps. Les résultats sont présentés dans le Tableau 1 (Deschénes et al. 2010).
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Tableau 1 : Résultats de I'étude comparative. Dose de pénétration cutanée moyenne (Deschénes et al. 2010)

, . D
Point d’entrée du faisceau de O3 Dose moyenne avec Rapport
rayonnement A e systeme CR
avec EOS
Nuque 201,7 uGy 586,4 uGy 2,9
Milieu du dos 176,7 uGy 1043,0 uGy 59
Point latéral proximal 271,6 uGy 2384,3 uGy 8.8
Coté externe du sein proximall 110,0 uGy 830,8 uGy 7.6
E . .|. T s _
pine flague aniero 160,0 UGy 1471,2 UGy 9,2
supérieure proximale
Créte iliaque proximale 302,6 uGy 2467,0 uGy 8.2
Créte iliagque distale 113,6 uGy 732,3 uGy 6,5

3.4 Conclusion

Le dépistage des déviations axiales ainsi que le perfectionnement de leurs mesures est un sujet
d’actualité. Outre I'examen clinique standard, le praticien aura recours a l'imagerie médicale.
Dépendamment du plan d’analyse de I'anomalie angulaire, le clinicien choisira le systéme
radiologique le plus adéquat. Ainsi, pour mesurer les déviations axiales dans les plans frontal ou
sagittal (gonométrie) et les inégalités de longueur du membre inférieur, il aura recours a la
radiographie conventionnelle. Néanmoins, la radiographie 2D n’est qu’une projection de la zone
anatomique étudiée sur un plan et le résultat de cette projection est sensible au positionnement du
patient lors de la prise de cliché. De plus, cette modalité ne permet pas d’évaluer les rotations et
torsions dans le plan transversal.

Afin d’évaluer les phénomeénes de torsions importantes des structures osseuses, un examen
tomodensitométrique peut étre indiqué. Cependant, les doses d’irradiation associées a ce type
d’examen sont élevées (Huda 2007). Ce facteur de dose ne permet pas de réaliser des examens 3D
de maniere fréquente ni d’obtenir une modélisation 3D sur I'ensemble du squelette. En outre,
I'imagerie tomodensitométrique est réalisée dans la position couchée et non en charge, ce qui ne
permet pas d’évaluer les phénoménes de compensation interarticulaire associés a la pathologie.
L'IRM — technique d’imagerie non invasive — peut étre une alternative au CT-Scan, mais elle est peu
utilisée car trés colteuse. En outre, elle est plus dédiée a I'étude des tissus mous que des structures
osseuses. Enfin, a cause des champs magnétiques puissants générés lors de I'acquisition, I’'examen
IRM est contre-indiqué pour des patients possédant des éléments prothétiques métalliques.

Une derniére alternative est I'imagerie biplane en général et le systéme EOS™ en particulier. Ce
systeme donne la possibilité d’obtenir des clichés du corps complet, en position fonctionnelle et avec
de basses doses d’irradiation. De plus, des techniques de reconstructions 3D du squelette ont été
développées, permettant d’obtenir des modeles 3D personnalisés précis et de calculer les indices
cliniques associés. Des méthodes de reconstructions du rachis, basées sur les travaux d’"Humbert et
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col. (2009), sont d’ores et déja utilisées en clinique routiniere avec une précision proche du
millimetre et avec un temps de reconstruction inférieur a 10 min. En ce qui concerne le membre
inférieur, des méthodes de reconstructions et de calcul d’indices cliniques ont aussi été développées
et validées (Laporte et al. 2003, Le Bras et al. 2004, Nodé-Langlois 2003). Néanmoins, le déploiement
de ces méthodes en clinique routiniere n’est pas encore envisageable en raison du temps de
reconstruction non négligeable nécessaire a ces méthodes (environ 35 minutes pour un membre
inférieur complet). Ainsi, notre objectif est de proposer des méthodes de reconstruction 3D et de

calcul d’indices cliniques pour le membre inférieur précises et rapides a partir de radiographies
biplanes.

35



Yasmina CHAIBI Thése de doctorat

36



Yasmina CHAIBI Thése de doctorat

Les indices cliniques : Evaluation des pathologies

Il'y a prés de 40 ans, Duparc et Massare (Duparc J. and Massare 1967) décrivaient déja la mesure
radiologique des déviations axiales du genou dans le plan frontal. Globalement la technique a trés
peu changé mais s’est enrichie de I’étude dans le plan sagittal et surtout axial (horizontal) autorisée
par le CT-Scan.
Dans la pratique clinique, on retrouve deux grandes familles d’indices cliniques. Chaque groupe est
associé a une modalité d’imagerie bien précise.

e Lagonométrie® : se base sur la radiographie conventionnelle,

* Les mesures des troubles de torsions et rotation : se base sur le CT-Scan ou I'IRM.
Pour chacune des deux techniques de mesures, le principe de base est la définition des axes
anatomiques principaux (sur les clichés ou les coupes) associés a des repéres anatomiques précis. A
partir de ces axes, un ensemble d’angles et/ou de distance est calculé.

1 Lagonométrie
1.1 Les repéres anatomiques

Les repéres osseux principaux sont déterminés de la maniére suivante :
e Le point fémoral supérieur est le plus simple a déterminer : il s’agit du centre de la téte
fémorale ‘C’ (Figure 16a),
¢ Le point de la cheville est a peine plus délicat a déterminer. Moreland (Moreland et al. 1987)
propose trois points proches les uns des autres (Figure 16b), en utilisant au final leur
moyenne. Deltour (Deltour et al. 2005) quant a lui propose d’utiliser le milieu du dome
astragalien (centre du talus) qui, d’apreés lui, est le point le plus facile a repérer.

! Centre dutissu mou

1 { \
/; J l\L Centredel’os
|

| Centredutalus

\/}';’ \ ! |

a) 3 b)

Figure 16 : Références anatomiques (Moreland 1987). (a) - Le centre de la téte fémorale. (b) - Schéma
présentant les différents centres de la cheville

e Le centre du genou est le point de convergence de I'axe mécanique tibial et de I'axe
mécanique fémoral. Ce point est sujet a de nombreuses discussions. Moreland (Moreland et
al. 1987) propose cing points différents (Figure 17A) et conclut finalement qu’ils sont tous
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tres proches et qu’il convient donc de prendre le point moyen. Duparc et Massare (Duparc J.
and Massare 1967) déterminent le centre du genou comme étant I'intersection d’une ligne
tangente aux condyles fémoraux avec la perpendiculaire abaissée du milieu de la ligne qui
joint les épines tibiales. Deltour (Deltour et al. 2005) considére que le centre du genou est le
point situé au milieu de la ligne qui joint le sommet des épines tibiales, mais ajoute que des
gu’il existe la moindre translation du tibia sous le fémur dans le plan frontal, ce point ne sert
plus qu’a la détermination de I'axe mécanique tibial (Figure 17B). Pour tracer l'axe
mécanique fémoral, il est nécessaire de localiser un quatrieme point, le point fémoral

inférieur.

i /
Centre des épinestibiales

k _ Centre des condyles
fémoraux

Centre de la trochlée

\ P

A

Centre du tissu mou

Centre dutibia

\.
|.I \ .) ] | P - \
' VoA )

\ / \ |
\ /o | /

Figure 17 : Références anatomiques du genou. (Moreland 1987). (A) - Cinqg méthodes de détermination du
centre genou. (B) — Repéres anatomiques de référence servant a définir les axes anatomique et mécanique

1.2

du membre inférieur

Cooke (Cooke et al. 1991) et Oswald (Oswald et al. 1993) définissent le point fémoral comme
étant le point le plus haut de I'’échancrure inter-condylienne (Figure 17B). Deltour (Deltour et
al. 2005) quant a lui, le définit comme le milieu de la droite qui joint le point le plus distal de

chaque condyle fémoral.

Les principaux axes

En pratique clinique, il est courant de tracer six axes fondamentaux pour exprimer la déviation

angulaire du membre inférieur et de la hanche :

L'axe mécanique fémoral qui va du centre de la téte fémorale au centre du genou (Figure
19B-1),
L’axe mécanique tibial, souvent associé a son axe anatomique (Duparc J. and Massare 1967,
Oswald et al. 1993). C'est I'axe qui relie le centre du genou au centre de la cheville (Figure
19B-2),
L’axe bicondylien distal passant par les deux condyles distaux fémoraux (Figure 19B-3),
L'axe des fonds de plateaux ou axe biglénoidien, qui joint les deux compartiments tibiaux
(Figure 19B-4),
L'axe du col fémoral (Figure 19B-6), dont peu de définitions claires sont rapportées dans la
littérature quant a son « tracage ». Néanmoins, tous les auteurs s’accordent a faire passer
cet axe par le centre de la téte fémorale et le fit du col. Ainsi, cet axe traverse ce dernier en
son milieu. Dans la littérature, nous retrouvons quelques définitions plus précises. Tel est le
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cas pour (Yoshioka et al. 1987) qui fait passer cet axe entre le centre de la téte fémorale ‘C’
et le milieu de la section minimale du col ‘N’ (Figure 18A). Rubin (Rubin et al. 1992) quant a
lui fait passer cet axe par le centre de la téte fémorale et le point ‘K’, point d’intersection de
I’axe anatomique du fémur avec un axe ‘D’ perpendiculaire a ce dernier situé a 20 mm au-
dessus du petit trochanter (Figure 18B). Finalement, Tian (Tian et al. 2003) associe a I'axe du
col fémoral I'axe de symétrie des contours 2D de la téte fémorale et du col. Il applique par la
suite un algorithme d'optimisation pour déterminer le meilleur axe de symétrie (Figure 18C).

A

Figure 18 : Différentes méthodes de calcul de I'axe du col fémoral. (A) - d'aprés (Yoshioka et al. 1987).
(B) - d’apres (Rubin et al. 1992). (C) d'apres (Tian et al. 2003)
¢ Axe anatomique fémoral (Figure 19B-5), appelé aussi axe diaphysaire puisqu’il traverse le flt
diaphysaire. Comme pour I'axe du col, ses définitions sont diverses et variées. Nous

retrouvons dans la littérature quelques exemples de calcul de cet axe résumés dans le
Tableau 2.

A A
Figure 19 : (A) - Un exemple de pangonogramme des membres inférieurs (cliché long 120 x 40 cm).
(B) - Gonométrie d’'un membre inférieur : (1) Axe mécanique fémoral. (2) Axe mécanique tibial. (3) Axe

bicondylien distal du fémur. (4) Axe des fonds de plateaux. (5) Axe anatomique fémoral. (6) Axe du col
fémoral
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Tableau 2 : Tableau résumant les différentes méthodes de calcul de I'axe anatomique fémoral rapportées

dans la littérature

Auteurs (année) REbitien d:élr:srea?natomlque Illustration
Passe par le milieu du genou ‘O’ et le
Yoshioka milieu de la section ‘Sc’ au dessous du
(1987) petit trochanter au niveau de la
diaphyse proximale
Passe par deux points a hémi
distances entre les deux corticales et
Moreland situés I'un, a 10 cm de 'axe
(1987) bicondylien distal ‘I’ et I'autre a 50%
de cette méme ligne ‘I’
Gray Passe par le milieu du genou ‘K’ et le
(2002) sommet du grand trochanter ‘S’
Eckhoff Passe par le flt osseux de la diaphyse
(2005) fémorale et du col (Axe d’inertie de la
diaphyse)
Deux axes anatomiques : il
I'un représenté par la diaphyse N )
Nagamine distale du fémur L
(2007) (passant par deux BES T
points a hémi distance entre les deux L
corticales) et I'autre par la diaphyse bl
proximale 21
FA J\___
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1.3 Les principales longueurs

Pour la mesure des longueurs de membre, les repéres préconisés en clinique sont les suivants (Figure
20) :
¢ Pour la mesure de la longueur totale du membre : distance séparant le point le plus haut de
la téte fémorale (S) du point le plus bas du tibia au milieu de la mortaise du talus (T),
e Pour la mesure de la longueur du fémur : distance séparant le point le plus haut de la téte
fémorale du point le plus bas du condyle médial (CM),
e Pour la mesure de la longueur du tibia : distance séparant le milieu du massif des épines
tibiales (i) au point le plus bas du tibia au milieu de la mortaise du talus (T).

DY

Longueur
du fémur

/

8

longuaur totale
membre
inférieur

longuaur du tibia

|

-\3 !L:

-
' T

|
. |
Y& N

Figure 20 : Repéres permettant la mesure de longueur des différents segments du membre inférieur

Les valeurs des trois mesures pour des membres inférieurs sains sont rapportées dans le Tableau 3.
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Tableau 3 : Revue bibliographique - Les longueurs du membre inférieur

Variabilité inter individuelle
Longueurs (g:t]zl;r) Modalité — Population Mesure
Etendue / Type Moy 2ET Etendue
sexe
16 (H
Mesures in VI('tI‘ZJ Fémurs 466 45.6 -
Yoshioka directes 61-89 normaux
(1987) aI(F::iron) ans embaumés
palp 16 (F) 442 | s6.7 -
Longueur du In vitro
fémur Fémurs 402
(mm) Rubin Radio 19 (F) 70 -95 cadavé- 4436 136 _
(1992) frontale 13 (H) ans riques ' )
486
Fémurs 372
Strecker CT 16 -78 normaux 463 64 _
(1997) Scout film | 511 (H, F) ans In vivo 541
Tibias
Long!Je'ur du Strecker CcT 16 -78 normaux 292
tibia (1997) Scout film 513 (H, F) ans In vivo 369 26 N
(mm) 437
Longueur Membres
totale du Strecker cT 378 (H, F) 16 78 inférieurs 679
membre . normaux 832 114 -
P (1997) Scout film ans .
inférieur In vivo 967
(mm)

14
14.1

Les principaux angles
Pour I'alignement du membre inférieur

Angle fémoro-tibial mécanique (AFTm) ou HKA (pour Hip-Knee-Ankle) ou « déviation
angulaire frontale ». C'est I'angle formé entre I’'axe mécanique du fémur et I'axe mécanique
du tibia mesuré en dedans (Figure 21). Cet angle permet d’évaluer le genu valgus/varus dans
le plan frontal et le genu flessum/recurvatum dans le plan sagittal. D’aprés la littérature, il
semble exister physiologiquement un varus tres minime chez le sujet sain, évalué a
180° + 5.8° (Moy + 2ET) par Cooke (Cooke et al. 1991), a 179.2° + 5.2° par Levigne (Levigne
1991) et a 178.5° + 4° pour le membre inférieur droit ou 178.9° + 4.2° pour le membre
inférieur gauche par Moreland (Moreland et al. 1987). Lorsqu’un genou est normalement
aligné, I'axe mécanique global passe par le massif des épines tibiales ou a peine en dedans
(Moreland et al. 1987).

Angle fémoral mécanique (AFm) ou angle de la composante condylienne. C'est I'angle
compris entre I'axe mécanique du fémur et I'axe bicondylien fémoral distal. Il est mesuré en
haut et en dedans (Figure 21). Il est de 94° £+ 4.2° pour Cooke (Cooke et al. 1991), de 92° + 4°
pour Levigne (Levigne 1991) et de 93° + 4.6° chez 'homme ou 94° + 3.8° chez la femme pour
Yoshioka (Yoshioka et al. 1987).
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¢ L’angle tibial mécanique (ATm) ou I'angle de la composante tibiale. C'est I'angle compris
entre I'axe mécanique du tibia et I'axe biglénoidien tibial. Il est mesuré en dedans et en bas
(Figure 21). Cet angle est de 87° = 4° pour Cooke (Cooke et al. 1991), de 87.6° + 4° pour
Levigne (Levigne 1991), de 93° + 3.2° pour le membre inférieur droit ou 92.6° + 2.8° pour le
membre inférieur gauche pour Moreland (Moreland et al. 1987) et de 88° + 3° chez ’homme
ou 89° £ 3° chez la femme pour Yoshioka (Yoshioka et al. 1989).

¢ Angle entre I'axe anatomique du fémur et son axe mécanique ou HKS (pour Hip-Knee center
of femoral-Shaft). Comme son nom l'indique, c’est I'angle formé entre les deux axes
principaux du fémur (mécanique et anatomique). Cet angle vaut 5° + 5.8° pour Cooke (Cooke
et al. 1991), 5.8° + 1.4° pour le membre inférieur droit ou 6° + 2° pour le membre inférieur
gauche pour Moreland (Moreland et al. 1987) et 5° + 1.8° chez ’lhomme ou 5° + 2.2° chez la
femme pour Yoshioka (Yoshioka et al. 1987).

AA

Figure 21 : Tracé des principaux angles de déviation axiale dans le plan frontal

Nous savons aujourd’hui que le chirurgien a besoin, avant de procéder a I'acte chirurgical, d’'une
évaluation pré-opératoire précise et reproductible de ces angles. Néanmoins, et a notre
connaissance, il existe dans la littérature peu d’études validant la fiabilité des mesures
radiographiques. Toutefois, nous pouvons citer quelques auteurs qui ont rapporté des résultats pour
le calcul de I’AFTm en position debout et couchée (Tableau 4). Odenbring (Odenbring et al. 1993)
évalue l'intervalle de confiance a 95% (IC95%) en reproductibilité inter-opérateurs a 2°, Sanfridsson
(Sanfridsson et al. 1996) a 2.6° et Sariali (Sariali et al. 2008) a 1.7° pour les sujets normaux et a 5°
pour les sujets avec prothese totale du genou.
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Tableau 4 : Tableau récapitulatif des études de reproductibilités pour le calcul de I'angle fémoro-tibial
mécanique (AFTm). ET : Ecart-type. Moy : Moyenne. ICC : Intraclass Correlation Coefficient

Reproductibilité
Auteur - Population Méthode Résultats
(Année) plecal (Nombre et sexe) Mesure/
Nb. Op. op Moy 2ET ICC
70 (H, F)
(:fh”;’lixinzzs 1 2 | Intra - 1.7° | 09
- Radio frontale P . el
Sariali (position (Patients)
(2008) couchée) 30 (H, F)
Patients avec prothéses 1 2 Intra - 5° 0.5
totales du genou
Odenbring Radio frontale . . o
(1993) (position debout) 8 patients (H, F) 2 2 inter - 2 -
Sanfridsson Radio frontale . R
(1996) (position debout) 24 patients (H, F) - -- Intra -- 2.6 --

1.4.1.1 Conclusion partielle

Plusieurs facteurs peuvent induire une variabilité dans la mesure des angles décrits plus haut. La
rotation du membre est le premier de ces facteurs. Sachant que celle-ci est réglée de maniere tres
subjective par le manipulateur, le probleme est toujours le méme : placer le genou de « face ».
Cependant, personne jusqu’ici n’a vraiment défini ce qu’était un « genou de face », faute de reperes
cliniques ou radiologiques indiscutables (Catonné et al. 2006).

Plusieurs auteurs (Kawakami et al. 2004, Krackow et al. 1990, Swanson et al. 2000, Wright et al.
1991) ont montré la variabilité de ’AFTm en fonction de la rotation du membre lors de la prise du
cliché radiographique de face. Kawakami trouve une variation de 0.9° sur le calcul de I'’AFTm tous les
5° de rotation du fémur. Swanson a observé un effet statistiquement significatif sur la mesure de
I’AFTm pour des sujets ayant des déformations sévéres en valgus ou en varus et en présence d’'une
rotation interne ou externe de 10°.

Jiang (Jiang and Insall 1989) a montré I'influence de la rotation du fémur sur la projection de son axe
mécanique dans le plan frontal. Quand il existe 20° de rotation externe ou 20° de rotation interne,
I'axe mécanique du fémur voit sa projection radiographique varier de 8° par rapport au plan
bicondylien inférieur.

Deltour (Deltour et al. 2005) souligne la cause d’erreur que crée un flessum. Ainsi, sur une
gonométrie prise de face, un flessum radiographié en rotation externe du membre inférieur induira
un varus, tandis que la rotation interne réalisera un valgus. Il préconise donc la nécessité de réaliser
ces clichés en extension maximale et de considérer avec prudence les valeurs angulaires obtenues
lorsqu’il existe un flessum irréductible.

Des auteurs tels que Siu (Siu et al. 1991) proposent un systéme sophistiqué qui standardise les
gonométries afin de permettre la mesure fiable des longueurs et des angles. Ce systéeme n’est pas
encore entré dans la pratique courante du fait de sa complexité, mais surtout du fait que le matériel
indispensable a sa réalisation n’est pas encore facilement disponible. (Deltour et al. 2005, Floyd
1988, Wright et al. 1991) quant a eux, pensent qu’en positionnant le membre inférieur avec soin - en
utilisant toujours le méme critére de positionnement comme «la rotule au zénith» ou «la rotule au
centre du genou» - les erreurs dues a la rotation pourraient étre réduites.
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Une deuxiéme source d’erreur provient de la localisation des reperes anatomiques essentiels au
calcul des axes. Sariali dans (Catonné et al. 2006) montre qu’une erreur de 3 mm sur la localisation
du centre de la hanche, entraine une erreur de 0.4° sur le calcul de ’'AFTm. Une erreur de 3 mm sur
le centre du genou entraine une erreur de 0.9°. Enfin, une erreur globale de 1.7° peut étre engendrée
s’il existe une erreur de localisation de 3 mm au niveau de la hanche, du genou et de la cheville.

Pour finir, notons une autre limite a la gonométrie : la nomenclature. En effet, a travers la littérature,
les mémes appellations peuvent correspondre a des angles différents : le valgus physiologique
correspond pour Duparc et Massare (Duparc J. and Massare 1967) a I'angle formé entre I'axe
mécanique du fémur et I'axe mécanique du tibia, alors que pour Moreland (Moreland et al. 1987) il
correspond a l'angle compris entre I'axe mécanique et I'axe anatomique du fémur. Le varus et le
valgus sont déterminés par les auteurs américains en se servant des axes anatomiques, tandis que
les auteurs francais les déterminent en se servant des axes mécaniques.

La confusion est encore accrue lorsque le méme angle est mesuré en interne ou en externe, par sa
valeur minimale ou par sa valeur complémentaire.

Toutes ces incertitudes de mesure ont un impact clinique direct. En effet, les études réalisées sur la
tenue des implants dans le temps menent a la conclusion qu’un alignement anormal du genou dans
le plan frontal est 'une des causes majeures de descellement et d’'usure précoce de la prothese
(Bargren et al. 1983, Hood et al. 1981, Moreland 1988, Tew and Waugh 1985).

Aussi, et étant donné que |'ostéotomie tibiale de valgisation est un acte chirurgical trés approprié
pour les patients atteints de gonarthroses tibiale interne, une technique de mesure précise et
robuste de I’'HKA doit étre disponible car I'alignement postopératoire correct du membre inférieur
est une condition importante pour un soulagement a long terme des symptomes aprés une
ostéotomie (Hernigou et al. 1987). De plus, une bonne estimation de I'alignement du membre
inférieur a un impact direct sur la survie des ostéotomies sur le long terme. Une réussite de 87-100%
sur une période de 5 a 10 ans a été observée dans le cas d’'une bonne estimation de I'angle HKA,
contre une réussite de 26-63% sur la méme durée pour une mauvaise estimation du méme angle
(Kawakami et al. 2004). Coventry (Coventry et al. 1993) note qu’il existe un risque considérable
d'échec d'une ostéotomie tibiale proximale (survie de 19%, 10 ans aprés |'opération) si I'alignement
n'est pas corrigé au moins a 8 degrés d'angulation en valgus et si le patient est sujet a une surcharge
pondérale.

1.4.2 Pour les paramétres de la hanche

La connaissance précise de la géométrie de I'extrémité supérieure du fémur est d’un intérét majeur
pour le diagnostic et le choix thérapeutique liés a la fracture du col du fémur, aux pathologies de la
hanche et a la pose de prothéses. La radiographie conventionnelle est encore utilisée pour récupérer
les informations relatives a la géométrie de la hanche et du fémur proximal. Cependant, cette
derniere ne fournit que des parametres géométriques 2D avec ses limites. Sont donc calculés :

e L’angle cervico-diaphysaire (ACD) ou NSA (pour Neck-Shaft-Angle). C’est I'angle compris
entre I'axe du col fémoral et I'axe anatomique du fémur (Figure 22). Comme nous l'avions
mentionné précédemment, le calcul de ces deux axes n’est pas trés clair dans la littérature
(Tableau 2, Figure 18). Néanmoins, nous retrouvons les valeurs moyennes de cet angle
(Tableau 5). Ainsi, pour des sujets non pathologiques, il est de I'ordre de 131° en moyenne
pour Cooke (Cooke et al. 1991), de 128 + 15.2° pour Pajarinen (Pajarinen et al. 2004) et de
129 + 14.6° chez la femme ou 133 + 13.2° chez I'homme pour Yoshioka (Yoshioka et al. 1987).
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¢ La longueur de I'axe du col fémoral ou FNAL (pour Femoral-Neck-Axis-Length ). C'est une
distance le long d’un axe traversant le centre de la téte fémorale, le fit du col fémoral et une
partie de I'épiphyse fémorale proximale (Figure 22). Cette distance est de 104 + 14 mm pour
Pajarinen (Pajarinen et al. 2004), de 93.3 + 6.6 mm chez la femme pour Bergot (Bergot et al.
2002) et de 100.3 + 17.6 mm pour Kukla (Kukla et al. 2002) (Tableau 5).

¢ L'offset fémoral. Ce parameétre est défini comme étant la distance entre le centre de la téte
fémorale (Ctf) et I'axe anatomique fémoral proximal en projection orthogonale (Figure 22).
Cette distance vaut en moyenne 40.2 mm pour Pouget (Pouget 2006) et 42.5 + 17.2 mm pour
Pajarinen (Pajarinen et al. 2004) (voir plus de détails Tableau 5).
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Figure 22 : Tracé des axes et de I'angle cervico-diaphysaire dans le plan frontal (Pajarinen 2004)

Comme pour les parameétres d’alignement du membre inférieur, le chirurgien a besoin de valeurs
d’angles et de distances précises et reproductibles afin de planifier son acte chirurgical. Il existe dans
la littérature des études validant la fiabilité des mesures radiographiques de ces parameétres.

Ainsi, pour le FNAL nous retrouvons dans la littérature des études de reproductibilité inter-
opérateurs. Dans I’étude de Bergot (Bergot et al. 2002), un coefficient de variation inter-observateurs
de 1.45% (erreur réelle = 0.3 mm) a été observé pour le calcul du FNAL. Dans I'étude de Faulkner
(Faulkner et al. 1993), le coefficient de variation calculé était inférieur a 1% (Tableau 5).

En ce qui concerne I'ACD, il existe des études validant la fiabilité des mesures radiographiques. Nelitz
(Nelitz et al. 1999) réalise une étude de reproductibilité inter-opérateurs (3 opérateurs). L'ICC (pour
Intraclass Correlation Coefficient) obtenu est de 0.79 (2ET = 17.1°). Broughton (Broughton et al.
1989) évalue l'incertitude inter-opérateurs (2 opérateurs) a 2ET = 12.6°. Pouletaut (Pouletaut et al.
2005) obtient un ICC pour 3 observateurs de 0.5. Ces résultats montrent que la mesure de ce
parameétre semble poser des problemes de reproductibilité (Tableau 5).

1.4.2.1 Conclusion partielle

Comme pour le calcul des angles relatifs au membre inférieur, ici aussi les radiographies
conventionnelles fournissent uniquement des paramétres géométriques 2D, sensibles a I'orientation
ainsi qu’a la structure tridimensionnelle complexe du fémur (Burr et al. 1981). Concrétement, pour le
FNAL, I’ACD et I'Offset, I'antéversion du col fémoral et la torsion de la diaphyse peuvent engendrer
des erreurs dans les mesures 2D. Ainsi, dans une étude de Cheng (Cheng et al. 1997) sur 64
spécimens, des modifications significatives ont été observées sur les mesures du FNAL faites en 2D
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sur images DXA (erreurs allant de -7.6% a 4.3%), dues au changement imposé a I'angle d’antéversion.
Kay (Kay et al. 2000) montre qu’une rotation externe de 7° du fémur peut causer une variation de
plus de 10° sur la valeur réelle de I’ACD. Meyer (Meyer 2007) a mesuré les valeurs de I'Offset sur des
radiographies frontales d’un fémur prises pour différentes rotations internes et externes de ce
dernier. Il montre ainsi que la valeur de I'offset change avec la modification de I'angle de rotation :
I'offset est le plus grand quand le fémur est en rotation interne de 15°. Michelotti (Michelotti and
Clark 1999) a également souligné I'influence du positionnement du patient sur la précision de la
mesure 2D réalisée.

Cliniguement parlant, la surestimation du calcul de I'Offset fémoral sur un cliché radiographique
occasionné lors d’une présence de rotation interne de la hanche peut étre suffisante pour
compromettre le résultat clinique lors d’une arthroplastie totale de hanche (Meyer 2007). Dans un
objectif diagnostic, des paramétres géométriques structuraux tels que la longueur de I'axe du col
fémoral, le diamétre de la téte fémorale et I'angle cervico-diaphysaire fournissent des données
intéressantes sur le risque de fracture de I'extrémité supérieure du fémur (Le Bras 2004) ainsi que de
I'information pertinente pour la planification chirurgicale pour la pose de prothése. Ainsi, dans le
cadre de cette thése, nous attacherons de I'importance, non seulement a reconstruire le membre
inférieur en trois dimensions, mais également a rechercher les définitions d’axes de références
robustes et reproductibles.
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Tableau 5 : Revue bibliographique - Les indices cliniques du fémur proximal

Variabilité inter individuelle

Reproductibilité

Parameétres Auteur - Population Mesure Méthode Résultats
(année) Modalité Nb et Nb Mesure
* 0,
sexe Etendue / type Moy 2ET Etendue Op. / op. Moy 2ET ICC ou CV%
0.76
Nelitz Radio (:|O(I):) 110° ’ ’ e ) ’ 0—9
(1999) frontale Displa- 16-32ans 1373 18 15_40 0.72
siques 3 1 Inter - 17.1° -
0.89
. 474 121 1 2 Intra - 10.4° --
Broughton Radio (H, F) s s
1989 frontal Sains + 4 mois < age <15 ans - - -
(1989) rontale ains 188° 2 1 | Inter - 12.6° -
pathos
Angl Pouletaut IRM vue 46 4-7 sains 140° 1 -
ngle -
3 1 Int - - .
Cervico- (2005) frontale (F) ans nter 0.5
Diaphysaire Pathos 130° 12° -
‘ACD’
Cooke Radio a4 20-29
(1991) Frontale (H, F) ans Sains 131 B - - B B B -
Fémurs
16 (F 129° 14.6° -
Yoshioka Mesures ( ) 61- 89 normaux
. In vitro , -- - - - --
(1987) directes 16 (H) ans embau-més
. 133° 13.2° -
In vitro
39-71
Radio 57 (H) ans Pathos.
Steffen (2009) Prothése de la 137.8° 14.6° - - - - - -
frontale 47-61
55 (F) ans hanche
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Variabilité inter individuelle Reproductibilité
Parameétres Auteur . Population Mesure Méthode Résultats
(année) Modalité Nb et Nb Mesure
* 0,
sexe Etendue / type Moy 2ET Etendue op. / Op. Moy 2ET ICC ou CV%
Hanches 128.0° 15.2°
Pajarinen Radios 39 (H, F) 71-89 saines ’ ’ B B _ _ _ B
(2004) frontale ! ans (2 sous . .
groupes) 125.5 12
(BZ(E(:ch); DXA 49.(F) 803;1556 cadl;(\e/rén-L:irsues 125.6° 7.2° - - - - - 1.0%
ACD : suite 9
7(F) )
Kukla . 48 —92 Fémurs . .
(2002) Radio. 13 (,H) ans Pathos. 124 5 - - - - - -
In vitro
. . . 100.7°
Flu;g;; f:)an(ilac:e 112 ((I:)) 70-95 cadl;(\e/r:-:irsues 122.9° 15.2° _ - - - - -
ans g 137.8°
104 4 14
o . 39 (F) Hanches
Pajarinen Radio ot 71-89 saines B B _ _ _ B
(2004) frontale 9 (H) ans (2 sous
groupes) 103.9 14
Longueur du
Col fémoral
‘FNAL’
Bergot 80-56 Fémurs 0
(mm) (2002) DXA 49 (F) ans cadavériques 93.3 6.6 - - - - - 1.5%
7(F) )
Kukla . 48 -92 Fémurs
(2002) Radio 13 (.H) s Pathos. 100.3 17.6 - - - - - -
In vitro
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Variabilité inter individuelle

Reproductibilité

Parameétres Auteur . Population Mesure Méthode Résultats
(année) Modalité Nb et Nb Mesure
* 0,
sexe Etendue / type Moy 2ET Etendue op. / Op. Moy 2ET ICC ou CV%
Radio Hanches 29
Pouget 150 contro-
(2006) Frontale |\ gy ” latérales 402 - 3 - - - ” -
debout ! . 56
saines
Hanact:?l:_on 4255 17.2
Pajarinen Radio 71-89 P .
(2004) frontale 39 (H, F) ans glques - - - - - -
(2 sous 44.0 14.2
groupes)
OffSet (mm) Rubin Radio 19(F) | 70-95 , 33.2
(1992) frontale 13 (H) ans Femurs 47 14.4 N - - - - -
cadave-riques 62.8
Opl
Hanches G 43.9 16.0 Inter -0.8
48 (F) Pathos. Gau- -0.5 - -
D 45.3 17.2
Meyer Radio et 61-91 Mesurées par o r2 B ) 1 che -0.2
(2008) frontale 60 (H) ans 2 opéra- g 44.4 15.8 11
teurs Inter 0.8 o
Op1 et Op2 Dr | 46.4 17.4 Droit ‘ 05
16 (F) ,
52 6.6 -
Diamétre de Yoshioka Mesures In vitro 61- 89 nl;ermm:rusx B B B B B
la téte (1987) directes 16 (.H) ans embaumés 45 6.0 -
, In vitro
fémorale 393
(mm) Rubin Radio 19 (F) 70-95 Fémurs 434 59 ~ B B B B B
(1992) frontale 13 (H) ans cadavériques ’ ’ 48.3
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2 Evaluation des torsions et rotations
2.1 Généralités

Comme mentionné a la section 3.2, la torsion est une déformation de I'os autour de son axe
longitudinal tandis que la rotation est le mouvement possible du fémur ou du tibia autour de leurs
axes respectifs. La tomodensimeétrie (CT-Scan) est considérée comme I'examen de référence servant
a les mesurer. Leur détermination a pour but d’évaluer les déformations tridimensionnelles, tant au
niveau global qu’au niveau local, afin de permettre au chirurgien de planifier I'action thérapeutique.

e La torsion fémorale : mesurée entre I'axe du col fémoral et I'axe des condyles. Cette torsion
atteint 40° a la naissance et 30° a I’'dge de 1 an, diminue progressivement et aboutit a une
torsion moyenne de 15° a I’dge adulte (Catonné et al. 2006 , Gray et al. 2002). Elle est de
-14° + 12° (moy + 2SD) chez I'adulte avec des extrémes entre 0° et -40° (Lerat et al. 1982).

e La torsion tibiale : mesurée entre I'axe passant par les deux plateaux tibiaux et I'axe joignant
les malléoles. Cette torsion passe de 0° a la naissance a une moyenne de 25° a I'age adulte
avec des limites normales de 0° a 40° (Catonné et al. 2006). Elle est de 34°+ 16° chez I'adulte
avec des extrémes de 15° a 48° (Lerat et al. 1982). Finalement, elle est de 19.5° en moyenne
a I'age adulte avec une importante marge de variation de 20° (Gray et al. 2002).

e La rotation fémoro-tibiale : a distinguer d’une torsion, qui traduit la rotation des plateaux
tibiaux par rapport aux condyles fémoraux. Cet angle est de 3° en moyenne a I'dge adulte
pour un sujet sain (Lerat et al. 1982).

Figure 23 : lllustration représentant des différentes coupes CT-Scan choisies pour mesurer les torsions tibiale
et fémorale d'apres (Jakob 1980)

2.2  Choix des coupes, des repéres anatomiques et problématiques associées

Bien que dans la littérature tous les auteurs s’accordent sur les principes de base du calcul des angles
de torsions et de rotations du membre inférieur, des divergences restent importantes quant au choix
des coupes et des repéres anatomiques associés pour le calcul des principaux axes. Nous allons a
présent faire un survol des différentes définitions rapportées dans la littérature. Il est a noter qu’elles
sont diverses et variées et les citer toutes dans ce document n’est pas envisageable. Toutefois, nous
allons décrire les plus pertinentes.
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2.2.1 Pour la torsion fémorale (TF)

Au fil des ans, diverses méthodes de mesure de la TF ont été développées et les résultats de ces
méthodes different les unes des autres (Tableau 7). La torsion fémorale est le plus souvent définie
comme l'angle entre I'axe du col fémoral et I’axe bicondylien fémoral, tous deux projetés sur un plan
orthogonal a I'axe diaphysaire (Hoiseth et al. 1989). Dés 1957, la définition de ces grands axes a été
mentionnée par Billing (Billing 1954).

Comme nous I'évoquions précédemment, au cours des dernieres années, la tomodensitométrie a
obtenu une large popularité en raison de sa mise en ceuvre facile. Néanmoins, les méthodes
classiques de détermination de la TF basées sur la superposition de coupes 2D ont démontré de
nombreuses lacunes.

2.2.1.1 Axe du col

La premiere source du probleme est la détermination de I'axe du col fémoral. En effet, la définition la
plus répandue est que I'axe du col coincide avec la ligne reliant le centre de la téte fémorale et I'axe
longitudinal du fémur. Toutefois, et en pratique, I'axe du col fémoral ne coupe pas I'axe longitudinal
du fémur tel que décrit par Henriksson (Henriksson 1980) et Reikeras (Reikeras et al. 1985). De plus,
et déja en 1948, Kingsley (Kingsley and Olmsted 1948) a montré que I'axe du col fémoral ne passait
pas par le centre de la téte fémorale en raison de sa forme recourbée. Cette observation a été
confirmée par Sugano (Sugano et al. 1998) qui a montré que la distance moyenne entre I'axe « réel
du col fémoral » et I'axe « centre-téte-axe-fémur » était de 1.5 mm.

Murphy (Murphy et al. 1987), quant a lui, note que la torsion fémorale est l'angle entre I'axe
bicondylien fémoral - défini par une coupe transversale de la partie distale du fémur - et une
approximation de I'axe du col fémoral - déterminée sur une seule coupe qui est tracée « quelque
part » le long du col fémoral. Il mentionne qu’en théorie, un axe défini sur une seule coupe dans le
plan transversal ne devrait pas étre utilisé pour déterminer un axe tridimensionnel qui passe
généralement de fagon oblique a travers cette section. Le probléme fondamental, d’aprés 'auteur,
est que I'axe utilisé n'est pas le « vrai axe » du col du fémur. Par conséquent, la TF réelle n'est donc

pas mesurée (Figure 24).

Figure 24 : A - La projection du col fémoral d’un fémur droit dans un plan transversal. B — Une section
transversale au niveau du col fémoral. La ligne B-A au niveau de cette section peut étre considérée comme
I’axe du col fémoral seulement si ce dernier fait un angle de 90° avec I’axe diaphysaire fémoral
(Murphy 1987)
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Murphy tente donc de régler ce probléme en sélectionnant deux coupes au niveau du col fémoral :
I'une représentant la téte et 'autre la base du col fémoral au niveau de la diaphyse. L’axe du col est
donc calculé comme un axe joignant le centre de la téte fémorale et le barycentre de la diaphyse
fémorale a la base du col (Figure 25). Il compare sa méthode aux méthodes antérieures décrites dans
la littérature (Weiner et al. 1978, Hernandez et al. 1981) qui, n’utilisent qu’une coupe « quelque
part » au niveau du col.

Il réalise une étude de reproductibilité sur 5 fémurs cadavériques - mesurés 5 fois chacun grace aux
deux méthodes - et démontre une meilleure reproductibilité de sa méthode avec une précision de
2SD = 1.2° contre 2SD = 7.2° pour la méthode « a une coupe ». Néanmoins, il ne résout pas le
probleme di au fait que I'axe du col fémoral soit un axe ne passant pas par le centre de la téte

&=
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Figure 25 : lllustration résumant les différentes étapes (coupes et axes) pour le calcul de la torsion fémorale
d'aprés Murphy (1987). a - Définition de la localisation de la téte fémorale. b — Définition de la localisation
de la section a la base du col fémoral. c — Définition de la section pour le calcul de I’axe bicondylien distal.
d - Superposition des coupes et calcul de I’'angle de la torsion fémorale « ¢ »

cormvur a5

Sugano (Sugano et al. 1998) évalue sur 30 sujets non pathologiques les différentes méthodes de
calcul de I'axe du col fémoral. Pour cela, il utilise différentes coupes transversales décrites dans la
littérature (Hernandez et al. 1981, Mahboubi and Horstmann 1986, Miller et al. 1993, Weiner et al.
1978, Widjaja et al. 1985) (Figure 26). Il calcule les axes du col sur chaque coupe séparément ou par
superposition de deux coupes comme défini par Murphy (Murphy et al. 1987) et Reikeras (Reikeras
et al. 1985).
Les coupes et les axes associés sont :
¢ Coupe initiale A: ou le col fusionne avec la partie du grand trochanter (Mahboubi and
Horstmann 1986, Peterson et al. 1981),
e Coupe B: ou les cortex antérieurs et postérieurs du col sont paralleles (Weiner et al. 1978),
¢ Coupe C: portion la plus proximale de la partie inférieure du col qui n’inclue pas la téte
fémorale,
¢ Coupe D : a mi-chemin entre la coupe C et une tranche juste au-dessus du petit trochanter.
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Figure 26 : lllustration des différentes coupes (a gauche) et axes pour le calcul de I'axe du col fémoral
(a droite) (Sugano 1998)

Sur la coupe A, I'axe du col est défini comme I'axe passant par le centre de la téte fémorale et par le
centroide de I'isthme (rétrécissement) du col. Sur les coupes C - D, I'axe du col est défini comme
I’axe passant par la portion centrale du col a équidistance de ces deux bords, médial et latéral.
Pour la superposition des coupes, il utilise pour la méthode Reikeras |’axe passant par le centre de la
téte fémorale et le milieu de la section minimale du col (coupe B). Pour la méthode Murphy, I'axe du
col passe par le centre de la téte fémorale et le barycentre de la diaphyse fémorale a la base du col
(coupe C).
Sugano compare ces mesures a celles obtenues grace a une nouvelle méthode ou I'axe du col est
calculé sur un modeéle 3D du fémur et passe exclusivement par les barycentres des sections du col.
Les résultats obtenus sont peu concluants. En effet, Sugano reconnait que sa méthode est
numériquement lourde (sans mentionner le temps nécessaire au calcul) et nécessite pour chaque
fémur une reconstruction a partir de coupes CT-Scan ; son utilisation en clinique est donc peu
envisageable. Néanmoins, ses résultats montrent qu'aucune des 6 méthodes de mesure - basées sur
le calcul de I'axe du col directement sur des coupes CT - n’est capable de prédire I'antéversion du col
fémoral avec un intervalle de confiance a 95% inférieur a + 10 °. Aussi, il déduit qu’en raison de la
forme recourbée du col fémoral, les coupes proximales sous-estiment les valeurs réelles de
I’antéversion tandis que les coupes distales la surévaluent (Tableau 6).

Tableau 6 : Récapitulatif des résultats de I’étude de Sugano (1998)

Différence de mesure entre la méthode Sugano (3D) et les
Méthodes a évaluer autres méthodes (2D)
Moyenne  2SD (t-test pairé)

Coupe A -8.2° £9.4° (DS)

Coupe B -6.4°+9.4° (DS)

Coupe C -1.4°+10.4° (DNS)

Coupe D 7.0°+17° (DS)
Méthode Reikeras -2.0°+9.6° (DS)
Méthode Murphy 6.3°£8.4° (DS)

DS : différence significative
DNS : différence non significative

Cette étude est d’un grand intérét, car elle démontre tout d’abord qu’il est quasiment impossible de
mesurer I'axe «réel» du col fémoral a partir de coupes transversales et ce, indépendamment des
coupes choisies - encore que ce choix soit trés subjectif. Il n’existe a notre connaissance aucune
donnée dans la littérature validant la reproductibilité du choix de ces coupes. En second lieu, cette
étude démontre qu’il est difficile de comparer des mesures 3D avec des données 2D.
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2.2.1.2 Axe bicondylien distal

Une autre source d'erreur est la détermination de I'axe longitudinal du fémur. La plupart des CT-Scan

sont supposés fournir des acquisitions de coupes successives perpendiculaires a I'axe longitudinal du

fémur. Toutefois sa définition n’est pas claire : s’agit-il de I'axe mécanique ou anatomique ?

Finalement, il est pratiquement impossible, en routine clinique et avec des patients présentant de

fortes déviations axiales, d’obtenir des coupes sériées parfaitement perpendiculaires a cet axe.

La derniére source d'erreur est la détermination de I'axe bicondylien fémoral distal. Nous savons

gu’au moment de l'acquisition tomographique, une série de coupes est réalisée au regard des

condyles fémoraux jusqu’a la tubérosité tibiale antérieure ; il faut en choisir une pour tracer I'axe qui

nous intéresse. Ce choix est encore une fois trés aléatoire et varie d’un technicien en radiologie a un

autre.

Une fois cette coupe choisie, il faut définir I'axe a proprement dit. Ici aussi nous retrouvons dans la

littérature des définitions diverses et variées (Hernandez et al. 1981, Moussa 1994, Peterson et al.

1981, Schneider et al. 1997, Seber et al. 2000, Song et al. 2006, Tomczak et al. 1997, Weiner et al.

1978).

Murphy (Murphy et al. 1987) a réalisé une étude de reproductibilité sur 10 fémurs cadavériques. Il

mentionne quatre facons différentes de définir cet axe (Figure 27). Sur la méme tranche, il a tracé les

axes bicondyliens distaux (dix fois chacun) d’aprées les schémas suivants :

¢ Methode A (Moussa 1994, Seber et al. 2000, Song et al. 2006, Tomczak et al. 1997) : L’axe passe
par les extrémités postérieures, médiale et latérale, des condyles fémoraux.

¢ Methode B (Peterson et al. 1981) : L’axe passe par les épicondyles fémoraux.

e Methode C (Weiner et al. 1978) : L'axe passe par le barycentre de la région condylienne médiale
et par le barycentre de la région condylienne latérale.

¢ Methode D (Hernandez et al. 1981) : Est d’abord tracé I'axe tangent aux bords postérieurs des
condyles (Figure 27-a), suivi d’un autre axe tangent aux bords antérieurs des condyles (Figure
27-b). La droite bissectrice de I'angle formé entre ces deux droites est considérée comme |'axe
bicondylien fémoral.

Les résultats de cette étude ont montré que les méthodes A et D étaient les plus reproductibles

(A:2SD=0.6°; D: 2SD = 0.8°) contre 2SD = 3.2° et 2SD = 2.6° pour les méthodes B et C

respectivement.

Pour finir, nous devons noter que méme si les méthodes A et D sont les plus reproductibles d’apres
I’étude de Murphy, il reste que ces deux axes se basent sur la détermination des bords postérieurs et
antérieurs des condyles fémoraux sur une seule coupe. Néanmoins, en pratique, les bords
postérieurs des condyles ne sont pas alignés sur la méme coupe, ce qui peut étre aussi une source
d’erreur.
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(A

Méthode A Méthode B
Méthode C Méthode D

Figure 27 : lllustration des différentes méthodes de calcul de I'axe bicondylien distal du fémur d'apres
Murphy (1987)

2.2.1.3 Conclusion partielle

Ces divergences dans la littérature quant au choix des coupes et a la méthode de calcul des axes,
introduit de grandes variations pour le calcul de I'angle de torsion fémorale. Ainsi, par exemple, il est
de I'ordre de 19.1° + 16.4° pour Moussa (Moussa 1994), de -23.77° £ 18.27° pour le fémur droit et de
-24.46° + 16.30° pour le gauche pour Strecker (Strecker et al. 1997) et de 6.5° = 15.4° pour le fémur
droit et de 5.8° + 16.8° pour le fémur gauche dans I'étude de Seber (Seber et al. 2000) (voir plus de
détails dans le Tableau 7).

Schneider (Schneider et al. 1997) évalue sur 22 sujets sains (1 opérateur x 2 mesures) la
reproductibilité intra-observateur a 2.4° + 6.2° sur I'IRM. Seber (Seber et al. 2000), dans une étude
menée sur 12 sujets, trouve une variation inter-observateurs (2 opérateurs x 2 mesures chacun) de
0° a 6° avec une moyenne de 3° sur le CT-Scan.

Kim (Kim_2 et al. 2000) compare la valeur de la torsion fémorale calculée par mesure manuelle
directe sur 21 fémurs secs — qu’il considére comme la valeur de référence - avec la torsion fémorale
calculée sur les coupes scanner de ces mémes os. Il observe une différence de 5° + 4° entre les deux
mesures.

Finalement, ces divergences ont un impact négatif en pratique clinique. En effet, la mesure des
torsions fémorales est importante pour le diagnostic du développement des dysplasies de la hanche
et des paralysies cérébrales, pour la sélection des patients pour des ostéotomies de dérotation ainsi
que pour l'arthroplastie de la hanche. En outre, dans le cas de pose de prothese totale de la hanche,
le clinicien devrait toujours connaitre I'antéversion précise du col fémoral afin d’éviter des
complications post-opératoires tant fonctionnelles qu’esthétiques (Kim_1 et al. 2000). Les mauvaises
estimations des mesures peuvent donc engendrer des erreurs de réglage des implants (malposition)
qui peuvent causer des luxations, des usures anormales, des douleurs apres prothese, etc. (Nogier
dans Catonné et al. 2006).
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Tableau 7 : Revue bibliographique — La torsion fémorale

Résultats
Auteur it
(Année) Modalize Evaluation de I'angle Etude de reproductibilité
Population Moy * 2SD ou moyenne (o) Population et opérateurs Résultats
10 patients enfants
| tp Moy. des différences intra observateur : 2°
ntra:
0°<a<8°
Hernandez Méme opérateur x 2 mesures
CcT Enfants NA
(1981) | ..
10 patients enfants
| tp Moy. des différences inter observateurs : 3°
nter :
0°<a<8°
2 opérateurs x 2 mesures
Deux coupes pour le col
fémoral : 32 pieces cadavériques L’erreur de mesure entre les deux méthodes = 1° Intra:
CT et mesure dicte (palpation) 5 pieces cadavériques, 2sD= 1.2°
9 patient mesurées 5 fois chacune par Variance = 0.4
CcT patients 18.0° +8.2° le méme opérateur
4-29 ans
Murphy
(1987)
Une coupe pour le col fémoral : Intra :
pep . ] 32 pieces cadavériques L’erreur de mesure entre les deux méthodes = 10° " ra L. 2SD= 7.2°
CT et mesure dicte (palpation) 5 pieces cadavériques, Vari 13°
ariance =
mesurées 5 fois chacune par
9 patients é 4
T p 31.0°+8.4° le méme opérateur
4-29 ans
Moussa 23 membres inférieurs
CT . 16.1° £ 16.4° NA NA
(1994) sains
. 68 patients (85 genoux . .
Yagi . 19.7°£22.6
pathologiques)
(1986 et CT NA NA
13 sujets
1994) jers 16.6° £13.4°
(24 genoux sains)
263 fémurs droits -23.77° +£18.27°
Strecker
o1 e NA NA
(1997) -24.46° +16.3°

242 fémurs gauches
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Résultats
Auteur Jité
(Année) kIl Evaluation de I'angle Etude de reproductibilité
Population Moy * 2SD ou moyenne (a) Population et opérateurs Résultats
i . . L 22 tibias sains Moy + 2SD des diff.
98 sujets sains volontaires | Mesures d’apres des coupes analogues au CT : .
. Intra : intra observateurs :
(3ge moyen =42 ans) 10.4° +£12.6° . 3
Méme opérateur x 2 mesures 24°£6.2°
[T T Mesures avec changement dinclinaisons des ||
coupes du col fémoral :
Schneider IRM A : coupe transverse
(1997) (analogues au CT)
42 sujets sains 11.2°+£10.8° NA NA
B : coupe légérement inclinée
12.1°+£12°
C : coupe abrupte (trop inclinée)
16.7° +12.6°
Inter :
19 enfants (3-7 ans) R , . Coeff. de corrélation :
o Enfant : 23.2 2 opérateurs x 1 fois
IRM et Enfants/Adultes
o Adulte : 15.7° Intra :
25 adultes (18-83 ans) A . >0.9
1 opérateur x 2 fois
Tomczak nt
nter:
(1997) 19 enfants (3-7 ans) . i . Coeff. de corrélation :
Enfant: 34 2 opérateurs x 1 fois
CcT et Enfants/Adultes
Adulte : 22.3° Intra :
25 adultes (18-83 ans) A . >0.9
1 opérateur x 2 fois
12 sujets T
Int 0° < variation intra observateur < 5°:
ntra:
(D):6.5°+7.7° ) Moy = 3°
Seber . 1 opérateur x 2 mesures
(2000) CcT 50 Ml sains 17 suet
sujets
(G):5.8°+£8.4° Int ) 0° < variation inter observateurs <6°:
nter :
, Moy = 3°
2 opérateurs x 2 mesures
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Résultats
Auteur dalité
(Année) R Evaluation de I'angle Etude de reproductibilité
Population Moy * 2SD ou moyenne (a) Population et opérateurs Résultats
CcT 8 fémurs secs 9.10° £ 22°
Kim Comparaison CT vs mesure 3 Différences entres les deux mesures :
) 8 fémurs secs o4 Ao NA NA
(2000) directe 5.3°+ 4
Mesure directe sur os secs 3
L, 8 fémurs secs 16.4° £ 22°
(référence)
13 enfants patho. 27.1°+20.8° 5? :ibias Intra :
ntra:
ICC > 0.9
Song T 1 opérateur x 2 mesures
(2006) —
12 adultes patho. 30.5°+20.1° 50 tibias Inter :
Inter :
. ICC >0.7
2 opérateurs x 2 mesures

o : Angle moyen de torsion

G : Membre inférieur gauche

D : Membre inférieur droit

IC : Intraclass correlation coefficient

NA : Données non disponibles (Not Available)
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2.2.2 Pour la torsion tibiale (TT)

Comme pour la TF, diverses méthodes de mesure de la torsion tibiale (TT) ont été développées et les
résultats different les uns des autres (Tableau 8). Cet angle est le plus souvent défini comme la
mesure entre I'axe passant par les deux plateaux tibiaux et I'axe joignant les malléoles, tous deux
projetés sur un plan orthogonal a I'axe diaphysaire.

Comme pour le calcul de TF, la superposition de deux coupes 2D pour le calcul de la TT engendre
plusieurs problemes : le choix des deux coupes exactes parmi les deux groupes de coupes (au niveau
distal et proximal du tibia), le choix des repéres précis et reproductibles sur chaque coupe et
finalement de calcul des deux axes principaux.

D’apres Duparc (Duparc F. et al. 1992), le niveau de la coupe tibiale proximale est le plus délicat et
source d'erreurs. |l doit étre aussi proche que possible du plan des plateaux tibiaux mais les
remaniements osseux arthrosiques peuvent compliquer le repérage. Jakob (Jakob et al. 1980) et Yagi
(Yagi 1994) mentionnent que la torsion tibiale siege principalement dans les 4 premiers centimétres
du tibia ce qui a conduit différents auteurs a conserver le niveau de coupe situé le plus haut et a
éviter les coupes passant par l'interligne tibio-péronier supérieur. Néanmoins, la définition exacte de
cette coupe diverge d’un auteur a I'autre.

Ainsi, d’aprés Jakob (Jakob et al. 1980), I'axe de la partie proximale du tibia est tracé le long et au
milieu des plateaux tibiaux au niveau de la section la plus large en terme de diamétre (Figure 28 — 1),
tandis que I'axe de la partie distale du tibia est considéré comme celui traversant la partie la plus
distale du tibia tout en traversant sa malléole latérale (au niveau du péroné) (Figure 28 — 8). Yagi
(Yagi 1994) propose la méme définition pour I'axe proximal.

in

Figure 28 : lllustration du choix des coupes et des axes pour le calcul de la torsion tibiale d'aprés Jakob
(1980). (1) — Axe tibial proximal. (8) — Axe tibial distal

Duparc (Duparc F. et al. 1992) quant a lui, définit deux coupes ainsi qu’un axe associé a chacune
d’elles. Une premiéere coupe passant par le meilleur contour postérieur des plateaux tibiaux permet
de tracer I'axe de I'épiphyse tibiale proximale. Cet axe est porté par la droite tangente aux contours
postérieurs des plateaux tibiaux (Figure 29A).
Une deuxieme coupe passant par I'épiphyse tibiale inférieure au ras de l'interligne tibio- astragalien
permet de tracer I'axe de I'épiphyse tibiale inférieure. Cet axe correspond au grand axe transversal
de I'épiphyse traversant la malléole latérale (Figure 29B).
Jend (Jend et al. 1981) et Keikeras (Reikeras and Hoiseth 1989) s’associent a Duparc quant a cette
définition de I'axe proximal.
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Figure 29 : lllustration du choix des coupes et des axes pour le calcul de la torsion tibiale d'aprés Duparc
(1992). A- Axe tibial proximal. B- Axe tibial distal

D’apres Febvre (Febvre et al. 1998), deux coupes sont prises pour le calcul de la TT: une coupe
supérieure passant par I'extrémité supérieure du tibia au niveau de I'articulation péronéo-tibiale et
une coupe inférieure passant par linterligne tibio-astragalien, affleurant le bord supérieur de
I'astragale et traversant les malléoles (Figure 30A). L’axe tibial supérieur est défini par une tangente
postérieure au tibia-péroné (Figure 30B), tandis que I'axe tibial inférieur est défini par la droite
traversant les trois pieces osseuses en leur milieu en respectant le parallélisme des bords de
I'astragale (Figure 30C). Yagi (Yagi 1994), Reikeras (Reikeras and Hoiseth 1989) et Jend (Jend et al.
1981) utilisent, eux aussi, la ligne passant par les deux malléoles pour définir I’axe tibial distal.

A

Figure 30 : A - lllustration du choix des coupes et des axes pour le calcul de la torsion tibiale d'aprés Febvre
(1998). B - Axe tibial proximal. C - Axe tibial distal
Kristiansen (Kristiansen et al. 2001) exploite comme Febvre (Febvre et al. 1998) les deux malléoles
pour le calcul de I'axe distal tibial. En revanche, il utilise I'axe passant par les bords postérieurs des
condyles fémoraux pour calculer I'axe tibial proximal. Ceci est difficilement justifiable car la torsion
tibiale ne dépend aucunement de la structure osseuse du fémur.

2.2.2.1 Conclusion partielle

Tous ces auteurs rapportent des valeurs moyennes de la torsion tibiale chez I'adulte sain qui varient
de 24° a 40°. Ainsi, la TT moyenne est de I'ordre de 30° pour Jakob (Jakob et al. 1980) tandis qu’elle
vaut 40° + 18° pour Jend (Jend et al. 1981), 35° + 13.4° pour Moussa (Moussa 1994) et 23.5° £ 10.2°
pour Yagi (Yagi 1994).

Ces résultats contradictoires s'accordent avec I'observation de Laasonen (Laasonen et al. 1984) et
Reikeras (Reikeras and Hoiseth 1989) qui affirment qu'il est difficile d'obtenir sur le tibia des axes
proximaux ou distaux fiables a partir du scanner, en raison de la forme arrondie du tibia. Les erreurs
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de calcul de la TT en tomodensimétrie peuvent étre générées en raison de l'instabilité de
I'articulation de la cheville, lorsque le péroné est associé au calcul de I'axe distal (Jend et al. 1981).
Stuberg (Stuberg et al. 1991) réalise une étude comparative sur 17 sujets sains. Il compare la TT
mesurée sur des radiographies conventionnelles et sur des coupes CT, et trouve une différence
moyenne de 5° entre les deux méthodes de mesure. Néanmoins, il conclut que cette différence n’est
pas significative car cette marge d’erreur reste acceptable en routine clinique. Ces imprécisions,
comme pour la TF, ont un impact négatif en clinique routiniére, tant au niveau de la pose de
prothése et de la tenue de I'implant dans le temps que pour la réussite des ostéotomies tibiales de
valgisation.

Schneider (Schneider et al. 1997) évalue sur 22 sujets sains (1 opérateur x 2 mesures) la
reproductibilité intra-observateur a 3.0° + 5.4° a partir de I'IRM. Seber (Seber et al. 2000) dans une
étude sur 12 sujets trouve une variation inter-observateurs (2 opérateurs x 2 mesures chacun) de 0°
a 5° avec une moyenne de 3° sur le CT-Scan. Kristiansen (Kristiansen et al. 2001) rapporte des
variations intra et inter-observateurs de 0.7° + 3.8° et 0.4° + 4.2° respectivement sur le CT-Scan
(Tableau 8).

2.3 Conclusion

A la lumiére de ce qui a été écrit ci-dessus, il s‘avere évident que le calcul des indices cliniques a
partir de radiographies conventionnelles ou sur les coupes axiales 2D issues du CT-Scan ou IRM
souleve des problémes majeurs, tant au niveau de la précision du calcul de ces indices, qu’au niveau
de leurs reproductibilités. Le principal défaut de la gonométrie réside dans I'utilisation de projection
2D de reperes anatomiques associés a des structures osseuses 3D et le calcul imprécis des angles
associés a ces repéeres. Ces angles sont pris en compte avec des biais de projection et leurs valeurs
varient en fonction de la position du patient - dus a la flexion ou a la rotation des membres pendant
la prise des radiographies. Ces imprécisions sont reconnues dans la littérature soit pour le calcul des
parameétres cliniques des déviations axiales, soit pour ceux de la hanche.

Quant a l'utilisation de coupes axiales issues de la tomodensitométrie ou de I'IRM, le probleme
majeur reléve du calcul de I'axe du col fémoral. En effet, les méthodes basées sur le CT-Scan, par
exemple, tentent de représenter une structure 3D sans un domaine 2D. A ceci se rajoutent d’une
part les imprécisions dues au choix visuel et manipulateur-dépendant de la « meilleure » coupe
sensée représenter I'un des axes de référence, d’autre part les erreurs dues au choix de repéres
anatomiques fiables et reproductibles sur chaque coupe, et finalement les erreurs dues aux
méthodes manuelles de numérisations.

Ces imprécisions de mesures a partir de films radiologiques ou a partir de coupes sériées ont
évidemment un impact direct en clinique, tant au niveau de la pose de prothése (genou et hanche) et
de la tenue de I'implant dans le temps, qu’au niveau de la réussite des ostéotomies. En effet, de
fausses mesures peuvent occasionner des complications post-opératoires fonctionnelles et
esthétiques dues, par exemple, aux mauvais réglages des implants.

Hoiseth (Hoiseth et al. 1989) conclut dans son article qu’en routine clinique, les coupes CT-Scan ne
peuvent étre considérées comme des références pour le calcul de la torsion fémorale et que les
méthodes basées sur les radiographies biplanes pourraient étre plus précises.

Pour toutes ces raisons, différents auteurs se sont tournés vers la 3D et que dans le cadre de cette
these nous exploiterons les reconstructions 3D du membre inferieurs afin de définir des axes de
références précis et reproductibles pour le calcul des parametres de torsions et de rotations.
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Tableau 8 : Revue bibliographique — La torsion tibiale

Résultats
Auteur . Evaluation de I’angle Etude de reproductibilité
. Modalité -
(Année) X Moy + 2SD / Population et ,
Population . Résultats
moyenne (at) opérateurs
Le Damany o . 200 patients a (D)= 25°
Clinique (Caliper) NA NA
(1909) (post mortem) a(G)=22°
Elftman . Nombre ? a (D)= 22°
Clinique NA NA
(1945) Post mortem a(G)=18°
Hutter et Scott . Nombre ? a=27.4°
Clinique . . NA NA
(1949) Piéces anatomiques 2SD =14.8°
Depuis o Nombre ?
Clinique . . -7°<a<47° NA NA
(1954) Pieéces anatomiques
Staheli et Engel . . a (D)=11°
Clinique (Caliper) NA NA NA
(1972) o (G) = 10°
Wangermez . . )
Radiographie de profil NA a=22° NA NA
(1975)
Herold et Marcovich o . 1000 membres
Clinique (Caliper) o . a=16° NA NA
(1976) inférieurs sains
45 piéces anatomiques 45 piéces anat. + 18
CcT a=30° ] .
(MI normaux) patients pathologiques
Jakob Comparaison CT et 6 it tomi Inter :
ieces anatomiques & 5 ’ - e
(1980) mesure clinique P g Variabilité > 5° Méme opérateur x 1 Moyenne de l'erreur =5
______________________________________________________________________________ mesure
cT 18 patie.nts 2° < 0 < 82° +2 opérateurs de
pathologiques contréle
Turner et Smillie o . 137 sujets sains = 274 19°+9.6°
Clinique (Tropometre) NA NA
(1981) mesures 84% :15° < a < 25°
Jend . .
CcT 69 tibias sains 40° +18° NA NA
(1981)
68 patients (85 genoux
. CT 3 . 11.3°+16.2°
Yagi ostéo- arthritiques)
1986 €t 1994)  [r-m-momomommoosonssoheooooeoo ool ooooooooloooooooooooooooooooooood NA NA
( € ) 13 sujets
CcT 23.5°+10.2°

(24 genou sains)
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Résultats
Auteur . Evaluation de I’angle Etude de reproductibilité
i Modalité :
(Année) X Moy % 2SD / Population et ;
Population . Résultats
moyenne (at) opérateurs
i 10 sujets
100 adultes sains
Clementz . (D) 30.7° £ 15.6° Intra : L
Fluoroscopie 40 (H) +60 (H) R | Erreur standard estimée : 0.74
(1989) (G) 28.6° +15.2° Méme opérateur x 3
18-61 ans
mesures
H (D) 41° +12°
Reikaras H (G) 40° £ 20°
CcT 50 adultes NA NA
(1989) F (D) 38° +18°
F(G)37° +22°
Etude de comparaison . Chaque sujet a été o o
Stuberg 17 sujets normaux L Différence significative de 5° entre les deux
entre le CT et la NA mesuré trois fois par les )
(1991) o (3 -24 ans) i méthodes
gonomeétrie deux méthodes
Moussa 23 membres inférieurs
CT . 34°+13.4° NA NA
(1994) sains
a H(D) = 33°
Sayli o H(G) =35°
CcT 25 adultes NA NA
(1994) a F(D) =30°
a F(G)=31°
34.85° £ 15.85°
Strecker - .
(1997) CcT 504 tibias sains a (G) 33.07° NA NA
o (D) 36 .46°
. 98 sujets sains 22 tibias sains Moy + 2SD des diff.
Schneider . R ,
IRM volontaires 41.7°+17.6° méme opérateur x 2
(1997)

(age moyen =42 ans)

mesures

intra observateurs :
3.0°+5.4°
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Résultats
Auteur . Evaluation de I’angle Etude de reproductibilité
i Modalité :
(Année) X Moy % 2SD / Population et ;
Population i Résultats
moyenne (at) opérateurs
12 sujets
Intra : °0 < variation intra observateur < 5°
Seber . (D):30.9° £ 14.2° 1 opérateur x 2 mesures Moy = 3°
CcT 50 Ml sains
(2000) (G):29.1°+13.8° Inter :
2 opérateurs x 2 °0 < variation inter observateurs < 6°
mesures Moy = 3°
Moy + 2SD des diff.
. 21 enfants sains 33.6° + 13° . .
Kristiansen T NA intra observateurs 0.7 £ 4
(2001) Moy + 2SD des diff.
26 adultes sains 37.8° + 14.6° .
Inter observateurs 0.4 + 4.2
13 enfants 50 tibias
. 21.6° +10.6° Intra :
pathologiques Intra :
. ICC>0.9
Song cT 1 opérateur x 2 mesures
(2006) 12 adultes 50 tibias
. 22.5° + 10.8° Inter :
pathologiques Inter :
. 0.4>1CC>0.7
2 opérateurs x 1 mesure

o Angle moyen de torsion

H:Homme

F: Femme

G : Membre inférieur gauche

D : Membre inférieur droit

NA : Données non disponibles (Not Available)
ICC : Intraclass Correlation Coefficient
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3 Calcul des indices cliniques a partir de reconstructions 3D
3.1 A partir de reconstructions issues du CT-Scan

Les reconstructions tridimensionnelles du fémur et/ou du tibia a partir de coupes scanner ont été
utilisées pour le calcul des parametres cliniques 3D (Tableau 9).

A titre d’exemple, Kim (Kim_2 et al. 2000) se base sur une méthode de reconstruction 3D semi-
annuelle a partir de coupes scanner ainsi que sur des méthodes semi-automatiques de calcul d’axes
du fémur afin d’évaluer la torsion fémorale (TF). Il évalue la faisabilité de sa méthode sur 21 fémurs
secs. Pour cela, il compare la TF calculée grace a sa méthode avec les résultats obtenus grace aux
mesures directes réalisées manuellement sur les fémurs secs qu’il prend comme référence. La
différence entre les deux mesures est de 1.1° £ 2.2°. Néanmoins, pour le besoin de sa méthode, un
modele 3D de fémur complet doit étre disponible, ce qui pose de grands soucis quant aux doses
d’irradiation administrées. Aussi, ni le temps nécessaire a la reconstruction 3D du membre inférieur,
ni le temps de calcul semi-automatique de la TF ne sont rapportés.

Ce méme auteur (Kim_1 et al. 2000) propose une méthode manuelle de calcul de la torsion fémorale.
Dans ce cas, il ne prend en compte que les coupes proximales et distales du fémur. La comparaison
de la torsion fémorale issue de cette approche avec celle issue de la mesure directe sur 20 fémurs
secs, montre une différence de 0.4° + 1°. Néanmoins, il s’avére que cette méthode manuelle est trop
longue (15 minutes) et trop compliquée aux dires de I'auteur lui-méme. En effet, 15 minutes pour le
seul calcul de la torsion fémorale sont inenvisageables en clinique.

Subburaj (Subburaj et al. 2009), quant a lui, a développé une technique basée sur les caractéristiques
géomeétriques et spatiales du modele 3D du membre inférieur afin de définir automatiquement les
reperes anatomiques les plus pertinents. En se basant sur ces derniers, il calcule les indices cliniques
les plus utilisés. Pour évaluer son approche, il compare les torsions, tibiale et fémorale, calculées
automatiquement sur 3 membres inférieurs sains avec celles calculées manuellement par un
clinicien. Les différences entres les deux mesures sont entre —1.98° et 3.13° pour la torsion fémorale
et entre —2.12° et 3.6° pour la torsion tibiale. Bien qu’automatique, sa méthode a le désavantage
d’utiliser des reconstructions 3D du membre inférieur complet nécessitant une multitude de coupes
scanner associées a des doses d’irradiation non négligeables. De plus, la précision de sa technique n’a
été évaluée que sur un nombre tres restreint de sujets.

3.1.1 Conclusion partielle

En conclusion, les méthodes de calcul des parameétres cliniques a partir de modeles 3D issus de
coupes scanner sont précises mais leur déploiement en routine clinigue n’est pas encore
envisageable pour différentes raisons.

Premierement, les modeéles 3D issus des reconstructions a partir de coupes axiales ne résolvent pas
le probléme d’évaluation des phénoménes de compensation interarticulaire associés a la pathologie.
En effet, lors de I'acquisition des coupes axiales, le patient est en position couchée et non en charge.
Les reconstructions 3D issues de ces coupes ne permettent donc pas au clinicien d’apprécier de
maniére précise I'évolution tridimensionnelle locale et globale de la pathologie.

Deuxiemement, le calcul des parametres cliniques nécessite une reconstruction 3D compléte du
membre inférieur. Pour cela, des coupes axiales du membre inférieur complet doivent étre
disponibles, or ceci est rarement le cas en clinique car le calcul des angles de torsions, par exemple,
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se fait a partir d’'un nombre limité de coupes prises au niveau de la hanche, du genou et de la
cheville.

A ces difficultés se rajoute le temps nécessaire au processus complet de traitement des acquisitions -
incluant la reconstruction 3D du membre inférieur et le calcul des paramétres cliniques. Des logiciels
de reconstruction tels qu’Amira© (Computer Systems, USA), integrent des outils de traitement
d’image permettant d’automatiser le processus de reconstruction. Néanmoins, les modeles 3D issus
de ce type de reconstruction sont de faible précision car ils comprennent des artefacts non souhaités
au niveau des parties anatomiques sensibles, telles que les articulations du genou et de la hanche ou
les extrémités des os ne sont pas isolées mais chevauchent d’autres structures osseuses. Dans ce cas,
les méthodes automatiques sont peu fiables. Une reconstruction précise d’'un membre inférieur
complet sans l'utilisation d’outils automatiques nous a demandé en moyenne 2h de temps de
reconstruction. De plus, et a notre connaissance, aucune méthode automatique de calcul d’indices
cliniqgues du membre inférieur complet a partir de modeles 3D issus du CT-Scan n’a été développée
pour une application en clinique routiniere.

3.2 A partir des reconstructions issues de radiographies biplanes

Une alternative peut étre I'utilisation des reconstructions 3D a partir de radiographies biplanes, en
position debout et avec une basse dose d’irradiation (Tableau 9).

Nodé-Langlois (Nodé-Langlois 2003) a utilisé des modeles 3D de fémurs et de tibias reconstruits
grace aux méthodes semi-automatiques (Laporte et al. 2003) pour calculer des angles 3D tels que
I'ATm, I’AFm, I'HKS, I’AFTm et la rotation fémoro-tibiale (RFT). Il a évalué la reproductibilité du calcul
de ces parameétres grace a une étude inter-opérateurs (2 opérateurs x 3 mesures chacun) sur 16
membres inférieurs pathologiques in vivo. L'intervalle de confiance a 95% (IC95%) pour la plupart des
parameétres était compris entre 0.8° et 2.4° sauf pour la RFT ou il vaut 8.4°. Néanmoins, le temps de
reconstruction moyen d’un membre inférieur a été évalué a 24 minutes (max : 39 minutes) ce qui
reste trop important pour une pratique clinique.

Le Bras (Le Bras et al. 2004) a utilisé des modeles 3D de fémurs proximaux reconstruits avec la méme
méthode semi-automatique que Nodé-Langlois pour calculer des indices cliniques 3D tels que I’ACD,
le FNAL et le rayon de la téte fémorale. Il a évalué sa méthode grace a une étude de reproductibilité
inter-opérateurs (1 opérateur x 2 mesures + 1 opérateur x 1 mesure) sur 15 pieces anatomiques de
fémurs proximaux sains. Le coefficient de variation (CV%) était situé entre 0.3 et 0.6 pour tous les
parametres avec une erreur standard estimée (ESE) entre 0.9 et 12.1. Le temps de reconstruction
était compris entre 15 et 20 minutes pour un fémur proximal, une durée la encore trop longue pour
une utilisation clinique.

Dong (Dong et al. 2006) a utilisé deux vues stéréoradiographiques C-arm calibrées du fémur proximal
pour estimer automatiquement six parametres morphologiques (incluant le rayon de la téte
fémorale et I'axe du col) a I'aide d'une méthode basée sur un systéme d'inférence bayésienne’. Pour
évaluer sa méthode, il compare les paramétres obtenus de facon automatique sur 10 fémurs
proximaux secs avec ceux saisis manuellement sur les radiographies. Ainsi, la différence de mesure

> On nomme inférence bayésienne la démarche logique permettant de calculer ou réviser la probabilité d'une
hypothese. Cette démarche est régie par |'utilisation de regles strictes de combinaison des probabilités,
desquelles dérive le théoreme de Bayes.
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pour I'axe du col est de 5.4° £ 8.2°, tandis qu’elle est de 1.5° £ 2.4° pour le rayon de la téte fémorale.
Le temps de calcul n’est pas rapporté et I'évaluation n’est réalisée que sur des piéces anatomiques
de fémurs proximaux isolés.

Baudoin (Baudoin et al. 2008) a calculé les mémes parameétres cliniques que Le Bras mais en utilisant
une méthode de reconstruction du fémur proximal basée sur des modeles paramétrés pré-
personnalisés du fémur et des inférences statistiques en complément de la méthode semi-
automatique. La validation de la méthode a été réalisée in vivo sur 23 membres inférieurs sains.
L’étude de reproductibilité inter-opérateurs (1 opérateur x 3 mesures + 2 opérateurs x 1 mesure)
révele un CV% entre 1% et 2.2%. Le temps de reconstruction et le calcul des parametres cliniques a
été évalué a 5 minutes environ pour un fémur proximal. Néanmoins, la faisabilité de la méthode sur
I’ensemble du fémur en particulier et sur le membre inférieur en général n’a pas été exploitée. Dans
ces deux cas, le temps de calcul risque d’étre important.

3.2.1 Conclusion partielle

Pour conclure, il est a noter que la plupart des méthodes de calcul des indices cliniques a partir de
modeles 3D issus de radiographies biplanes s’effectuent avec de basses doses d’irradiation, avec le
sujet en position debout et une trés bonne précision évaluée in vivo (sauf pour la méthode de Dong
(Dong et al. 2006)). Néanmoins, leur utilisation en routine clinique n’est pas encore envisageable en
raison du facteur temps de reconstruction encore non négligeable.

3.3 Conclusion

En conclusion, il est a noter que l'utilisation des modeéles 3D issus du CT-Scan et de la radiographie
biplane ne peut étre aujourd’hui envisagée pour le calcul des indices cliniques en routine clinique a
cause du temps de reconstruction important. De plus, comme pour le calcul des TT et TF grace aux
coupes issues du CT-Scan ou de I'IRM, les auteurs divergent quant au choix des repéres anatomiques
uniformisés pour le calcul des axes a partir de modeles 3D reconstruits. Ainsi, pour le calcul de I'axe
du col fémoral, Baudoin et Le Bras (Baudoin 2008, Le Bras 2004) utilisent le vecteur d’inertie principal
du volume comprenant le col fémoral (Figure 31A) ; Kim (Kim_2 et al. 2000), Mahaisavariya
(Mahaisavariya et al. 2002) et Subburaj (Subburaj et al. 2009) utilisent I'axe passant par le centre de
la téte fémorale et le centre de la section minimale du col (Figure 31B) ; Sugano (Sugano et al. 1998)
I’axe 3D passant par les centroides des sections qui découpent le col tous les 1 mm (Figure 31C).

Frontal view

Greater
Trochanter

Femur
Head Centre

Femur
Neck Axis

Figure 31 : lllustration des différentes méthodes de calcul de I'axe du col fémoral. A - Méthode de Le Bras
(2004). B - Méthode de Subburaj (2009). C - Méthode de Sugano (1998)

68



Yasmina CHAIBI Thése de doctorat

Pour le calcul de la torsion fémorale, plus particulierement pour la définition de I'axe bicondylien
distal, Kim (Kim_2 et al. 2000) utilise les bords postérieurs des condyles fémoraux (Figure 32A), tandis
gue Subburaj (Subburaj et al. 2009) utilise I’axe passant par les épicondyles fémoraux (Figure 32B).

-
JM-:

femoral
antaversion

- - - -

) e -
s e o\ )
) =" ..’Vl‘-.\‘_/ TEA
Lateral ) .
Medial Transepicondylar axis

Figure 32 : lllustration des différentes méthodes de calcul de I'axe bicondylien distal. A - Méthode de Kim
(Kim_2 2000). B - Méthode de Subburaj (Subburaj 2009)

Néanmoins, I'obtention d’indices cliniques 3D - fiables et reproductibles - nécessite des modeles 3D
des structures osseuses associées. Dans le chapitre suivant, nous allons proposer une revue de
littérature résumant les différentes techniques de reconstructions 3D du membre inférieur.
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Tableau 9 : Revue bibliographique — Calcul des parameétres cliniques 3D a partir de reconstruction 3D du membre inférieur. H- Homme, F- Femme

Auteurs Variabilité inter individuelle Validation
! Modalité . . . . . Conclusions et remarques générales
(année) Population Angles Valeurs Population Méthode de validation Résultats L E
T 22.1° La reconstruction du modele 3D a partir des
Imembre [~ TTIITTTTT T Différence entre les deux | coupes scanner, le calcul des repéeres anatomiques
e TF 9.8° 3 sujets sains . R . méthodes de mesures : et les parametres cliniques sont complétement
. . inférieur  |---------------boooo-ooooo— Comparaison des parameétres issus de N . -
Subburaj Reconstruction L HKS 4.45° (2 hommes + , . -2.12°<TT<3.59 automatiques
(2009) 3D par CT-Scan invivo | It L T2 ] 1 femme) la méthode automatique avec ceux
(F :Slainans) . 10-21ans calculés manuellement par un clinicien -1.98°<TF<3.13° Cette méthode nécessite des coupes scanner du
AFTm 176 Ml complet.
Les reconstructions 3D a partir de coupes scanner
Reconstruction Moyenne (Max) des et le calcul des parametres cliniques sur ces
Comparaison des parametres cliniques différences entre deux modeles ont été réalisés avec le logiciel Mimics
. 3D CT-Scan 13 membres PN . . ) s . .
Goleski R N calculés a partir des modeles 3D méthodes : 10.11 (Materialize, Belgique) et Geomagic 9.
+ Systéme de inférieurs . PSR s a1
(2008) .. . reconstruits et ceux calculés grace a la Les mesures manuelles ont été réalisées sur les
Navigation cadavériques . . . R R . L. A N
chirurgicale navigation chirurgicale TT:7.6°(16.5°) pieces cadavériques grace au systeme de
& HKA : 1.8° (4.5°) navigation chirurgicale BrainLab (Allemagne).
Fem | Fem Différences entre les Les modeéles 3D sont obtenus grace a une méthode
1 2 deux mesures : semi-automatique de reconstruction 3D.
LongFem Fem1l Les parametres cliniques sont calculés
404 | 459 c ison des valeurs d ) ; | N :
. , mm) , omparaison des valeurs des LongFem : 0 mm automatiquement sur les modeles reconstruits.
Reconstruction 2 fémurs ______( ________________________ 2 fémurs . L .
Lee 3D par in vivo in vivo parametres cliniques issus de la Offset : 0.4 mm
. P . . OffSet 376 | 402 reconstruction 3D et de ceux calculés ACD : 0° Les parametres de I’ACD et de I'Offset sont
(2008) radiographies (H sains) . . (hommes) R - R AR A S r ° !
. (mm) par détection semi-automatique de calculés et évalués seulement en 2D.
biplanes 28et29ans | _______________|______l______] 28 et 29 ans . . . Fem?2
contours sur les radiographies biplanes
LongFem : 0 mm .
ACD Les temps de reconstruction et du calcul des
° 1277 | 125° Offset : 0.7 mm arametres ne sont pas mentionnés
() ACD: 1° P P '
ACD Moy + 2ET Etude de reproductibilité inter
Reconstruction 23membres | | 129.6° + 5° | 23 membres opérateurs : CV% (2RMS) Reconstruction semi-automatique 3D et calcul
inféri inféri 1 opérat 3 +2 opérat ° tomatique d étres cliniques.
Baudoin 3D par in er_leurs FNAL 921 +16.6 in er.|eurs opérateur x 3 mesures + 2 opérateurs ACD : 1% (1.8°) automatique des r{arame.rfzs c |n|que}s
. . sains (mm) sains x 1 mesure Seulement les paramétres cliniques du fémur
(2008) radiographies T e P . FNAL : 1.8% (2.2 mm) ) f . L
Biolanes in vivo DiamétreTF In vivo (H et F) DiametTF : 2.2% (1.4 mm) proximal ont été calculés et validés.
P 20-55ans fametre 42.1+7.9 20-55ans Calcul du coefficient de variation (CV%) Peem s Le temps de calcul est de 5 minutes en moyenne.

(mm)
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Variabilité inter individuelle Validation
Auteurs Modalité Conclusions et remarques générales
(année) Population Angles Valeurs Population Méthode de validation Résultats 9 &
Un algorithme automatique a été développé
eex permettant de modéliser les contours du
. Différences entre les . . s s -
. Comparaison des valeurs de fémur proximal a I'aide de primitives
A partir de deux N . . deux mesures : o R
parametres cliniques issus de la géométriques et de calculer les parametres
vues . . . s (Moy + 2ET) -
Dong stéréoradio- | e L N 10 fémurs méthode automatique de détection de cliniques.
(2006) . cadavériques primitives géométriques avec les N R R La validation n’est testée que sur des pieces
graphiques . DiametreTF:1.5°+2.4 . Y .
C-arm mesures faites manuellement sur les anatomiques isolées et centrées sur les
deux radiographies. AxeCol : 5.4° +8.2° radio\graphies. Les valeurs réel|e§ des
parameétres ne sont pas mentionnées. Le
temps de calcul n’est pas rapporté.
ACD Moy + 2ET
126° + 13.6° S g Reconstruction semi-automatique 3D-DXA du
. , Etude de reproductibilité inter A . ;
15 fémurs FNAL (mm) 90.9 +15.6 15 fémurs A fémur proximal et calcul automatique des
. s 7 E L. L opérateurs : . -
Kolta Reconstruction cadavériques cadavériques ACD: CV%=0.7% paramétres cliniques.
3D a partir de proximaux proximaux , , FNAL : CV% = 1.1% Seulement les paramétres cliniques du fémur
(2005) . . . 1 opérateur x2 mesures + 2 opérateurs N . s . s
DXA biplan sains DiametreTF sains « 1 mesure DiametreTF : CV% = 1.4% proximal ont été calculés et validés.
HetF 42.7 + 8 HetF - - Let de calcul est de 20 minut
(HetF) (mm) (HetF) Calcul du coefficient de variation (CV%) € temps de calcul est de 2o minutes en
moyenne.
126.5° e g . . . .
, ACD R , Etude de reproductibilité inter Reconstruction semi-automatique 3D du fémur
15 fémurs 14.4 15 fémurs opérateurs : roximal et calcul automatique des parameétres
Radiographies cadavériques FNAL cadavériques P ’ ACD: CV% =0.7% P L 9 P
Le Bras . . 91.5 +13.2 . cliniques.
Biplanes proximaux (mm) proximaux , , FNAL : CV% = 0.3% R . , .
(2004) L . . 1 opérateur x 2 mesures + 1 opérateur L Seuls les parametres cliques du fémur proximal
(calibrées) sains o sains DiameétreTF : CV% = 0.6% s . s
(HetF) DiameétreTF 427 + 6.6 (HetF) x 1 mesure ont été calculés et validés.
(mm) e Calcul du coefficient de variation (CV%) Le temps de calcul est entre 15 et 20 minutes.
Reconstruction semi-automatique 3D du
t6membres | e e EOREBIE e HKS £ 1€95% = 0.8 sutomatique des paramitres cimaues
Nodé- Radiographies inférieurs , P ) AFTm :1C95% = 1° . 9 ) P R . q )
. . . 2 opérateurs x 3 mesures chacun R La majeure partie des parametres cliniques de
Langlois Biplanes | @ - | - | e pathologiques ATm :1C95% = 2.4 s . Y , . ,
S . R déviations axiales ont été calculés et évalués.
(2003) (calibrées) In vivo . . AFm :1C95% =1.4 .
57-82 ans Calcul de I'intervalle de confiance a RET : 1CO5% = 8.4° Le temps de calcul est de 24 min par membre
95% (1C95%) ’ T inférieur (Max : 39 minutes)
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Variabilité inter individuelle Validation
Auteurs Modalité Conclusions et remarques générales
(année) Population Angles Valeurs Population Méthode de validation Résultats 9 &
, Reconstructions 3D et régionalisations
108 fémurs (v - S .
L. réalisées avec les logiciels Mimics (Materialize)
. cadavériques Moy + 2ET s
Mahaisa . K R et Surfacer (Imageware Division). Calcul
variya Reconstruction (H et F) ACD 1287+ 12.2 automatique d’indices cliniques (IC) 3D
y 3D par CT-Scan 22 -83 ans DiametreTF 43.0x 7mm d d . '
(2002) . Temps de calcul non précisé.
Sains ?? -
Aucune validation sur le calcul des IC.
A. Latorsion fémorale a été mesurée
directement sur tous les os secs
(cette mesure a été prise pour
référence)
B. Lesfémurs ont été scannés en e,
. -, Différence de mesure de
entier et la mesure de la TF a été
= laTFentreBetA:
réalésée manuellement sur les
. Moy + 2ET
20 fémurs coupes 2D. 5.3° 4 4°
secs C. Tous les fémurs on été reconstruit T
(278 coupes manuellement en 3D et la TF
CT par fémur mesurée grace a une méthode s
P ) g . Différence de mesure de
Coupes 2D CT- manuelle sur ces modéles 3D. . e
laTFentreCetA: Les reconstructions 3D ont été réalisées
Scan oL 40 L g
. . 0.45°+1 manuellement avec un logiciel spécifique. Le
+ La validation des reconstructions 3D ; , PN
. calcul de la torsion fémorale est réalisé grace a
. Reconstruction manuelles et le calcul manuel de la TF - - .
Kim_1 . un logiciel spécifique qui demande des
3D par CT-Scan |  -——— | = = e se sont faits en comparant les . . ,
(2000) . . "y manipulations complexes et est opérateur
+ méthodes B et C a la référence A. ,
dépendant.
Mesure . .
- = - Le temps nécessaire au calcul de la TF pour un
manuelle A. Les fémurs ont été scannés B .
. . fémur est de 15 minutes.
directe sur os partiellement (hanche, genou) et
la mesure de la TF a été réalisée
manuellement sur les coupes 2D.
. B. Tous les fémurs ont été Différence de mesure de
74 patients .
591 ans reconstruits manuellement en 3D laTFentre AetB:

(40-50 coupes
CT par fémur)

(2 volumes 3D disponibles) et la TF
mesurée grace a une méthode
manuelle sur ces modeles 3D.

La comparaison de calcul de la TF entre
les méthodes A et B a été réalisée.

Moy + 2ED
8.6°+15°
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Variabilité inter individuelle Validation
Auteurs Modalité Conclusions et remarques générales
(année) Population Angles Valeurs Population Méthode de validation Résultats e
Valeur de la A. Latorsion fémorale a été mesurée
torsion directement sur tous les os secs
fémorale (cette mesure a été prise pour
obtenue par référence).
les trois , B. Lesfémurs ont été scannés en
TF (A) i 21 fémurs . s . R
méthodes secs entier et la mesure de la TF a été Les reconstructions 3D ont été réalisées
réalisée manuellement sur les Différence de mesure de manuellement avec un logiciel spécifique. Le
Coupes 2D CT (278 coupes . , (v
, Moy + 2ET , coupes 2D. laTFentreBetA: calcul de la torsion fémorale est réalisé
+ 21 fémurs CT par fémur) B s .
. C. Tous les fémurs ont été Moy * 2ET automatiquement.
. Reconstruction 3D secs o o . o4 po
Kim_2 16.4° £ 22 reconstruits manuellement en 3D 5.3°+4
par CT-Scan (278 coupes , PO . .
(2000) . CT par et la TF mesurée grace a une Au dire des auteurs, cette méthode est plus
, P TF (B) 9°+22° méthode automatique de calcul Différence de mesure de rapide et plus simple que la précédente. Le
Mesure manuelle fémur K . s , ,
. d’axes du fémur sur ces modeles laTFentreCetA: temps de calcul n’est pas rapporté.
directe sur os R o . . . . .
3D. 1.1°+2.2 Néanmoins, cette méthode nécessite des
coupes scanner du fémur au complet.
La validation des reconstructions 3D
TF (C) 16.5° +23° manuelles et le calcul automatique de

la TF se sont faits en comparant les
méthodes B et C a la référence A.
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Méthodes de Reconstruction tridimensionnelles

Dans les chapitres précédents, il a été montré que le calcul de nombreux parametres cliniques 2D a
partir de radiographies conventionnelles était imprécis et peu reproductible. Nous avons aussi
montré les limites du calcul des paramétres cliniques telles que la torsion fémorale (TF) et la torsion
tibiale (TT) a partir des coupes 2D issues du scanner.

L'alternative proposée par plusieurs auteurs est le calcul de ces mémes parametres a partir de
reconstructions tridimensionnelles issues du CT-Scan ou de la radiographie biplane.

Pour les deux dernieres modalités, le calcul des parameétres cliniques nécessite une reconstruction
3D complete, rapide et précise des structures osseuses du fémur et du tibia.

Si les auteurs ont démontré la précision du calcul des parametres cliniques a partir de
reconstructions 3D issues de coupes sériées, il reste que les doses associées a ce type de
reconstruction sont non négligeables et le temps de calcul — incluant la procédure de reconstruction
et le calcul des parametres cliniques - est lui aussi encore important. En raison de ces limites,
I'utilisation de ces techniques en routine clinique reste tres problématique.

Les reconstructions 3D issues de radiographies biplanes ont lI'avantage d’utiliser un systéme
d’imagerie peu irradiant, d’étre précises et d’offrir un calcul automatique des indices cliniques 3D
avec une précision relativement bonne. La limite de ces méthodes réside dans le temps, non
négligeable, nécessaire afin de réaliser les reconstructions 3D.

C'est pour cela que dans ce chapitre, nous commencerons par une bréeve revue de littérature
répertoriant les méthodes de reconstruction a partir de coupes sériées, pour passer directement aux
méthodes relatives a la radiographie biplane. Nous décrirons les méthodes de reconstruction des
structures osseuses en général et du membre inférieur en particulier.

1 Meéthodes de reconstruction 3D a partir de coupes sériées

N

Les méthodes de reconstruction a partir de coupes sériées permettent, a partir des images 2D,
d’obtenir une modélisation tridimensionnelle des structures anatomiques. La méthode de base
nécessite des techniques manuelles, semi-automatiques et automatiques de segmentation
permettant de délimiter les contours des structures d’intéréts sur chacune des coupes. A partir des
contours numérisés sur chaque coupe, une opération de connexion des segmentations permet
d’obtenir un maillage surfacique de I'objet. L’algorithme le plus courant permettant de réaliser cette
opération est I'algorithme des « marching cubes » (Lorensen and Cline 1987).

Afin de faciliter I'étape de segmentation manuelle, cette derniere peut étre remplacée par des
techniques semi-automatiques, telle que «la méthode de propagation des contours » dans les
coupes successives. L'opérateur numérise manuellement une ou plusieurs coupes de son choix ; a
partir de cette premiére initialisation, des algorithmes de traitement d’images permettent alors de
segmenter automatiquement les coupes adjacentes. Huang (Huang et al. 2006) a utilisé cette
méthode pour la segmentation d’organes tels que le cceur et le foie.

Une autre méthode basée sur « la définition des volumes d’intérét » consiste a identifier un volume
d’intérét réduit autour de la structure a segmenter. Des techniques de segmentations 3D par
traitement d’image sont alors utilisées pour identifier les voxels appartenant a la région d’intérét.
Dieudonné (Dieudonne et al. 2007) a utilisé cette approche pour la segmentation des organes tels
qgue les poumons et le foie.
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Finalement, des méthodes s’appuyant sur des « modeles prédéfinis » ont été aussi développées.
Klein (Klein et al. 2008) a utilisé ce type d’approche afin de segmenter automatiquement la prostate
a partir de coupes IRM. L'auteur utilise une base de données de coupes IRM de 50 patients,
segmentées au préalable. Ces modeles sont recalés sur les coupes IRM du patient a 'aide d’une
mesure de similarité, puis fusionnés afin de segmenter la prostate du patient. La comparaison entre
les segmentations automatiques et manuelles a montré que 75% des écarts étaient inférieurs a
1.5 mm.

Ces approches sont tres intéressantes, mais uniquement lorsque les intensités des voxels de la
structure a reconstruire présentent un contraste important dans la zone de recherche. Cependant,
I'intervention de l'opérateur reste souvent requise comme pour la phase d’initialisation, de
vérification/correction, etc. La proximité de plusieurs structures anatomiques présentant des voxels
de mémes intensités — par exemple le cotyle et la téte fémorale (Kang et al. 2003) - complique cette
opération de segmentation semi-automatique.
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Tableau 10 : Revue de bibliographie : quelques exemples de méthodes de reconstruction du fémur a partir de coupes CT-Scan

Auteurs
(année)

Méthodes de
reconstruction

Validation

Population

Méthode de validation

Résultats

Conclusion et remarques
générales

Viceconti
(1999)

Comparaison entre deux
algorithmes de « Marching
cubes » (segmentation 3D)

SMC : Standard MC
DMC : Discretized MC

1 fantéme de
fémur (CT)

A. Reconstruction avec « Medform contours 2D
segmentation method » ( EMS_PP, Intragraph ISS, USA)
prise comme référence.
B. Reconstruction avec la méthode SMC
C. Reconstruction avec la méthode DMC
Les trois modeéles ont été découpés en 20 coupes
transversales le long du fémur. Les contours de chaque coupe
et pour chacun des modeles 3D, B et C ont été comparés avec
leurs homologues du modeéle A en mesurant la distance entre
les courbes.

SMC : Moy = 0.3 mm (Max : 0.9 mm)
DMS : Moy = 0.3 mm (Max : 1.6 mm)

Modeles détaillés morpho-réaliste
Validation in vitro
Temps de manipulation non
rapporté
Modeles SMC : trop grand nombre
de polygones = limite son
utilisation en terme de ressources
informatiques
Modeles DMC : 70% moins de
polygones que SMC. Mais sa
performance est limitée au niveau
des zones avec fortes courbures
(condyles) et est performant
seulement si 'espacement des
coupes est égala 1l mm

Westin
(2000)

Filtrage d’images CT-Scan :
Affin- Adaptive-Filtring
(AAF)
(Rehaussement de
contrastes ou restauration
par élimination des bruits
sans rendre les images
floues)
Segmentation : seuillage

Coupes CT-Scan
isolées du
fémur proximal
In vivo

Comparaison de la méthode de filtrage d’'image (AAF) avec
des méthodes traditionnelles (cubic spline interpolation, Sinc
interpolation)

Comparaisons visuelles sur images

Aucune reconstruction détaillée
n’est rapportée

Testi
(2001)

Détection automatique
des contours : Border-
Tracing-method (BTM)

1 fantéme de
fémur
(19 coupes CT)

A.  Détection automatiques des contours extrait avec ‘BTM’.
B. Détection manuelle des contours (avec stylet)
C. Détection automatique des contours avec le logiciel NIH-
Image (NIMH, USA)

Mesure de parametres morphologiques du fémur (dont
diameétre de la téte fémorale ‘DTF’ et FNAL) a partir des
contours détectés par les trois méthodes.

Mesure de ces mémes parameétres directement sur le
fantdme avec un calipper

Comparaison des mesures issues des trois méthodes avec
celles mesurées directement sur le fantome (calliper)

(moy £ 2ET)
Diamétre de TF
AvsE:0.9+2mm
BvsE:1.4+5mm
CvsE:0.5+1.8mm

FNAL
AvsE:1+3mm
BvsE:0.8+2.2mm
CvsE:0.6+1.8mm

NB-Ces résultats sont approximatifs car ils
ne sont représentés que graphiqguement.

Pas de modéle morpho-réaliste
détaillé.

Temps de calcul non rapporté.
Les auteurs notent que la région
du grand trochanter est la plus
critique en terme de détection
automatique de contours.
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Auteurs Méthodes de Validation Conclusion et remarques
(année) reconstruction Population Méthode de validation Résultats générales
Algorithme d’élimination
d’artefacts dus a la
présence de piéces
métalliques (prothéses de N PR
hanche) Modeles détaillés de la hanche (os
Segmentation - Region- sain), de la lésion (ostéolyse de
gbased algor}thn?' I"'acétabulum periprostheticque) et
Délimitation des régions ,(,je la pr.othese (mejca.l)'
. Pas d’évaluation de la précision de
Looney des corticales de celles du -
X Mesures du volume des lésions | emmemeeeeeeee forme
(2002) métal en se basant sur , .
Vinformation de densité Méthodes de reconstruction (du
(extraction des régions volume final) non précisées.
avec des densités Temps de manipulation non
uniformes) precise.
Classification manuelle des
régions : os/lésion/métal
Chaque région est
reconstruite séparément
Segmentation automatique de contours seulement au niveau CVrms * SD [%]
Méthode automatioue de du col fémoral avec une région délimitée par un cercle (5 cm (CVrms = RMS des Méthode de comparaison entre les
, X q de diameétre) pour éviter la superposition des contours (téte CV —coefficients de variation) volumes non précisée.
détection de contours . e e
basée sur 3 étapes : fémorale et cotyle) Inter Validation in vivo
. p' ’ Volume Total : 0.27 £ 0.15 mm Temps de manipulation non
Kang v’ Region-Growing
. proximaux (CT) Etude de reproductibilité : Volume Cortical : 1.71 + 1.1 mm précisé.
(2003) algorithm ; Intra : 1 Op x 3 mesures Volume Spongieux : 0.73 + 0.43 mm
v’ Closing of Boundary PP pong e
Discontinuities ;

v’ Boundary Adjustment.

Inter : 3 Ops x 1 mesure
Comparaison des volumes reconstruits (spongieux, cortical et
total)

Intra
Volume Total : 0.29 + 0.17 mm
Volume Cortical : 1.54 + 1.1 mm
Volume Spongieux : 0.64 + 0.37 mm

Précision de forme calculée sur 3

fantdémes de vertébres (sur des
parameétres géométriques :

précision entre 1 a 2.5 voxels)
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2 Méthodes de reconstruction 3D a partir de la radiographie
biplane

La stéréoradiographie, associée a des algorithmes de reconstruction 3D, peut étre la meilleure
alternative aux méthodes de reconstructions a partir de coupes sériées. Le principe de base est
I'utilisation de deux radiographies orthogonales ou obliques, d’un environnement calibré — afin que
les données géométriques et positionnelles de I’'environnement (source et plan de projection) soient
connues —, I'extraction manuelle ou automatique de I'information pertinente, recalage d’'un modeéle
prédéfini (dit modele générique ou morpho-réaliste généralement issu de reconstruction 3D a partir
de coupes sériées) et, enfin, I'obtention d’'un modele tridimensionnel personnalisé.

2.1 Méthode basée sur la reconstruction 3D « SCP »

Les méthodes de modélisation 3D « SCP » s’appuient sur la reconstruction 3D de points anatomiques
2D « Stéréo-Correspondants », c'est-a-dire identifiés dans chacune des deux radiographies. Une fois
les points repérés, leurs positions 3D dans I'espace sont calculées par 'intersection de 2 droites de
contraintes épipolaires joignant les sources aux identifications 2D sur les plans images. En pratique,
cette intersection idéale n’est pas réalisable a cause des erreurs induites lors de I'identification des
points anatomiques sur les radiographies. L'intersection est donc considérée comme le milieu du
segment joignant les 2 droites de contraintes. Cette méthode a été exploitée par Pearcy et Stokes
(Pearcy 1985, Stokes et al. 1981) afin de reconstruire en 3D des vertébres lombaires : 6 a 9 points SCP
ont été identifiés puis reconstruits grace a I'algorithme DLT (pour « Direct Linear Transformation »)
(Abdel-Aziz and Karara 1971). Néanmoins, aucun modele 3D détaillé n’a été validé.

Afin d’obtenir de modeéles 3D plus détaillés, certains auteurs proposent de saisir davantage de points
SCP dans chacune des radiographies (Aubin et al. 1997, Gauvin et al. 1998). Pour la reconstruction 3D
du bassin, par exemple, Gauvin propose de saisir 19 points SCP. Les points 3D sont ensuite
reconstruits par I'algorithme DLT. Ainsi, un modeéle détaillé est obtenu et la validation sur 2 bassins
secs isolés a montré un écart de 2ET = 4.8 mm en comparaison avec des mesures directes.

Les modélisations simplifiées issues de ces approches restent limitées en terme de précision et de
représentation tridimensionnelle des modéles (Tableau 11). L'introduction de modeéles génériques et
I'identification d’un plus grand nombre de reperes SCP permettent, dans un contexte in vitro, de
gagner en précision (Aubin et al. 1997). Néanmoins, les auteurs soulignent la difficulté a identifier
certains reperes anatomiques sur les deux radiographies.

2.2 Méthode basée sur la reconstruction 3D « NSCP »

Les méthodes basées uniquement sur les points SCP comportent des limites car peu de reperes
anatomiques sont facilement identifiables a la fois sur les deux radiographies. En revanche, de
nombreux repéres sont facilement identifiables sur I'une des deux radiographies uniquement. D’olu
I'idée d’augmenter le nombre de reperes anatomiques et de proposer des méthodes « NSCP » pour
« Non Stéréo-Corresponding Points ».

Dans un environnement calibré, la seule information disponible sur ces points est que leur position
3D est placée sur la droite joignant la source de rayons X a leur projection 2D dans le plan de I'image.
Pour rajouter de I'information a priori, des auteurs (Veron 1997, Mitulescu et al. 2002, Mitulescu et
al. 2001, Mitton et al. 2000) proposent d’introduire un modele générique de la structure a
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reconstruire, tout en s’assurant que la solution recherchée est relativement proche de ce dernier. En
général, I'initialisation de I'objet générique est proposée a partir des points SCP numérisés. Disposant
des contraintes imposées par les points NSCP et éventuellement de points SCP, une transformation
élastiqgue du modele générique est alors appliquée, tout en minimisant I'énergie de déformation du
maillage de ce dernier. Finalement, une déformation par Krigeage® (Trochu 1993) est appliquée a
I’ensemble du modele générique.

Ces méthodes ont été évaluées in vitro sur des vertébres isolées avec des écarts (2RMS) de 2.0 mm a
2.8 mm par rapport a des mesures directes (Mitulescu 2001, Veron 1997) et sur quatre bassins isolés
avec des écarts de 3.8 mm comparés a des mesures directes (Laporte 2002, Mitulescu 2001). D’autre
part, Mitulescu et al. (Mitulescu 2001) ont montré in vitro et a partir de 30 vertébres lombaires
isolées, que lI'ajout de points NSCP permettait de réduire les écarts de forme par rapport a des
mesures directes de 7.2 mm (6 points SCP) a 2.8 mm (6 points SCP + 19 points NSCP). Finalement,
une étude réalisée par Mitulescu (Mitulescu et al. 2002) sur 58 vertébres scoliotique in vivo, a
montré que la méthode NSCP permettait de réduire les écarts de forme par rapport au CT-scan de
6.4 mm (6 points SCP) a 4.0 mm (6 points SCP + 19 points NSCP).

Néanmoins ces méthodes présentent un grand désavantage : le temps nécessaire a la numérisation
de tous les points requis (12 points SCP + 58 points NSCP pour un bassin). De plus, I'étape
d’initialisation des modeles génériques semble étre I'étape clé qui conditionne la rapidité de la
convergence des algorithmes de reconstruction.

2.3 Méthode basée sur la reconstruction 3D « NSCC »

Dans le cadre de la thése de Laporte (Laporte 2002, Laporte et al. 2003), une méthode s’appuyant sur
les mémes principes de déformation d’'un modele générique, mais a partir de l'identification de
contours non stéréo-correspondants, a été proposée. Cette méthode, dite NSCC (pour « Non Stéréo-
Corresponding Contours ») (Figure 33) a été appliquée, dans un premier temps, au fémur distal et au
tibia proximal. Contrairement a la méthode NSCP, les points de I'objet générique associés aux
contours ne sont pas étiquetés. Cependant, le modele générique est décomposé en «régions
anatomiques » permettant de définir la localisation d’un point ou d’un triangle.
Les principales étapes de cette méthode sont les suivantes :
e Définition d’un objet générique surfacique décomposé en régions anatomiques,
¢ Identification manuelle, sur les clichés radiologiques, des contours 2D et de repéres SCP et
NSCP,
e Recalage de l'objet générique afin d’obtenir une solution initiale a partir des informations
radiologiques (points et contours),
¢ Projection des contours tridimensionnels de I'objet générique 3D dans les plans 2D
radiographiques,
e Association des contours rétro-projetés avec les contours radiologiques identifiés,

6 . L L .

Le krigeage (Trochu, 1993) est un algorithme permettant de déformer un objet générique en considérant un ensemble de points connus
dits de controles (NSCP et NSCP) et en appliquant des transformations géométriques aux autres points du maillage qui ne sont pas encore
connus.
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e Recalage élastique itératif : optimisation de la solution initiale a partir des associations
précédentes,

« Déformation non-linéaire itérative par krigeage® optimisé de I'objet 3D a partir des
associations et obtention de la reconstruction tridimensionnelle personnalisée.

Figure 33 : lllustration des points NSCP, des contours NSCC identifiés dans les deux radiographies et le
modeéle morphoréaliste 3D (Laporte 2002)

La méthode a été évaluée en précision de forme (écarts points-surface = 2RMS) en comparaison avec
des reconstructions 3D issues du CT-Scan a 2.8 mm (Max : 5.0 mm) pour le fémur in vitro (8 fémurs
secs distaux) (Laporte 2002) et a 2.4 mm (Max : 7.0 mm) pour le fémur in vivo (4 fémurs distaux
arthrosiques) (Bauer 2002) ; a 1.8 mm (Max : 4.8 mm) pour le tibia in vitro (7 tibias proximaux secs)
(Laporte 2002) et a 3.8 mm (Max : 7.3 mm) pour le tibia in vivo (4 tibias proximaux arthrosiques)
(Bauer 2002) ; a 2.0 mm (Max : 6.7 mm) pour le fémur proximal (15 fémurs proximaux secs non
pathologiques) (Le Bras 2004) et finalement a 4.3 mm pour le bassin in vitro (3 bassins isolés) (Mitton
et al. 2006).

Bien que tres précise, cette méthode présente le grand désavantage de ne pas permettre un
déploiement en routine clinique en raison du temps de reconstruction. Celui-ci a été évalué entre 15
et 20 minutes pour un fémur proximal (Le Bras et al. 2004) et a 35 minutes pour un membre inférieur
complet (Nodé-Langlois 2003).

2.4 Méthodes basées sur des modeles déformables par analyse en composante
principale

Mahfouz (Mahfouz et al. 2006) utilise une méthode de déformation de modeles définis par I'analyse
en composantes principales d’une base de données de fémurs. La base de données en question
constitue une base d’apprentissage dans laquelle chaque modéle de fémur est décrit par un
ensemble de parametres morphologiques et cliniques (I'axe fémoral anatomique, I'axe fémoral
mécanique, etc.). A partir de cette base de données, un modéle moyen est construit et les modes de
déformations principaux de la base autour de ce modeéle moyen sont recherchés. Cette méthode
permet de réduire considérablement les inconnues du systéeme de déformation. Le modele
statistique déformable moyen est ensuite initialisé par recalage manuel rigide sur les deux
radiographies. C'est a partir de ce premier positionnement qu’un algorithme de traitement d’image
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est exécuté. Dans ce cas précis, des radiographies simulées sont générées et comparées aux
radiographies réelles via un critére de similarité s’appuyant sur la corrélation croisée (corrélation de
gradients). Finalement, un algorithme génétique est utilisé afin de rechercher le mode de
déformation (recalage rigide et élastique) du modele statistique permettant de maximiser la
similarité entre les radiographies réelles et simulées.

La méthode a été évaluée seulement sur un fémur sec in vitro avec un écart point-surface moyen de
2RMS = 0.1 mm par rapport a une reconstruction 3D CT-Scan du méme fémur. Néanmoins,
I'utilisation de cette méthode nécessite des modéles volumiques, car les modeles surfaciques ne
permettent pas de générer des radiographies simulées. Mahfouz ne donne pas de détails quant au
modele de fémur utilisé. De plus, la base d’apprentissage doit étre assez large pour étre
représentative des déformations potentielles. L'auteur ne donne ni le nombre de modéles ni de
parameétres introduits dans cette base. Finalement, l'initialisation manuelle reste un souci de taille,
car un recalage proche de la solution recherchée est une condition indispensable a la convergence
des algorithmes.

Figure 34 : Positionnement manuel d'un modéle statistique déformable moyen sur une paire de
radiographies simulées (Mahfouz 2006)

D’autres auteurs ont utilisé les méthodes de déformations de modeles déformables par analyse en
composante principale pour la reconstruction de vertébres et du rachis (Fleute 2001, Benameur et al
2003, Benameur et al 2005).

Fleute ( Fleute 2001) propose une base de données de 30 vertébres lombaires reconstruites a partir
de coupes scanner. Un modele moyen de vertébre est donc défini ainsi que les dix modes principaux
de déformation. Le modele déformable est ensuite initialisé par recalage manuel rigide et ses
contours sont rétro-projetés sur les deux radiographies. Par la suite, une segmentation manuelle des
contours des vertébres est effectuée sur les radiographies. Une correspondance entre les contours
rétro-projetés et les contours extraits dans les images est mise en place a I'aide de I'algorithme «
Iterative Closest Point » (Besl and McKay 1992). Cette technique permet d’associer chaque point du
contour extrait du modeéle au point le plus proche parmi les contours détectés dans I'image. Cette
étape a pour but d’effectuer un recalage rigide afin d’optimiser le positionnement du modele.
Ensuite, un recalage élastique « Levenberg-Marquardt » est appliqué afin d’affiner la forme du
modele reconstruit. La précision de cette méthode a été évaluée sur une seule vertebre L2 in vitro
avec un écart point-surface par rapport a un modele 3D CT-Scan évalué a 2RMS = 2.5 mm.
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Néanmoins, ici aussi I'étape d’initialisation manuelle reste un probleme majeur. De plus, aucune
validation in vivo n’est effectuée.

Benameur (Benameur et al. 2005) quant a lui introduit une base de données d’apprentissage de 30
vertebres saines et 30 vertébres scoliotiques numérisées a partir de mesures directes. Les vertebres
sont ensuite initialisées par recalage semi-automatique grace a une approche hiérarchique. Ainsi, et
afin d’obtenir une initialisation rigide du modele générique d’une premiere vertébre, on numérise 2
points SCP sur la seule vertebre L5. Les algorithmes de recalage automatique sont alors lancés pour
cette derniere, la position obtenue permet d’initialiser la vertébre sus-jacente, qui est ensuite
recalée a son tour par traitement d’image et ainsi de suite pour I'ensemble des vertebres.

La méthode de recalage s’appuie sur la détection automatique des contours radiographiques a I'aide
du filtre de Canny-Deriche (Deriche 1987). Les contours du modele recalé sont retro-projetés sur les
radiographies et une correspondance entre ces derniers et les contours extraits dans les images est
effectuée permettant ainsi un recalage rigide suivi d'un recalage élastique a 'aide de l'algorithme de
« Descente de gradient ». La précision de cette méthode a été évaluée sur 57 vertébres in vivo avec
un écart point-surface par rapport a un modele 3D CT-Scan évalué a 2RMS = 3.8 mm pour les
vertebres lombaires et 3.3 mm pour les vertebres thoraciques. Néanmoins, |’évaluation de
I’'approche hiérarchique n’a été réalisée que sur des segments de vertebres trés courts (de deux a
trois vertébres), ce qui facilite grandement cette initialisation hiérarchique de proche en proche
(Humbert 2008). Enfin, notons que les temps de calcul nécessaires aux algorithmes de recalage ne
sont pas mentionnés.

De Momi (De Momi 2006) reprend les travaux de Fleute pour la reconstruction de la partie distale du
fémur, a la différence que les radiographies ne sont pas calibrées spatialement, ce qui ajoute des
parameétres pour la convergence des algorithmes, notamment au niveau du recalage des objets.
L'avantage de cette méthode réside dans la segmentation des contours radiographiques qui est faite
de facon automatique grace au filtre de Canny (Canny 1986). Cependant, la base de données
d’apprentissage ne comprend que 6 fémurs proximaux. La méthode a été uniquement évaluée sur un
spécimen avec une précision proche de celle de Fleute (les auteurs ne mentionnent pas la valeur
exacte) avec un temps de reconstruction non négligeable aux dires des auteurs eux-mémes.

2.5 Autres méthodes de reconstruction du fémur et du tibia

2.5.1 Meéthode de Messmer (2001)

La méthode de reconstruction du tibia proposée par Messmer (Messmer et al. 2001) s’appuie sur
deux radiographies de face et de profil. D’abord, une base de données constituée de 80
radiographies biplanes de tibias cadavériques et de 80 modeles 3D CT-Scan qui leur sont associés est
constituée. Ensuite, les contours radiographiques du tibia a reconstruire sont détectés. Une
recherche est alors effectuée dans la base de données afin de sélectionner le tibia ayant les contours
radiographiques les plus proches de ceux de I'objet a reconstruire. Pour finir, une déformation coupe
scanner par coupe scanner est appliquée au modele tridimensionnel issu de la base de données, en
fonction des écarts entre les contours radiographiques de I'objet a reconstruire et les contours rétro-
projetés de I'objet issu de la base de données.

Une validation de la méthode a été réalisée in vitro en retirant un tibia de la base de données, puis
en utilisant la méthode complete a partir de la base de données ainsi restreinte. Les erreurs
moyennes sont de 2.4 mm au niveau des condyles tibiaux avec des maxima allant jusqu’a 4.5 mm.
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Cette méthode a également été utilisée sur un cas clinique présentant une fracture du tibia.
Néanmoins, aucune validation in vivo n’est proposée.

2.5.2 Meéthode de Sato (2004)

Sato (Sato et al. 2004) a proposé une méthode de reconstruction 3D du membre inférieur (fémur et
tibia) basée sur des techniques de recalage automatique en utilisant deux radiographies (une vue de
face et une vue oblique orientée de 60° par rapport a la premiere). Le but est d’utiliser des modeles
3D personnalisés de membres inférieurs afin de déterminer I'alignement d’une prothése aprés une
arthroplastie du genou.

La premiere étape consiste a numériser sur les deux radiographies des formes géométriques 3D
rétro-projetées. Ainsi, pour le fémur, trois sphéres associées a la téte fémorale et aux deux condyles
fémoraux sont numérisées. Pour le tibia, des axes relatifs aux plateaux tibiaux et a I'axe tibial
mécanique sont saisis. De plus, une cinquantaine de points 3D sont numérisés sur les diaphyses
fémorale et tibiale. Ces numérisations ont pour but de déterminer les repéres liés au fémur et au

tibia (Figure 35).

medial-most and lateral-most points on

Femoral head S :
the proximal joint surface

Medial and lateral points on the top of

y Posterior condyles the talar dome
B

Figure 35 : Numérisation manuelle de primitives géométriques et calcul des repéres liés au fémur et au tibia
(Sato 2004)

Un modele 3D d’'un membre inférieur a été reconstruit a partir de coupes scanner d’un fémur et d’un
tibia secs. Sur chaque coupe scanner, 50 points déterminant le pourtour osseux ont été positionnés.
Des stéréoradiographies utilisant I’environnement précédemment décrit ont également été réalisées
sur les deux os. Ainsi, les repéres fémur et tibia des pieces dites de référence ont pu étre calculés.

A partir de ces connaissances a priori, le modéle 3D est rétro-projeté sur les deux radiographies
(Figure 36A). Les images projetées du modele 3D sont recalées automatiquement puis déformées
grace a une transformation élastique de telle sorte que les éléments prédéfinis sur le modele 3D se
rapprochent au plus prés des éléments précédemment déterminés sur les radiographies. Ainsi, une
reconstruction personnalisée 3D du fémur et du tibia peut étre finalisée (Figure 36B).
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Projected images of the 3D reference bone model Deformed and fitted 3D bone model

A AP 60 deg. B A-P 60 deg.

Figure 36 : lllustration des étapes de reconstruction d'aprés Sato (2004). A- Recalage et déformation d'un

objet générique sur deux vues stéréoradiographiques. B- Modeéle 3D reconstruit
Les auteurs suggérent d’utiliser ces modeles afin de calculer les parametres cliniques propres au
fémur et au tibia tels que les torsions osseuses, les angles d’alignement axial et I'angle cervico-
diaphysaire. Néanmoins, le calcul de ces parameétres n’est pas rapporté dans ces travaux. De plus,
cette méthode de reconstruction 3D n’est pas évaluée par les auteurs, ni en terme de précision de
forme, ni en terme de temps de reconstruction. Seul le positionnement de la prothése de genou a
été validé.

2.5.3 Meéthode de Lee (2008)

La méthode de reconstruction 3D de fémur proposée par Lee, consiste a calculer une série de
parametres cliniques et morphologiques du fémur a partir de radiographies biplanes et a déformer
un modele générique volumique conformément aux parameétres calculés.

Pour cela, un modeéle volumique d’un fémur est reconstruit a partir de coupes scanner. Cing
parameétres morphologiques, dont I'offset fémoral, I'angle cervico-diaphysaire, la longueur totale du
fémur, la longueur de la diaphyse fémorale ainsi que la courbure de la partie proximale de la
diaphyse fémorale, sont calculés automatiquement sur ce modeéle.

La méthode de reconstruction a proprement dite nécessite deux radiographies face et profil d’un
fémur. L'utilisateur est amené a numériser manuellement les épiphyses proximales et distales du
fémur sur les deux radiographies. La diaphyse fémorale est détectée automatiquement a I'aide d’un
algorithme de détection de contours basée sur le filtre de Canny (Canny 1986). A partir des gradients
de I'image, ce filtre réalise une extraction des maxima locaux et un seuillage par hystérésis’ afin de
détecter les contours significatifs connectés entre eux. Les bruits sont préalablement filtrés grace a
un filtre gaussien. Les parties distale et proximale du fémur sont numérisées manuellement.

7 . . . \ N . .
Au lieu de prendre un seul seuil - ce qui peut amener a de faux contours ou a du bruit - le seuillage par
hystérésis introduit deux seuils : un seuil haut et un seuil bas.
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Grace a cette détection semi-automatique, cinqg paramétres morphologiques sont calculés. En se
basant sur ces parametres et sur ceux associés au modele générique, ce dernier est d’abord déformé
grace a une mise a I'échelle axiale et radiale. Les contours internes et externes du modele volumique
sont déformés par interpolation en accord avec ceux numérisés sur les radiographies.

Cette méthode a été évaluée sur seulement 2 fémurs sains in vivo en comparant les valeurs des
parametres calculés sur les modeles 3D reconstruits avec celles calculées a partir des contours
radiologiques.

Néanmoins, cette méthode nécessite une intervention manuelle de I'opérateur conséquente. En
effet, bien que les diaphyses soient détectées automatiquement, il reste a la charge de I'opérateur
de numériser sur les deux vues les parties distales et proximales du fémur. La superposition des
quatre condyles ou des deux tétes fémorales sur la vue de profil rend cette tache difficile. Le
positionnement exact du sujet n’est pas mentionné et les auteurs restent imprécis quant a la
numérisation manuelle des contours en vue de profil. Finalement, la méthode n’a pas été évaluée en
terme de précision de forme. Le temps de reconstruction n’est pas rapporté.

@

Figure 37 : lllustration des différentes étapes de reconstruction d'aprés Lee (2008). a- Solution initiale d’un
modeéle générique projeté sur deux radiographies (face et profil). b/c — Mise a I'échelle et déformation du
modeéle initial. d- Modéle 3D reconstruit

2.5.4 Meéthode de Dong (2009) et Zheng (2007)

La méthode de reconstruction du fémur proximal proposée par Dong (Dong and Zheng 2009) et
Zheng (Zheng and Dong 2007) s’appuie sur un modele statistique défini par I'analyse en composantes
principales. Ce dernier est initialisé par recalage automatique rigide sur les radiographies. Pour cela,
les auteurs utilisent 4 images fluoroscopiques du fémur : deux au niveau du fémur proximal
(incidences non précisées) et deux autres au niveau de la diaphyse fémorale proximale (incidences
non spécifiées) (Figure 38A).

Afin de retrouver la déformation rigide initiale du modele statistique, un modele paramétré simplifié
(MP) du fémur proximal a été constitué. Ce dernier est composé de trois formes géométriques :
sphére pour la téte fémorale, cone tronqué pour le col fémoral et un cylindre pour la diaphyse
proximale. Un algorithme basé sur un filtre Bayesien (Bayesian Network Algorithm) (Zheng 2007) a
été développé afin de recaler automatiquement le modele paramétré sur les radiographies et
calculer un repére associé. Un deuxieme repére est calculé sur le modeéle statistique utilisant les
mémes composantes géométriques que celles du modeéle paramétré. Ces deux repéres sont ensuite
pris en compte afin de recaler grace a une transformation rigide le modele statistique sur les
radiographies (Figure 38B).
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Les contours du modele statistique sont ensuite retro-projetés sur seulement deux radiographies
(deux incidences aux niveaux du fémur proximal). La détection des contours est effectuée
automatiquement au voisinage des contours retro-projetés grace a un algorithme statistique itératif
(Bayesian Network-based Shape Matching Algorithm) qui est une combinaison entre une méthode
de segmentation et un recalage non rigide (Figure 38C). Pour finir, un recalage non-rigide 2D/3D est
appliqué (Iterative Image-to-Model Correspondence-Establishing Algorithm) afin de déformer le
modele statistique sur les contours détectés automatiquement.

Figure 38 : lllustration de la méthode de reconstruction d’aprés (Dong 2009) et (Zheng 2007). A — Recalage
automatique d’'un modele paramétré sur 4 radiographies. B — Recalage rigide automatique d’un modele
statistique sur deux radiographies. C — Détection automatique des contours radiologiques

La méthode de recalage automatique du modéle paramétré a été évaluée sur 10 fémurs secs (Zheng
and Dong 2007). Pour cela, deux reconstructions ont été effectuées, I'une se basant sur un recalage
manuel du MP et I'autre sur le recalage automatique décrit dans cet article. Une comparaison point-
surface entre chaque reconstruction et un modele de référence a été effectuée. Une erreur moyenne
de 1.3 mm a été trouvée pour la méthode automatique, contre 1.2 mm pour la méthode manuelle.
Les 2RMS, les erreurs maximums et le temps nécessaire au recalage automatique ne sont pas
rapportés.

La méthode de reconstruction a été validée par Dong (Dong and Zheng 2009) sur 3 cas cliniques de
fémurs proximaux. Ces derniers ont été d’abord reconstruits grace aux contours détectés
automatiquement, ensuite, grace aux contours détectés manuellement. Une comparaison de formes
entre les deux reconstructions a été réalisée. La moyenne des erreurs est évaluée a 1.1 mm avec des
erreurs maximales (chiffre exacte non rapporté) situées probablement, d’apres les auteurs, au niveau
de la téte fémorale.

Une deuxiéme évaluation a été réalisée sur 5 fémurs proximaux secs in vitro reconstruits grace a la
méthode décrite précédemment. Une comparaison point-surface entre ces modeles et des modeéles
reconstruits a partir des coupes scanner montre un écart moyen de 1.6 mm avec un 2RMS de I'ordre
de 4.4 mm (Cette valeur est approximative car les résultats ne sont rapportés que graphiquement).
Pour conclure, 'approche proposée par Dong et Zheng est intéressante car elle est entierement
automatique au niveau du recalage de la solution initiale et au niveau de la détection des contours.
Néanmoins, elle n’a été évaluée que sur le fémur proximal avec des erreurs au niveau de la téte
fémorale dues a la superposition de cette derniére avec les cotyles. Cette limite peut étre encore
plus importante si la méthode de reconstruction est appliquée au niveau du genou, partie
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anatomique tres sensible aux superpositions osseuses, surtout dans le cas de genoux arthrosiques.
Aussi, le temps de reconstruction et les erreurs maximales ne sont pas rapportés.

2.6  Méthodes de reconstruction 3D basées sur des modeéles paramétriques

Ces méthodes de reconstruction 3D, comme leur nom l'indique, utilisent des modeles paramétrés
simplifiés et des mécanismes d’estimation s’appuyant sur des méthodes basées sur des inférences
statistiques utilisant des bases de données de |'objet a reconstruire (Pomero et al. 2004, Baudoin et
al. 2008, Humbert et al. 2009). Le but est de définir une initialisation rapide et robuste d’'un modéle
pré-personnalisé proche de la solution recherchée. Par la suite, ce modéle pré-personnalisé peut étre
ajusté pour obtenir une reconstruction tridimensionnelle personnalisée.

Des descriptions paramétrées ont été proposées par différents auteurs et pour différentes structures
osseuses. Ainsi, pour le fémur proximal, les descriptions paramétrées s’appuient sur 33 parametres
dimensionnels (Figure 39A), tandis que le modeéle paramétré du bassin est représenté par les
coordonnées de 42 points anatomiques 3D (Baudoin 2008). Pour les vertebres, une représentation
basée sur 8 dimensions caractéristiques du corps vertébral et sur les coordonnées de 21 points
anatomiques a été proposée (Pomero et al. 2004) (Figure 39). Pour le rachis, Humbert (Humbert et
al. 2009) propose 103 parametres supplémentaires (longueur spinal du rachis, largueur et
profondeur des vertebres, abscisse curviligne de chacun des plateaux) (Figure 39C).

Figure 39 : Modeéles paramétrés du fémur proximal (A) (Baudoin 2007), de la vertébre (B) (Pomero 2004) et
du rachis (C) (Humbert 2008)

Y

En se basant sur ces modeles, 'opérateur est amené a saisir un sous-ensemble des parametres
descripteurs dans les clichés. Ainsi, pour le fémur proximal, 'opérateur modélise la téte fémorale par
une sphére et numérise les contours de la diaphyse proximale dans chacune des deux vues (Baudoin
et al. 2008). Pour le bassin, 'opérateur numérise deux sphéres sur les cotyles ainsi que le plateau
sacré afin de définir 5 parameétres dimensionnels (Baudoin 2008).

Pour la vertébre, il numérise les 4 coins des corps vertébraux (Pomero et al. 2004). Pour le rachis,
I’opérateur identifie dans les deux radiographies une courbe passant par les barycentres des corps
vertébraux et numérise les dimensions des deux plateaux « limites » (plateaux supérieur de T1 et
inférieur de L5) (Humbert 2008).

Finalement, a partir de ces quelques parameétres descripteurs saisis dans les radiographies,
I'algorithme statistique cherche a estimer I'ensemble des parameétres décrivant les modéles.
Certaines approches s’appuient sur des bases de données des modeles a reconstruire afin d’estimer,
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par inférences statistiques, les paramétres du modeéle. Par exemple, dans le cas des vertebres
(Pomero et al. 2004), une base de données de plus de 1600 vertebres isolées, saines et scoliotiques,
est prise en compte afin d’inférer les coordonnées des autres points 3D non identifiés sur les
radiographies. Dans ce cas précis, il s’agit d’inférences transversales car les parametres estimés et
numérisés appartiennent au méme objet. En plus d’inférences transversale, Humbert utilise une base
de données de 175 rachis (91 asymptotiques, 47 avec scoliose modérée et 37 avec scoliose sévére)
afin de proposer un modele d’inférences statistiques longitudinales. Cette méme technique
d’estimation a partir d’inférences statistiques transversales comprenant une base de données de 60
fémurs proximaux sains a été utilisée au niveau du fémur proximal (Baudoin et al. 2008).

Pour toutes ces méthodes, des modélisations morpho-réalistes des objets a reconstruire sont
utilisées en déformant — grace au Krigeage par exemple - un objet générique afin d’obtenir un
modele pré-personnalisé. A partir de cette initialisation le modele pré-personnalisé peut étre ajusté -
ajustement manuel de points de controles (Humbert et al. 2009, Pomero et al. 2004) ou a partir de
I'identification manuelle des contours de I'objet et de I'algorithme NSCC (Baudoin et al. 2008) - afin
d’obtenir une reconstruction 3D personnalisée.

L’évaluation des méthodes a été réalisée par les auteurs en rapportant la précision de formes des
modeles reconstruits - en les comparant a des modeles de références reconstruits a partir de coupes
scanner. Ainsi, pour les modéles pré-personnalisés de vertébres, Pomero (Pomero et al. 2004) a
montré sur 58 vertebres scoliotiques in vivo une précision de 1.4 = 3.6 mm (moy + 2RMS) avec un
temps de reconstruction de 14 minutes. Humbert (2009), quant a lui, a évalué sa méthode sur 40
vertebres thoraciques et lombaires in vivo avec une précision de 1.3 + 3.6 mm pour le modeéle pré-
personnalisé (avec un temps moyen de reconstruction de 2 minutes et 30 secondes) et une précision
de 1.0 + 2.7 mm (avec un temps moyen de reconstruction de 10 minutes) pour un modele
personnalisé 3D.

En ce qui concerne le fémur proximal, I'étude réalisée par Baudoin (Baudoin et al. 2008) sur 15
fémurs proximaux secs in vitro montre une précision de 0.8 + 2.2 mm (Max : 5.2 mm). Le temps de
reconstruction avec cette nouvelle méthode a été évalué a environ 5 minutes en comparaison a 15-
20 minutes avec les méthodes précédentes (Le Bras et al. 2004). Ceci démontre que l'initialisation
proposée par ces méthodes basées sur des modeles paramétrés et des techniques d’estimation
statistiques permettent de gagner en robustesse et d’améliorer la convergence des algorithmes.
Néanmoins, et en ce qui concerne le membre inférieur, cette méthode n’a été évaluée que sur la
partie proximale du fémur et nécessite encore une intervention manipulateur assez fastidieuse quant
a la numérisation manuelle des contours radiographiques. Cette limite peut encore augmenter dans
le cas de la reconstruction d’'un membre inférieur complet.

2.7 Conclusion

En conclusion, les méthodes de reconstructions basées sur les algorithmes de NSCP (Veron 1997) et
NSCC (Laporte et al. 2003), sont précises, néanmoins le temps de reconstruction de 35 minutes par
membre inférieur reste un probléme non négligeable.

Les méthodes basées sur les ACP et les techniques de traitement d’images (similarité ou
segmentation des radiographies) (De Momi 2006, Fleute 2001, Mahfouz et al. 2006) demandent au
préalable un recalage manuel des modeles statistiques, ce qui est un point négatif sachant que, plus
le modele initial est proche de la solution recherchée, plus les algorithmes de déformation
convergent rapidement et de facon fiable. Par ailleurs, les auteurs ne mentionnent pas le temps

89



Yasmina CHAIBI Thése de doctorat

nécessaire aux reconstructions. De plus, seules des validations préliminaires in vitro ont été réalisées.
Seul Benameur (Benameur et al. 2005) propose une méthode semi-automatique de recalage initial
suivie d’une méthode de segmentation automatique. Néanmoins, la méthode de recalage semi-
automatique basée sur une approche hiérarchique n’a été validée que sur des segments de vertébres
tres courts (de deux a trois vertebres) et les temps de calcul nécessaires aux algorithmes de recalage
ne sont pas mentionnés.

Lee (Lee et al. 2008) et Sato (Sato et al. 2004) proposent des numérisations préalables (semi-
automatique ou manuelle) afin de faciliter le positionnement initial d’'un modeéle 3D, ce qui parait
étre une solution intéressante. Néanmoins, des numérisations manuelles non négligeables sont a
considérer dans les deux cas. De plus, les deux auteurs ne valident pas la précision de forme des
modeles reconstruits et le temps de reconstruction n’est pas rapporté.

La méthode de reconstruction proposée Dong (Dong and Zheng 2009) et Zheng (Zheng and Dong
2007), semble intéressante du point de vue de l'automatisation du recalage initial du modele
statistique et de la détection automatique des contours. Néanmoins, des erreurs de reconstruction
semblent atteindre leur maximum au niveau des articulations. Ce probléme est mentionné par les
auteurs et risque d’étre plus important sur des cas pathologiques et sur un membre inférieur
complet. Notons que ni les erreurs maximales ni le temps nécessaires au recalage automatique et a
la reconstruction ne sont mentionnés par les auteurs.

Les méthodes basées sur des modeles paramétrés et des techniques d’estimation statistiques
permettent de gagner en robustesse et d’améliorer la convergence des algorithmes. En effet, cette
méthode appliquée au fémur proximal (Baudoin et al. 2008) a montré une précision proche du
millimétre en comparaison aux reconstructions issues du CT-Scan et le temps de reconstruction a été
diminué considérablement (5 minutes). Néanmoins, cette méthode n’a été évaluée que sur la partie
proximale du fémur et nécessite encore une intervention de I'opérateur assez fastidieuse quant a la
numérisation manuelle des contours des structures osseuses sur les deux radiographies. Cette limite
peut encore augmenter dans le cas de la reconstruction d’un membre inférieur complet.

Dans le cadre de cette these, nous adapterons les méthodes basées sur des modeles paramétrés et
les techniques d’estimation statistiques afin de reconstruire I'ensemble du membre inferieur avec
une bonne précision tout en réduisant le temps de reconstruction.
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Tableau 11 : Revue bibliographiques : Synthése des méthodes de reconstructions 3D a partir de radiographies biplanes

Auteurs Validation . .
. Méthodes de reconstruction N ; . ; Conclusion et remarques générales

(année) Population Méthode de validation Résultats

Stokes 6 a 9 points SCP par vertebres B B B Modeéles simplifiés

(1981) Reconstruction DLT Pas de modélisation 3D détaillée

. . Répétabilité de
. . . Rachis lomb d L . e
Pearcy 6 a 9 points SCP par vertebres achis :tri'r;ni;res € numérisation dans les SRMS = 2.0 mm Modeles simplifiés
(1985) Reconstruction DLT P . radiographies de o Pas de modélisation 3D détaillée
lombalgiques N .
repéres anatomiques
1 rachis sain 21 points SCP :
Comparaison entre : (17 vertebres Comparaison avec des écarts moyen (2ET)
Aubin 21 points SCP / vertebres thoracique et mesures directes de 21 2.1 mm (3.0 mm) Modele détaillé morpho-réaliste
(1997) 6 points SCP / vertébres lombaire) points anatomiques 6 points SCP : Validation in vitro
Reconstruction DLT In vitro reconstruits écarts moyen (2ET)
2.6 mm (4.8 mm)

Gauvin 19 points SCP par bassin 2 bassins Ecarts par rapport a des 5 Ecart tvpe : 4.8 mm Modele 3D détaillé

(1998) Reconstruction DLT In vitro mesures directes ype: 4. Validation in vitro

Veron Numérisation de 21 a 28 points NSCP Occiput : 5.4 mm
(1997) et ) .p 18 verteébres Comparaison de la forme / put:>. Modélisation 3D détaillée

. par vertébre cervicale . . Atlas : 2.4 mm R
Mitton R . In vitro mesures directes . Validation in vitro
(2000) Modele morpho-réaliste Axis : 2.0 mm

Numérisation de 6 points SCP et 19
points NSCP par vertébre thoracique
ou lombaire.

30 vertebres

2RMS

Cette étude montre

Mitulescu et al. Modéle morpho-réaliste . Iombanjes_ Comparaison d(_a la forme / Méthode SCP : 7.2 mm | zjlpport dela
(2001) : Patients scoliotiques mesures directes , méthode NSCP
Comparaison entre : In vitro Méthode NSCP : 2.8 mm in vitro
Méthode SCP (6 points)
Méthode NSCP (6 + 19 points)
Base de données de 80 radiographies
biplanes et 89 m‘odele.s .3D CT-Scan Modele 3D détaillé
associes a 80 tibias. - . N .
Messmer (2001) Segmentation de contours 80 tibias Comparaison de la forme / Erreur moy : 2.4 mm Validation selon la méthode
In vitro Reconstruction 3D CT-scan Max : 4.5 mm Leave one out

radiologiques
Déformation coupe scanner par coupe
scanner d’'un modele 3D CT

in vitro
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Auteurs Validation
. Méthodes de reconstruction X " . " Conclusion et remarques générales
(année) Population Méthode de validation Résultats
Modes de déformation basée sur I’ACP .
AR .. . Comparaison de la forme
Fleute Initialisation : recalage rigide manuel Evaluation sur une . N e
. N L / 2RMS : 2.5 mm Résultat tres préliminaire.
(2001) Segmentation manuelle vertébre L2 in vitro . . | ,
L ., . Reconstruction 3D CT-scan Temps de reconstruction non évalué
Recalage rigide puis élastique
Numérisation de 6 points SCP et 19
points NSCP par verte.bre thoracique 58 errt.ebres SRMS Cette étude montre
ou lombaire scoliotiques Comparaison de la forme / I"apport de la
Mitul 2002 Model ho-réalist th i t , . L
ftulescu ( ) odele mqrp o-reatiste orauqyes € reconstruction 3D CT-scan Méthode SCP : 6.4 mm méthode NSCP in vivo
comparaison entre : lombaires Méthode NSCP : 4.0 mm Patients scoliotiques
Méthode SCP (6 points) et In vivo o q
Méthode NSCP (6 + 19 points)
Mitulescu (2001) Numérisation au maximum de 12
et . 4 bassins Comparaison de la forme / Modélisation 3D détaillée
points . . 2RMS : 3.8 mm e e
Laporte . . In vitro mesures directes Validation in vitro
SCP et 58 points NSCP sur le bassin
(2002)
Numérisation de 2 points SCP et de 3 a
Laporte 7 contours NSCC 7 tibias proximaux Comparaison de la forme / 2RMS : 1.8 mm Modélisation 3D détaillées
(2002) (tibia proximal) In vitro reconstruction 3D CT-scan (Max : 4.8 mm) Validation in vitro
Modeéle morpho-réaliste
Numérisation de 2 points SCP et de 3 a 4 tibias proximaux et Tibia 2RMS : 3.8 mm ——
L . . . . Modélisation 3D
Bauer 7 contours NSCC (tibia proximal et 4 fémurs distaux Comparaison de la forme / (Max : 7.3 mm) s
. . . . . détaillées
(2002) fémur proximal) arthrosiques reconstruction 3D CT-scan Fémur 2RMS : 2.4 mm e
. P . Validation in vivo
Modele morpho-réaliste In vivo (Max : 7.0 mm)
N drisation de 2 points SCP et de 3 2 , . . Modélisation 3D
Laporte umerisation e p0|n’ > .e €4 8 fémurs distaux Comparaison de la forme / 2RMS : 2,8 mm ° E,E |s.a |,on
7 contours NSCC (fémur distal) L . détaillées
(2003 - 2002) R . in vitro reconstruction 3D CT-scan (Max : 5.0 mm) L
Modele morpho-réaliste Validation in vitro
Modélisation
N drisation d’ int SCP et de 6 2 , . détaillé
Le Bras umerisation d'un p?m e. eoa 15 fémurs proximaux . 2RMS : 2.0 mm . © ,al e.es .
7 contours NSCC (fémur proximal) ) Comparaison de la forme / Validation in vitro
(2004) R L In vitro . (Max : 6.7 mm) . L
Modele morpho-réaliste reconstruction 3D CT-scan Temps de reconstruction estimé entre
15 et 20 minutes
Modele paramétré de vertebre (8 N , L.
. . R Modele pré-personnalisé
dimensions et 58 vertebres
. . L. 2RMS : 3.6 mm
coordonnées de 21 points 3D) scoliotiques . . R .y L,
Pomero e . . Comparaison de la forme / Temps de reconstruction Modéle paramétré personnalisé
Numérisation des 4 coins des corps thoraciques et . . L
(2004) i . reconstruction 3D CT-scan) 14 min Evaluation in vivo
vertébraux lombaires . N
, . (20 min pour un modeéle
Inférences transversales In vivo

modele pré-personnalisé

personnalisé)
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Auteurs Validation
. Méthodes de reconstruction X " . " Conclusion et remarques générales
(année) Population Méthode de validation Résultats
Radios face/profil (60° I'une de I'autre)
Segmentation manuelle de formes
géomeétriques : 3 sphéres pour les
épiphyses fémorales + 2 axes pour les Modele 3D détaillé
Sato . - . . -
plateaux et diaphyse tibiale + 40 points --- --- --- Pas de validation de précision de forme
(2004) . . L : :
le long des diaphyses (fémur et tibia) Temps de reconstruction non rapporté
Recalage automatique
Déformation rigide et élastique d’un
modele générique
Modes de déformation basée sur I’ACP
|t1|.t|a||.sat|ons h|e.rarch|ques: Ecarts moyens (2RMS) Modélisation 3D
Identification de 2 points SCP pour la N i
R R 57 vertébres . détaillée
vertebre L5 -> Recalage du modéle -> L Thoraciques : e
e L . scoliotiques . Validation in vivo
Benameur Initialisation de la vertébre sus-jacente, . Comparaison de la forme / 1.7 mm (3.3 mm) . ) L .
thoraciques et . Evaluation de I'approche hiérarchique
(2005) ..... €tC. . reconstruction 3D CT-scan N
. . . lombaires . réalisée sur des segments
Détection des contours : filtre de . Lombaires : N N
. In vivo de vertébres tres courts
Canny-Deriche 1.5 mm (3.8 mm) Y
. NN Temps de calcul non précisé
Recalage rigide puis élastique :
descente de gradient
. Numérisation de 7 points SCP et 9 . Modélisation 3D
Mitton . L Comparaison de la forme / i
contours NSCC sur le bassin 3 bassins isolés . 2RMS : 4.3 mm détaillée
(2006) R . reconstruction 3D CT-scan R
Modele morpho-réaliste Validation in vitro
ieentions - rocoage rgs mamuel | Evaluation sur une 2RMS
Mahfouz S . ge rig . vertebre L5 et un Comparaison de la forme / Vertebre lombaire : Validation trés préliminaire.
Similarité : corrélation des gradients , . . , ,
(2006) - e as fémur reconstruction 3D CT-scan 0.3 mm Temps de reconstruction non évalué
Recalage rigide et élastique par . ,
. . In vitro Fémur : 0.1 mm
algorithme génétique
Modes de déformation par ACP . I R e
Evaluation Validation trés préliminaire.

De Momi (2006)

Initialisation : recalage rigide manuel
Segmentation automatique (filtre de
Canny)

Recalage rigide et élastique

préliminaire sur
un fémur proximal

Comparaison de la forme /

reconstruction 3D CT-scan

Similaire a Fleute (2001).

Valeur exacte non
rapportée.

Temps de reconstruction significatif
mais non rapporté
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Auteurs ) . Validation ; .
. Méthodes de reconstruction X " . " Conclusion et remarques générales
(année) Population Méthode de validation Résultats
Modele paramétré du fémur proximal Modele 3D paramétré
(33 paramétres) Numérisation de la 15 2RMS : 2.2 mm Modeéle 3D détaillé
. téte fémorale (sphére) + 4 contours , . (Max : 5.2 mm)

Baudoin , fémurs Comparaison de la forme / 3

Inférences transversales > . . Inférences transversales
(2007) N , - proximaux reconstruction 3D CT-scan .

modele 3D pré-personnalisé In vitro Temps de reconstructions :

Algorithme NSCC : > modeéle 3D
personnalisé

environ 5 minutes

Evaluation in vitro

Humbert (2008)

Modele paramétré de vertebre (8
dimensions et 21 points 3D)
Modele paramétré de rachis (103)
Numeérisation des 4 coins des corps
vertébraux, de la courbe passant par le
barycentre des corps vertébraux et les
plateaux limites T1 et L5 dans chaque
radiographie
Inférences transversales et
longitudinales > Modéle pré-
personnalisé
Ajustement manuel des contours
rétroprojetés > modele 3D
personnalisé

40 vertebres
thoraciques et
lombaires
In vivo

Modele pré-perso.
2RMS : 3.6 mm
Temps de reconstruction :
Comparaison de la 2 min et 30 secondes.
forme / reconstruction
3D CT-scan (écarts

points surface)

Modéle personnalisé
2RMS : 2.7 mm
Temps de reconstruction :
10 min.

Modele paramétré 3D personnalisé
Evaluation in vivo

Segmentation semi-automatique de
contours
(manuelle + filtre de Canny)

Modéle 3D détaillé de fémur
Pas de validation de la précision de

Lee R
(2008) Calcul de 5 paramétres forme
morphologiques et cliniques Calcul d’indices cliniques
Recalage automatique Temps de reconstruction non rapporté
Déformation rigide et élastique
, . , 3 fémurs prox. Comparaison avec une .
Modes de déformation basée sur I’ACP . P . P Moyenne des erreurs : Temps de reconstruction et erreurs Max
e - In vivo méthode manuelle de ,
Initialisation : recalage rigide . 1.1 mm non rapportés.
; segmentation s .
Don automatique Validé seulement sur des fémurs
& Segmentation automatique Comparaison avec des proximaux.
(2009) L. , . Moyenne des erreurs : . . .
Recalage non rigide 2D/3D 5 fémurs prox secs modeles 1.6 mm Incidences des deux radiographies non
In vitro 3D CT-scan (écarts ’ rapportée.

. (2RMS : 4.4 mm ??)
points surface)
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Synthése et objectifs de la these

Les rappels d’anatomie présentés au début de ce travail de these ont permis d’introduire le
contexte clinique de nos travaux de recherche. Ainsi, la connaissance précise de I'anatomie du
membre inférieur, incluant le fémur et le tibia, ainsi que les anomalies angulaires associées suivant
les trois plans anatomiques (frontal, sagittal et horizontal) ont une importance majeure dans la
clinique routiniére pour le diagnostic, les applications thérapeutiques, le suivi post-opératoire et/ou
pour le planning chirurgical.

Outre I’examen clinique standard, le praticien a recours a I'imagerie médicale. La radiographie
conventionnelle associée a la gonométrie est encore de nos jours la modalité d’'imagerie par
excellence pour la mesure des déviations axiales dans les plans frontal ou sagittal et les inégalités de
longueur du membre inférieur. Néanmoins, le cliché radiologique ne représente qu’une projection de
la zone anatomique étudiée sur un plan 2D et le résultat de cette projection est sensible au
positionnement du patient lors de la prise de la radiographie. Les mesures gonométriques associées
a ce type d’imagerie présentent plusieurs lacunes. D’abord, le calcul des axes anatomiques n’est pas
standardisé et plusieurs définitions sont rapportées dans la littérature quant a leur positionnement
sur le cliché. Le « repérage » de ces axes dépend des repéres anatomiques choisis qui varient aussi
d’un auteur a un autre. De plus, cette modalité ne permet pas d’évaluer les rotations et torsions dans
le plan transversal.

Dans de rares cas, un examen par tomodensitométrie (CT-Scan) ou par résonance magnétique
(IRM) peut étre indiqué afin d’évaluer les troubles de torsions et de rotations des structures
osseuses. Cependant, la plupart de ces systemes d’'imagerie proposent une acquisition en position
couchée et non en charge, ce qui ne permet pas d’évaluer les phénoménes de compensation
interarticulaire associés a la pathologie. De plus, les doses d’irradiation délivrées par un CT-Scan sont
encore élevées ce qui limite la réalisation d’examens de maniéere fréquente. L'IRM peut étre une
alternative au CT-Scan, mais elle est trés coliteuse et plus dédiée a I'étude des tissus mous.

Quant a l'utilisation de coupes axiales issues de la tomodensitométrie ou de I'IRM, le probleme
majeur reléve de la définition et de la localisation des différentes coupes, repéres anatomiques et
axes précis et reproductibles permettant I'évaluation des torsions fémorales et tibiales et aucune
standardisation n’ayant été clairement proposée. Dans la littérature, plusieurs intervalles de
normalités pour les valeurs des torsions sont rapportés et ils varient d’un auteur a I'autre (Tableau 7,
Tableau 8). En conséquence, la comparaison entre ces méthodes est problématique.

Ces imprécisions de mesures a partir de films radiologiques ou de coupes sériées ont
évidemment un impact néfaste en clinique courante, tant au niveau de la pose de prothese (genou et
hanche) et de la tenue de I'implant dans le temps, qu’au niveau de la réussite des ostéotomies. En
effet, de fausses mesures peuvent occasionner des complications post-opératoires fonctionnelles et
esthétiques. Finalement, les mauvaises estimations des mesures peuvent engendrer des erreurs de
réglage d’'implants causant ainsi des luxations, des usures anormales, des douleurs apres prothese,
etc.

Pour toutes ces raisons, plusieurs auteurs ont tenté d’exploiter les reconstructions 3D issues du
CT-Scan afin d’évaluer les troubles de torsions. Les méthodes de calcul de ces parametres cliniques
sont précises mais leur déploiement en routine clinique n’est pas encore envisageable car appliquées
in vivo, elles nécessitent une reconstruction 3D compléte du membre inférieur. Pour cela, des coupes
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axiales du membre inférieur complet doivent étre disponibles, or ceci est rarement le cas en clinique.
A ceci ce rajoute le temps nécessaire au processus complet de traitement des acquisitions qui peut
se révéler tres important.

Une derniére alternative est I'imagerie biplane en général et le Systéme EOS™ en particulier —
systéme issu de la collaboration entre le Laboratoire de Biomécanique (LBM, ENSAM-CNRS, Paris,
France), le Laboratoire de recherche en Imagerie et Orthopédie (LIO, ETS-CRCHUM, Montréal,
Canada), I'hopital Saint-Vincent de Paul (AP-HP, Paris, France), du Pr. G. Charpak et la société
Biospace Med (Paris, France). Ce systeme donne la possibilité d’obtenir des clichés biplans du corps
entier, en position debout et avec de basses doses d’irradiation. Des méthodes de reconstructions 3D
du membre inférieur relatives a ce type d’'imagerie ont été développées.

Ainsi, les méthodes de reconstructions basées sur les ACP et les techniques de traitement
d’images (De Momi 2006, Fleute 2001, Mahfouz et al. 2006) sont intéressantes mais demandent au
préalable un recalage manuel des modeles statistiques déformables, ce qui est un point négatif
sachant que, plus le modeéle initial est proche de la solution recherchée, plus les algorithmes de
déformation convergent rapidement et de fagon fiable. Par ailleurs, les auteurs ne mentionnent pas
le temps nécessaire aux reconstructions et seules des validations préliminaires in vitro ont été
réalisées. Finalement, aucun indice clinique n’a été calculé a partir de ces reconstructions. Benameur
(Benameur et al. 2005) propose une méthode semi-automatique de recalage des modeles
statistiques déformables, suivie d’'une méthode de segmentation automatique. Néanmoins, la
méthode de recalage semi-automatique basée sur une approche hiérarchique n’a été validée que sur
des segments de vertébres tres courts et les temps de calcul nécessaires aux algorithmes de recalage
ne sont pas mentionnés.

Lee (Lee et al. 2008) et Sato (Sato et al. 2004) proposent des numérisations préalables (semi-
automatique ou manuelle) sur les radiographies afin de faciliter le positionnement initial d’un
modele 3D. Néanmoins, des numérisations manuelles non négligeables sont a considérer dans les
deux cas. De plus, les deux auteurs ne valident pas la précision de forme des modeéles reconstruits et
le temps de reconstruction n’est pas rapporté.

La méthode de reconstruction proposée par Dong (Dong and Zheng 2009) et Zheng (Zheng and
Dong 2007) utilisent des techniques de recalage automatique de modeéles statistiques déformables et
la détection automatique de contours. Néanmoins, les validations n’ont été effectuées que sur des
fémurs proximaux in vivo et les erreurs de reconstruction semblent atteindre leurs maximums au
niveau de I'articulation de la hanche. Aussi, aucun indice clinique n’a été validé, et le temps de
reconstruction n’est pas mentionné par les auteurs.

Notre équipe de recherche, dirigée par le Pr. W. Skalli et le Pr. J. A. De Guise, a proposé dans un
premier temps des méthodes de reconstructions 3D s’appuyant sur la saisie de quelques repéres
anatomiques (points et contours) (Laporte et al. 2003, Nodé-Langlois 2003, Le Bras et al. 2004,). Ces
techniques ont été développées et validées avec des précisions proches du millimétre pour le fémur
distal (Laporte et al. 2003), pour le fémur proximal (Le Bras et al. 2004) et le tibial proximal (Bauer
2002). Ces modeles ont permis de calculer la plupart des indices cliniques avec de trés bonnes
précisions. Néanmoins, le calcul du parametre de la rotation fémoro-tibiale est encore imprécis
(IC95% = 8.4°) et le temps de reconstruction est de I'ordre de 24 minutes par membre inférieur
(Nodé-Langlois 2003) et 15-20 minutes pour le fémur proximal (Le Bras et al. 2004). Ces temps de
manipulation restent trop contraignants pour envisager leur utilisation en routine clinique

Afin de gagner en robustesse et d’améliorer la convergence des algorithmes, notre équipe a
donc proposé, dans un deuxieme temps, de nouvelles méthodes de reconstructions basées sur des
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modeles paramétrés et des techniques d’estimations statistiques (Pomero et al. 2004, Baudoin 2008,
Humbert et al. 2009). En effet, ces méthodes appliquées au fémur proximal (Baudoin et al. 2008) ont
montré une précision proche du millimetre en comparaison aux reconstructions issues du CT-Scan et
le temps de reconstruction a été considérablement diminué (5 minutes). Néanmoins, cette méthode
n‘a été évaluée que sur la partie proximale du fémur et nécessite encore une intervention de
I’opérateur assez fastidieuse quant a la numérisation manuelle des contours radiographiques.

L'objectif de cette these est donc d’apporter une contribution dans le domaine clinique pour
une aide au diagnostic, le planning chirurgical et le suivi post-opératoire de patients présentant des
pathologies du membre inférieur, en proposant des méthodes de reconstructions rapides et précises
a partir de radiographies biplanes visant a calculer des indices cliniques 2D et 3D reproductibles.

Dans ce but, nous proposerons et évaluerons une méthode de reconstruction semi-automatique
du membre inférieur s’appuyant sur des modeles paramétrés de fémurs et de tibias et des inférences
statistiques. Cette méthode visera a une estimation tres rapide d’un premier modeéle dit « paramétré
simplifié » du membre inférieur a partir duquel un groupe d’indices cliniques restreint, mais le plus
utilisé en routine clinique, pourra étre calculé.

Conscients que les temps de reconstruction importants rapportés par différents auteurs pour les
méthodes de reconstruction antérieures ne sont pas seulement liés aux algorithmes utilisés mais
dépendent aussi des difficultés rencontrées lors de la numérisation des contours radiologiques sur la
vue de profil, nous allons exploiter, mettre en place et valider un protocole d’acquisition basé sur le
décalage des membres inférieurs proposé par Nodé-Langlois (Nodé-Langlois 2003).

A la base du modeéle « paramétré simplifié » que nous prendrons comme « premier estimé »,
nous calculerons une reconstruction 3D précise et personnalisée du membre inférieur en un temps
relativement réduit. Finalement, et a partir de ce modele précis, nous explorerons et validerons
différents modes de calcul d’'un éventail plus large d’indices cliniques (incluant les torsions et
rotations) afin d’en déduire les plus robustes et pertinents qui pourraient étre standardisés pour une
utilisation en routine clinique.
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Travail personnel

Ce travail de these se décompose en trois parties. Une premiere partie permettra de proposer une
méthode de reconstruction 3D semi-automatique du fémur et du tibia en utilisant des modeéles
paramétrés simplifiés, des inférences statistiques et une technique de déformation dite « As-Rigid-
As-Possible » basée sur I'approche MLS (pour Moving-Least-Squares ou Moindres carrées mobiles).
Cette méthode se décompose en deux parties : une méthode rapide et une méthode précise.

En deuxiéme lieu et en se basant sur les deux méthodes de reconstruction, nous proposerons
différentes méthodes de calcul des indices cliniques utilisés en pratique clinique routiniére que nous
validerons afin de définir les plus reproductibles et les plus précises pour une utilisation clinique.
Finalement, et afin de valider les méthodes de reconstruction et de calcul des indices cliniques, nous
introduirons et validerons un protocole spécifique de prise de radiographies biplanes, ce qui fera
I'objet de la troisieme partie de ce travail.

1 Reconstruction 3D du membre inférieur a partir de modeles
paramétrés et d’inférences statistiques

1.1 Introduction

La méthode semi-automatique de reconstruction 3D du membre inférieur développée dans le cadre
de ce travail de thése s’appuie sur une modélisation paramétrée simplifiée du fémur et du tibia et sur
des inférences statistiques. La constitution d’'une base de données de références de structures
osseuses, la conceptualisation de forme de ces derniéres par des primitives géométriques - la
définition d’un modeéle paramétré simplifié du membre inférieur - et la constitution d’une base de
données de descripteurs de formes associés aux primitives géométriques nous ont permis de mettre
en place un modele d’inférences statistiques. Ces inférences ont pour but d’estimer, a partir de la
connaissance de certains descripteurs (prédicteurs), des parameétres inconnus du modele. Nous
décrirons le calcul et la mise en place de ce modéle d’inférences statistiques.

Nous proposerons deux méthodes de reconstruction du membre inférieur a partir de radiographies
biplanes calibrées. Un premier niveau, reconstruction « rapide », permettra d’obtenir trés
rapidement une reconstruction qui a pour but de calculer un groupe d’indices cliniques restreint,
mais le plus utilisé en routine clinique. Ensuite, et en se basant sur ce premier modeéle, une
reconstruction dite « intermédiaire », c'est-a-dire proche de la solution recherchée, sera calculée
grace a la déformation d’un modele générique paramétré et régionalisé. Un ajustement fin, grace a
des techniques de déformations, de la solution intermédiaire permettra d’obtenir un dernier niveau
de reconstruction plus précis — modele ajusté. Ce modéle final sera utilisé afin de calculer un éventail
plus large d’indices cliniques incluant les torsions et rotations.
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La méthode de reconstruction globale est résumée dans le schéma suivant :

Méthode de reconstruction du membre
inférieur grace au modele paramétré
simplifié et aux inférences statistiques

1 - Construction d’une base de données de références:
Modeles 3D (fémurs + tibias) in vivo + in vitro

g

2- Modélisation paramétrée simplifiée :
Conceptualisation de forme des structures osseuses
par des primitives géométriques

—————— Modeéles génériques

3 - Analyse statistique : 4. Calcul du Modéle Générique
Matrice de corrélation de Paramétré et Régionalisé
Pearson (MGPR)
Régressions linéaires
Systemes d’inférences MGPR
AV 4 Vv

5. Reconstruction 3D

Il 1

5.1 R 5.2
Méthode rapide ¢ e Méthode précise

1 [}

Calcul d’indices
cliniques

Calcul d’indices
cliniques

1.2 Constitution d’une base de données de structures osseuses

Afin d’établir les systemes d’inférences statistiques, nous avons constitué deux bases de données.
D’abord, une base de données de fémurs et de leurs tibias associés, produits de reconstructions
réalisées a partir de radiographies biplanes in vivo. Elle permet de déduire des relations entre les
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parameétres décrivant la forme du fémur et du tibia et d’établir les relations de formes entre ces deux
structures osseuses.

En fin de thése, nous avons également pu disposer d’'une base de données de modeéles de fémurs 3D
uniquement, reconstruits a partir de coupes scanner sur des pieces cadavériques in vitro.

1.2.1 Base de données in vivo

Cette premiére base de données est constituée de fémurs et de tibias provenant de 26 sujets sains,
ne présentant aucune pathologie connue du membre inférieur. Les caractéristiques de ces sujets
sont détaillées dans le Tableau 12.

Ces sujets ont fait I'objet d’études dans le cadre de projets de théses et de master antérieurs
(Bertrand 2005, Sudhoff 2007, Julia 2007). Tous ces sujets ont été radiographiés en utilisant le
systeme de radiographies biplanes EOS™ du Laboratoire de Biomécanique (LBM, ENSAM-CNRS, Paris,
France).

Les reconstructions tridimensionnelles de ces membres inférieurs ont été obtenues en utilisant la
méthode de reconstruction NSCC proposée par Laporte (Laporte 2002) et décrite a la page 80
(section 2.3). Rappelons que cette méthode est basée sur la segmentation manuelle des contours
radiologiques du fémur et du tibia et permet d’obtenir des modéles 3D avec de bonnes précisions.

Tableau 12 : Tableau récapitulatif des caractéristiques des sujets inclus dans I'étude

. Nombre .
Sujets Hommes Femmes Total Age moyen : [Min-Max]
Asymptotiques 22 4 26 24 :[22-31]

Par manque de visibilité en raison du positionnement du patient dans la cabine (image coupée) et de
la forte superposition des membres inférieurs en vue de profil, seuls 45 membres inférieurs (26
droits et 19 gauches) ont pu étre retenus et reconstruits.
Ces fémurs et tibias étant reconstruits grace a une méthode antérieure, les modeéles 3D issus de ces
reconstructions ne permettaient pas d’avoir un fémur et un tibia complet mais 3 objets distincts
(Figure 40) :

e Pour le fémur : un fémur proximal, un fémur distal et la diaphyse fémorale,

e Pour le tibia : un tibia proximal, un tibia distal et la diaphyse tibiale.

1.7

Figure 40 : lllustration des reconstructions issues de la méthode NSCC (Laporte 2002)
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1.2.2 Base de données in vitro

La deuxiéme base de données est constituée de 16 fémurs complets (8 gauches et 8 droits) in vitro.
Les spécimens provenaient du service du don du corps francais. L’'utilisation des spécimens a été
acceptée par le comité d’éthique des Saints Peres aprés lecture du protocole présentant les
conditions d’usage des corps. Des vérifications médicales de I'hépatite C, du HIV, du HTVL1 et 2 ainsi
que des sérologies ont été effectuées afin d’assurer les conditions d’utilisation des sujets. Les
spécimens sont des adultes (hommes entre 56 et 87 ans) ne présentant aucune pathologie du
membre inférieur connue et ont fait I'objet d’études dans le cadre d’une collaboration entre le LAB
(Laboratoire d’Accidentologie et de Biomécanique) et le LBM (Agin and Laporte 2009) dans le cadre
du GDR CNRS Biomécanique des chocs. Tous ces sujets ont été scannés en utilisant le systeme de
tomographie axiale CT-Scan de la marque SIEMENS a I’hopital Cochin (Paris, France) et reconstruits
grace au logiciel de reconstruction Amira© (Computer Systems, USA).

1.3  Modélisation paramétrée simplifiée

A la premiere étape, nous avons défini, pour le fémur et le tibia, un modele paramétré simplifié
(MPS). Il s’agit du résultat de la conceptualisation de la « forme racine » du membre inférieur par des
primitives géométriques. Les primitives géométriques sont les éléments de base du MPS. Il s’agit de
point 3D, de sphéres, de cylindres a sections elliptiques, de cbnes et de segments.

1.3.1 Modéle paramétré simplifié du féemur

Pour chacun des modeles fémurs reconstruits d’apres la méthode NSCC ou coupes scanner, un
modele paramétré simplifié a été calculé (Figure 41).

Point 3D

J \
| |
Objets 3D Primitives I\/Iodéle_s pa_lr_amétrés
géomeétriques simplifiés

Figure 41 : lllustration de la modélisation paramétrée simplifiée du fémur
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1.3.1.1 Le fémur proximal

Chaque modéle 3D a été d’abord régionalisé a 'aide du logiciel « ModelX® » afin de délimiter les

zones anatomiques les plus pertinentes dans le volume 3D.

La diaphyse proximale des modeles NSCC était trés courte et pourtant nécessaire au calcul des

différentes primitives géométriques, elle a été légerement allongée par rapport a sa morphologie

réelle englobant ainsi la région du petit trochanter.

La forme arrondie de la téte fémorale nous a naturellement conduit a la régionaliser de telle sorte

gu’une sphére de moindres carrés puisse modéliser cette région.

Les régions du petit trochanter, du grand trochanter et du col fémoral ont aussi été délimitées
(Figure 42).

Figure 42 : lllustration de la régionalisation du fémur proximal

Finalement la modélisation paramétrée simplifiée du fémur proximal a été définie comme suit
(Figure 43) :

Une sphére de moindres carrés modélisant la téte fémorale.

Deux troncs de cones a sections elliptiques pour le col fémoral. Ce dernier ayant la forme
d’un sablier composé de deux grandes ellipses a ses extrémités et d’une plus petite au
milieu, les deux cones sont donc liés par la section minimale du col fémoral. Les deux
extrémités et la partie la plus étroite du col fémoral sont représentées par trois nuages de
points équirépartis. Une ellipse de moindres carrés est calculée pour chaque nuage de
points. Au total, trois ellipses - dont une commune aux deux cones - sont définies.

Deux cylindres® a sections elliptiques (diaphyse proximale supérieure et diaphyse proximale
inférieure) pour la partie diaphysaire proximale. Chaque cylindre est composé de deux
ellipses. Notons que ces deux cylindres peuvent fusionner pour n’en former qu’un seul.
Considérant la forme non cylindrique de la partie proximale du fémur, nous avons choisi de
la découper en deux parties.

® ModelX est un logiciel de recherche interne aux laboratoires LBM/LIO. Il permet la régionalisation de volumes
3D, du recalage de deux volumes 3D, du calcul d’indices cliniques 3D a partir de volumes 3D, etc.

9 . . . N . , errs

Il s’agit bel est bien de cylindres et non de troncs de cones, comme pourraient le suggérer les différentes
illustrations. Pour des raisons de clarté (lllustration des sections elliptiques des cylindres), ces formes
géométriques ont été légerement exagérées.
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L_ Téte fémorale

Col fémoral

. --- Section
Diaphyse minimale du
proximale col fémoral
supérieure
Diaphyse
proximale
inférieure

Figure 43 : lllustration de la modélisation paramétrée simplifiée du fémur proximal

¢ L’angle cervico-diaphysaire a été lui aussi introduit dans le modele (Figure 44). C'est I'angle
formé entre I'axe du col fémoral (liant le centre de la téte fémorale au barycentre de la
section minimale du col) et I'axe d’inertie principal de la région de la diaphyse proximale.

¢ Trois points 3D :

0 Les barycentres de régions prédéfinies ont été calculés, ce qui a permis de
calculer les points 3D du grand trochanter et du petit trochanter (Figure 44).

0 Point « | »: Point d’intersection de I'axe du col fémoral avec I'axe de la diaphyse
proximale. Puisque ces deux axes ne se croisent jamais, on calcule la distance
minimale « Dint » entre ces deux droites dans I'espace. Le point de la droite « Dint »
qui appartient a I'axe du col est défini comme étant le point « | » (Figure 44).

Axe diaphysaire

Angle cevico-
diaphysaire

Figure 44 : Calcul des paramétres morphologiques du fémur proximal
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Finalement, ce modeéle paramétré simplifié permet de définir des parameétres descripteurs de
formes, qui sont les éléments caractérisant les primitives géométriques. Il s’agit de coordonnées,
d’orientations et de longueurs pour les axes, etc.
La base de données finale des parametres descripteurs est donc composée (Figure 45) :

e Des coordonnées x, y et z, pour chaque point 3D,

¢ Des coordonnées x, y et z du centre (Ctf) et du rayon (Rtf) de la sphére,

e D’une distance (hauteur) liant le centre de [l'ellipse supérieure au centre de l'ellipse

inférieure, pour chaque cylindre a section elliptique et pour chaque tronc de cone,
e Descoordonnées x, y, z du centre, du grand axe et du petit axe, pour chaque ellipse.

Ellipse supérieure
dela diaphyse
proximale supérieure

---Distance entre les
centres des deux
ellipses

Ellipse inférieure
de ladiaphyse
proximale supérieure

Figure 45 : lllustration de quelques descripteurs de formes pour le fémur proximal

¢ Neuf distances supplémentaires ont été calculées a partir de ces données :
0 Distance entre Cft et le centre de I'ellipse supérieure du col fémoral,
Distance entre Cft et le centre de I'ellipse de la section minimale du col fémoral,
Distance entre Cft et le centre de I'ellipse inférieure du col fémoral,
Distance entre Cft et le point « / » - longueur du col fémoral 1,

O O O o

Distance entre le point «/» et le centre de l'ellipse supérieure de la diaphyse

proximale supérieure,

0 Distance entre le point « I » et le centre de I'ellipse inférieure de I'ellipse proximale
supérieure,

0 Distance entre le point « I » et le centre de I'ellipse inférieure de I'ellipse proximale
inférieure,

0 Longueur de I'axe du col fémoral (FNAL) - définie a partir de l'intersection de I'axe
d’inertie principal du col fémoral avec le modéle 3D, tel que défini par Le Bras
(Le Bras et al. 2004),

0 Longueur du col fémoral 2, définie comme la distance entre le centre de I'ellipse

supérieure et le centre de I'ellipse inférieure du col fémoral.

Au total, le fémur proximal comprend 62 parametres descripteurs : les coordonnées (x,y,z) de 11
points 3D, 13 distances, un rayon, 7 grands axes, 7 petits axes et un angle.
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1.3.1.2 Le fémur distal

Comme pour le fémur proximal, les modeles 3D ont été régionalisés a I’aide du logiciel « ModelX » en
accord avec les zones d’intéréts anatomique de I'os.

Les deux condyles fémoraux (interne et externe) présentant une forme arrondie, ces derniers ont été
régionalisés et délimités de sorte que deux spheres de moindres carrés puissent modéliser ces deux
régions.

En ce qui concerne d’autres régions anatomiques, telles que les épicondyles et les bords antérieurs
des condyles, des régions ont été prédéfinies (Figure 46).

!

Figure 46 : lllustration de la régionalisation du fémur distal

La modélisation paramétrée simplifiée du fémur distal est réalisée comme suit :

¢ Deux sphéres de moindres carrés modélisant les condyles, interne et externe, du fémur,

¢ Deux cylindres a sections elliptiques (diaphyse distale supérieure et diaphyse distale
inférieure) pour la partie diaphysaire. Les deux extrémités de chaque cylindre sont
représentées par deux nuages de points équirépartis. Une ellipse de moindres carrés est
calculée pour chaque nuage de points.
Comme pour le fémur proximal, ces deux cylindres peuvent fusionner pour n’en former
gu’un seul, comme c’est le cas pour la modélisation paramétrée d’un fémur entier.

O Ellipse supérieure

de ladiaphyse distale
supérieure

Diaphyse
distale
supérieure

Diaphyse
— distale
inférieure

O Ellipse inférieure
de ladiaphyse distale
inférieure

Condyle Condyle
externe interne

Figure 47 : lllustration de la modélisation paramétrée simplifiée du fémur distal

106



Yasmina CHAIBI Thése de doctorat

Ce modele comprend aussi 4 points 3D représentés par les barycentres de régions prédéfinies (Figure

48):

Les épicondyles : interne et externe
Les bords postérieurs : interne et externe

Cing autres points 3D sont également calculés automatiquement d’apres les travaux de Nodé-
Langlois (2002) (Figure 48) :

Sommets des condyles fémoraux postérieurs : Comme décrit précédemment, la téte fémorale
et les deux condyles ont été modélisés par trois sphéres. Ces trois objets sont calculés dans le
repére fémur (Chapitre 1.3.1). On recherche un plan [];, tel que []; soit tangent a la sphere
modélisant la téte fémorale ainsi qu’aux deux sphéres condyliennes postérieures, les points
de tangence étant considérés comme les sommets postérieurs des deux condyles.

Sommets des condyles fémoraux distaux: Soit [[, un plan orthogonal au plan [];.
L'intersection de ce plan transversal avec la surface distale du fémur donne les deux points
distaux des condyles fémoraux.

Sommet de la trochlée : Soit un plan []; perpendiculaire a [[1et [],. L'intersection de ce plan
sagittal avec la surface inter-condylienne donne une courbe présentant un maximum local
défini comme étant le sommet de la trochlée.

Epicondyle interne

Bord antérieur,
interne

Sommet du condyle
interne postérieur

Sommet du condyle
externe postérieur

&ommet du condyle

interne distal

Bord antéri
externe

Sommetde la
trochlée Sommet du condyle
externedistal

Epicondyle

externe

Figure 48 : lllustration des différents points 3D calculés sur la partie distale du fémur

Ce modeéle paramétré simplifié permet de définir les parametres descripteurs de formes suivants :

Les coordonnées X, y et z, pour chaque points 3D,

Les coordonnées x, y et z du centre et le rayon de chaque sphere,

La distance (hauteur) liant le centre de I'ellipse supérieure au centre de I'ellipse inférieure,
pour chaque cylindre a section elliptique,

Les coordonnées x, y, z du centre, le grand axe et le petit axe, pour chaque ellipse,

Des distances supplémentaires ont été calculées a partir de ces données et sont décrites en
détail a I’Annexe 1.

Au total, le fémur distal comprend 79 parametres descripteurs : les coordonnées (x,y,z) de 15 points

3D, 24 distances, 2 rayons, 4 grands axes et 4 petits axes.
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1.3.1.3 Ladiaphyse fémorale

Une seule primitive géométrique a été retenue pour la diaphyse fémorale : une ellipse pour la
section du milieu. Un nuage de points représentant le milieu de la diaphyse fémorale a été défini.
Une ellipse de moindres carrés a été calculée sur ce dernier (Figure 49).

O Milieu de la diaphyse
fémorale

Figure 49 : lllustration de la modélisation paramétrée simplifiée de la diaphyse fémorale

La base de données pour ce modele est donc composée de 5 parametres descripteurs :
e Des coordonnées (x, y, z) du point 3D représentant le centre de I'ellipse,
¢ Ungrand et un petit axe.
Trois parametres supplémentaires relatifs aux trois modeéles représentant un fémur complet ont été
calculés :
¢ Lalongueur totale du fémur : distance entre le centre de la téte fémorale et le sommet de la
trochlée,
¢ La longueur du fémur : distance entre le centre de la téte fémorale et le milieu des centres
de sphéres condyliennes,
¢ L’angle mécanique du fémur : cet angle est compris entre I’'axe mécanique fémoral (liant le
centre de la téte fémorale au sommet de la trochlée) et I'axe bicondylien distal (liant le
sommet du condyle distal interne au sommet du condyle distal externe).
Cette méme modélisation paramétrée et les mémes descripteurs de formes ont aussi été calculés sur
le modele 3D du fémur complet. Cependant, la diaphyse n’a été représentée que par deux cylindres a
sections elliptiques, I'une pour la partie proximale - ou elle a été rallongée - et I'autre pour la partie
distale. Nous avons jugé la régionalisation précédente inappropriée pour ce type de modele.

1.3.2 Modéle paramétré du tibia

Pour chacun des modeéles de tibias reconstruits d’aprés la méthode NSCC ou scanner, un modele
paramétré simplifié a été calculé (Figure 50).
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Point 3D

X

e

J
. Y. .
Objets« movie » Primitives Modéle paramétré
geometriques simplifiés (MPS)

Figure 50 : lllustration de la modélisation paramétrée simplifiée du tibia

Comme pour le fémur, les différentes parties des modéles 3D de tibias ont été d’abord régionalisées
et paramétrées grace a des primitives géométriques, ce qui a permis de définir des paramétres
descripteurs de formes. Au total, le tibia comprend 120 parametres descripteurs. Les détails de la
modélisation paramétrée du tibia sont décrits a I’Annexe 1.

1.4 Inférences statistiques

A partir des modeles paramétrés des fémurs et des tibias, I'objectif est d’utiliser les bases de
données constituées de descripteurs de formes de ces objets afin de définir des modeéles
d’inférences statistiques. L'inférence statistique est basée sur le principe des régressions linéaires.
Ces dernieres sont utilisées pour estimer statistiquement des variables dites « dépendantes » a partir
d’un ensemble d’autres variables dites « explicatives », appelées aussi « prédicteurs».

Concretement, connaissant une série de parameétres prédicteurs (i.e. saisis manuellement par
I'opérateur sur les radiographies) on cherche a retrouver, de facon statistique, les parameétres du
modele qui sont encore inconnus.

Pour cela, on commence par une analyse des corrélations linéaires inter-parameétres grace a la
matrice de corrélation de Pearson. On définit ainsi les coefficients de corrélation et de
détermination, pour enfin obtenir les fonctions de régressions linéaires qui vont permettre de
réaliser ces inférences statistiques.

1.4.1 Régression linéaire : principe mathématique

Etant donné un échantillon aléatoire (X;,Y;), i = 1,...,n, un modéle de régression simple suppose la

relation affine entre X; et Y; telleque: ¥; = aX; + 5,i=1,..,n.

La régression linéaire consiste a déterminer une estimation des parameétres a et 8 et a quantifier la

validité de cette relation grace au coefficient de corrélation linéaire R.

La régression a k variables explicatives est appelée régression linéaire multiple, et est donnée par :
Yi= a+ BXip +vXip +- 46Xy

Le calcul des coefficients de corrélations inter-paramétres peut se faire grace a la matrice de

corrélation de Pearson.
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1.4.2 Matrice des corrélations de Pearson

La matrice des corrélations de Pearson est tout simplement la matrice des coefficients de corrélation
calculés sur plusieurs variables prises deux a deux.

En général, il s’agit de coefficients de corrélation linéaires de Pearson. C'est donc aussi la matrice des
variances-covariances de variables réduites. La matrice est évidemment symétrique et sa diagonale
est constituée de « 1 », puisque la corrélation d’une variable avec elle-méme est parfaite.

1.4.3 Coefficient de corrélation

Le coefficient de corrélation donne l'ampleur du lien entre deux variables quantitatives. Cette
mesure peut donc démontrer I'existence d’un lien entre une variable indépendante et une variable
dépendante. Le coefficient de corrélation (R) est la standardisation du coefficient de covariance
(0xy). On standardise en divisant la covariance par I'écart-type de chacune des variables. Cela
implique que I'erreur sur les données obéit a la distribution normale. On appelle aussi coefficient de
corrélation la corrélation de Pearson qui est étroitement liée au coefficient de détermination.

1.4.4 Coefficient de détermination

Mathématiquement parlant, le coefficient de détermination R? vaut le carré du coefficient de
corrélation. Sa valeur indique le pourcentage de variation expliquée par la relation entre les deux
variables. Comme sa valeur est le carré d'un nombre variant de -1 a 1, le coefficient varie de 0 et 1.
Ce coefficient a l'avantage d'étre clair, de faciliter la compréhension, de permettre facilement les
comparaisons et de donner une bonne estimation de la mesure des liens entre les variables.

1.4.5 Erreur standard d’estimée (ESE)

On cherchera aussi a estimer I'Erreur Standard d’Estimée (Standard Error of Estimate).

Cette statistique, qui représente I'écart-type des valeurs de la variable expliquée par rapport a la
droite de régression (aussi appelé résidus), permet d'évaluer la précision de I'estimation du modele
étudié.

Soit Yegt la valeur estimée de Y pour une valeur X donnée. Cette valeur estimée peut étre obtenue a
partir de la droite de régression de Y par X, I'erreur standard d’estimé est donnée par :

Z(Y - Yest)z
n

ESE =

1.4.6 Evaluation et résultats

Grace a la modélisation paramétrée simplifiée de 45 fémurs et tibias in vivo, nous avons donc pu
calculer 269 descripteurs de formes pour chague membre inférieur (149 pour le fémur et 120 pour le
tibia).

Ensuite, et afin de définir les inférences statistiques potentielles et les introduire dans la méthode de
reconstruction, nous avons calculé la matrice de corrélation de Pearson de dimension 269 x 269.
Nous avons exploité cette matrice afin de définir les coefficients de corrélation et de détermination.
Nous avons décidé de ne retenir dans le cadre de notre étude que les corrélations avec R?2 > 0.7. Ce
qui signifie que le pourcentage de variation expliquée par la relation entre deux variables devait étre
supérieur a 70%.
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Analysant les résultats dans leur globalité, la matrice n’a montré que trés peu de corrélations

exploitables.

Au regard de la taille de la matrice de corrélation, il nous est difficile de fournir tous les résultats dans

ce document. Néanmoins, le Tableau 13 résume quelques exemples de fonctions de régressions
intéressantes retenues dans cette étude.

Tableau 13 : Exemples de fonctions de régressions, de coefficients de corrélations et de déterminations ainsi
que des erreurs standards d’estimées associées (pour les reconstructions NSCC in vivo)

Variable
ff. X M |
Variable explicative : Fonction de Coel .de ’Coeff de. Erreur Standard oyen‘ne dela
dépendante (a) prédicteur régression corrélations CEGHIEE LR Estimée (ESE) variable
(R) (R?) dépendante
(3)
Longueur
Longueur du tibia totale du a=67.9+07*f 0.8 0.64 8.62 366.4 mm
fémur
Distance : centre .
R , Distance :
téte fémorale — centre tate
centre section . a=-15+05*p 0.89 0.8 1.03 25.3 mm
- fémorale —
minimale du col B
. point « | »
fémoral
Distance
Distance entre les entre les
centres des centres des a=48+08*f 0.86 0.74 1.22 46.2 mm
plateaux tibiaux condyles
fémoraux
Cordonnée ‘Y’ du Longueur du
point ‘grand g a=18.7+09*f 0.99 0.98 2.53 424.6 mm
N fémur
trochanter’
Cordonnée ‘Y’ du Loneueur du
point ‘petit g a=-309+09*p 0.98 0.97 3.09 368.5 mm
) fémur
trochanter’
Distance
Distance entre les entre les
centres des deux a=119+04*p 0.83 0.69 1.32 46.2 mm
plateaux tibiaux épicondyles
fémoraux

Suite a ces régressions, nous avons évalué la matrice de corrélations de Pearson pour les modeles

paramétrés simplifiés des fémurs entiers in vitro (reconstructions issues du CT-Scan).

Cette derniere a montré des résultats plus concluants. En effet, de nouvelles corrélations inter-

parametres sont apparues. Le Tableau 14 résume quelques exemples.
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Tableau 14 : Exemples de fonctions de régressions, de coefficients de corrélations et de déterminations ainsi
que des erreurs standards d’estimées associées (pour les reconstructions CT-Scan in vitro)

. Va‘r |al:tle . Coeff. de Coeff. de Erreur Moyenne de la
Variable explicative : Fonction de . . s .
HependantN(c) prédigteur(f T corrélations détermination Standard variable

(R) (R?) Estimée (ESE) dépendante
ou ﬁlr ﬁz)
Distance : centre
téte fémorale Rayon de la téte a=
(CTF) - fémorale (RTF) 7.7+417%p 0.83 0.7 24 47.2mm
point « | »
Distance : CTF - o=
section minimale | CTF-point « | » 63+0.5%p 0.8 0.66 1.68 22.5mm
du col
a =
Ray"zx‘i‘;rcn‘?dy'e RTFfE:Jz:agl:e“r 11E-02+ 0.4 * B+ 0.90 0.82 0.5 18.8 mm
2.2E-02* B,
a =
Ray°?n‘::r:]‘;ndyle RTFfE:Jz:agl:e”r 0.5+0.3%p+2.7 0.88 0.79 2.9 183 mm
E-02* B,
el
condvles longueur -0.8+1.01* 5+ 0.84 0.71 1.9 51 mm
onay fémorale 6.25E-02 * B,
fémoraux
Coordonnée ‘X’ o=
du point ‘petit Angle cervico- n " 0.93 0.87 - --
trochanter’ diaphysaire 1317-11%F
Coordonnée X' Angle cervico- a=
du point ‘grand ; ! . 0.68 0.68 -- --
trochanter’ diaphysaire 63.2+06*p

En raison d’un accés aux données scanner (in vitro) tres tardif, celles-ci n’ont pu étre utilisées dans la
méthode actuelle de reconstruction. Seule I'inférence de la distance entre le « centre de la téte
fémorale » et « le centre de la section minimale du col » a été intégrée. Néanmoins, ces résultats
sont intéressants, car ils nous permettent de supposer qu’une base de données de modeles 3D issus
de coupes scanner permettra de déterminer un éventail plus large d’inférences statistiques.

Notons aussi que le maillage des modeéles 3D in vivo s’est avéré étre « grossier » (grands polygones),
induisant une régionalisation peu précise et la définition des limites entres deux régions quelque peu
problématique (Figure 51).

Finalement, les modeles reconstruits in vivo sont représentés par 3 objets, rendant la modélisation
paramétrée moins précise (ex : la diaphyse fémorale proximale étant trés courte, le calcul de I'axe
diaphysaire est moins précis).

Figure 51 : Exemple de régionalisation de la partie proximale d’un fémur. A - Régionalisation d’'un fémur
proximal reconstruit grace a la méthode NSCC. B - Régionalisation d'un fémur reconstruit a partir de coupes
scanner
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Connaissant les limites des modeles génériques (fémur et tibia) utilisés pour la méthode de
reconstruction NSCC (modeles incomplets, maillage grossier, régionalisation peu précise), nous avons
introduit de nouveaux modeéles génériques : un fémur, un tibia et un péroné complets que nous
appellerons « Modéle Générique Paramétré et Régionalisé » (MGPR).

1.5 Modeéle Générique Paramétré et Régionalisé (MGPR)

Dans le cadre de cette these nous avons introduit de nouveaux modeéles génériques : un fémur, un
tibia et un péroné complets. Ces derniers ont été reconstruits a partir de coupes scanner
millimétriques d’un sujet sain de sexe masculin a I’aide du logiciel SliceOmatic©.

Les informations relatives aux coupes scanners sont résumées dans le Tableau 15.

Tableau 15 : Informations relatives aux coupes scanner millimétriques

Régions anatomiques Espace entre les coupes Epaisseur des coupes
Diaphyse (fémur et tibia) 8 mm 1 mm
Extrémités (fémur et tibia) 1.5 mm 1mm

Au final, nous disposions d’'un modeéle générique de fémur complet composé de 2372 sommets (4740
polygones) et d’'un modele de tibia complet composé de 2531 sommets (5058 polygones).

Les deux modeles génériques (fémur et tibia) ont été ensuite régionalisés grace au logiciel de
recherche ModelX et paramétrés en accord avec les méthodes décrites au paragraphe 1.3 (Figure
52).

Figure 52 : lllustration de modeles génériques du fémur et du tibia régionalisés ainsi qu’un exemple d’un
fémur paramétré
Pour finir, et pour le besoin de la méthode de reconstruction (qui sera décrite plus loin), nous avons
utilisé les régions et les parameétres descripteurs de formes propres aux modeles génériques afin de
calculer des points caractéristiques permettant une déformation globale, que nous
appellerons « poignées de déformations ».
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Les modeles génériques finaux comprennent donc les poignées de déformation suivantes :

e Pour le fémur (Figure 53) :

= Un point 3D pour le centre de la téte
fémorale et un pour le centre de la trochlée,

= Un point 3D pour le grand trochanter et un
pour le petit trochanter,

= Deux points 3D pour les extrémités distales
des condyles,

= Deux points 3D pour les extrémités
proximales des deux condyles,

= Une spline cubique reliant trois points 3D de
la diaphyse fémorale,

=  Un cercle localisé au niveau de la section
minimale du col fémoral.

Figure 53 : lllustration des poignées de
déformation du fémur

e Pour le tibia (Figure 54) :

= Deux points 3D pour les centres des plateaux
tibiaux visibles seulement en vue de face,

= Deux points 3D pour les bords postérieurs
extrémes des plateaux tibiaux visibles
seulement en vue de profil,

= Un point 3D pour le centre des épines tibiales,

=  Un point 3D pour la malléole interne,

= Une spline cubique reliant trois points 3D de
la diaphyse tibiale.

Figure 54 : lllustration des poignées de
déformation du tibia

1.6 Reconstruction tridimensionnelle du membre inférieur

Une fois I'étude statistique complétée et les prédicteurs définis, des systemes d’inférences ont pu
étre mis en place. Disposant d’'un modele générique paramétré et régionalisé, les différentes étapes
de reconstructions peuvent commencer.
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La méthode de reconstruction globale consiste a numériser une série de primitives gé¢ométriques sur
les deux radiographies afin d’obtenir un modele paramétré simplifié (MPS), estimer un jeu de
parameétres descripteurs plus complet (grace aux inférences statistiques), déformer (grace aux
inférences statistiques et aux algorithmes de déformation) le MGPR en accord avec le MPS pour
obtenir un modéle morpho-réaliste 3D initial rapide, rétro-projeter ce dernier sur les deux
radiographies et corriger manuellement cette solution a I'aide de poignées de déformation pour
obtenir un modele 3D intermédiaire. Une déformation fine peut étre ensuite appliquée a ce dernier
pour obtenir au final un modéle 3D ajusté.

Une premiere étape de reconstruction 3D dite « rapide » a été développée. Cette premiere étape
comprend deux avantages : premieérement, elle permet de calculer de maniére trés rapide une série
d’indices cliniques 2D/3D utilisés en pratique routiniére. Deuxiémement, elle sert de base a la
deuxieme méthode de reconstruction dite « précise ».

1.6.1 Description détaillée de la méthode de reconstruction « rapide »

La méthode de reconstruction « rapide » permet de calculer, dans un premier temps, un modele 3D
paramétré simplifié (MPS) qui servira, dans un deuxiéme temps, au calcul d’'un modele initial
morpho-réaliste 3D rapide.

Les étapes de la reconstruction « rapide » sont résumées dans le schéma suivant :

Numérisation de primitives
géométriques

Base de \
. Moyennes, etc.
données
statistique j

Modele 3D paramétré simplifié

1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
: i
: (MPS) :
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
| |

Inférences et déformation -
Calcul des indices

cliniques

MGPR

v

Solution initiale:
Modele morpho-réaliste 3D rapide \

Méthode
Rapide

Calcul des indices
cliniques

Reconstruction
Précise

1.6.1.1 Calcul du modéle paramétré simplifié (MPS)

Cette étape consiste a numériser sur les deux radiographies les projections des principaux axes du
membre inférieur (axes mécaniques et anatomiques) ainsi qu’une série de primitives géométriques
nécessaires au calcul du repere fémoral, de I'axe du col fémoral et de I’angle cervico-diaphysaire.
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En premier lieu, le rayon moyen de la téte fémorale est calculé a partir des données de la base de
données : RTFmoy = 24 mm. Une sphére avec un rayon RTFmoy est rétro-projetée sur les deux
radiographies. L'opérateur ajuste ces deux projections (en face et en profil) aux contours de la téte
fémorale de facon a obtenir une sphére de rayon RTF personnalisée (Figure 55).

Figure 55 : lllustration de la projection d'une sphére modélisant la téte fémorale sur les deux radiographies

En deuxiéme lieu, 'opérateur numérise sur les deux vues les projections de I'axe fémoral mécanique
3D qui relie deux points 3D : centre de la téte fémorale (CTF) et centre de la trochlée fémorale (CT).

Il numérise aussi les projections sur les deux vues de I'axe fémoral anatomique distal 3D qui relie le
centre de la trochlée fémorale (CT) a un point sur la diaphyse (CD), qui se trouve a 1/3 environ de la
longueur totale de la diaphyse.

Figure 56 : lllustration du point CT (centre de la trochlée) et du point CD (point de la diaphyse) numérisés sur
les deux radiographies

Finalement, I'opérateur numérise les projections de I'axe tibial anatomique/mécanique 3D qui relie
le centre des épines tibiales (CE) au centre distal du pilon tibial (CP), ainsi que deux points sur les
bords postérieurs des plateaux tibiaux (Tl et TE).
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Figure 57 : lllustration du point CE (centre des épines), du point CP (centre du pilon tibial), et des points TE et
Tl (bords postérieurs interne et externe des plateaux tibiaux) numérisés sur les deux radiographies
Apres cette premiére numérisation rapide, deux sphéres sont estimées: l'une pour le condyle
fémoral interne et I'autre pour I'externe. Les rayons de ces deux sphéres sont calculés d’aprées les
valeurs moyennes de la base de données et en fonction du rayon de la téte fémorale maintenant

connue.

Une premiere estimation de la position des spheres sur les deux radiographies est proposée a
I'utilisateur d’aprés les éléments de la base de données de descripteurs de formes (distance entre les
centres des deux sphéres, distance de leur centre par rapport a la trochlée, etc.).

L'opérateur est invité ensuite a ajuster plus finement cette premiére solution.

Le calcul des deux sphéres condyliennes et de I'axe mécanique fémoral nous permet a cette étape de
définir le repére fémoral (Figure 58) tel que décrit a la page 22 (section 1.3.1), qui coincide avec le
repere du genou. C'est ce méme repére qui sera utilisé pour le calcul des parameétres cliniques dans
le repere genou.

Figure 58 : lllustration du calcul du repére fémoral (repére genou/patient)

Ensuite, I'opérateur est invité a numériser deux points supplémentaires sur le col fémoral au niveau
de la section minimale de ce dernier (C1 et C2) et seulement en vue de face. Cette numérisation a
pour but de définir en vue de face le centre entre ces deux points (CC).
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En liant ce point au centre de la téte fémorale numérisée (CTF), on obtient I'axe du col fémoral 2D
(Axe_Col) en vue de face (Figure 59).

C
C2
Schéma représentant le calcul de Schéma représentantlavue
’axe du col fémoral de face de la partie col-téte
fémorale

Figure 59 : lllustration du calcul de I'axe du col fémoral (Axe_Col)

Aussi, I'opérateur doit numériser 4 points sur la diaphyse fémorale proximale en vue de face et 4
autres en vue de profil. En prenant ces points deux a deux sur chaque vue (Figure 60), on calcule
leurs centres en 2D : DD1, DD2, DD3, DD4. En liant les points DD1-DD2 et DD3-DD4, on obtient deux
axes 2D : Axe_Dia_Face et Axe_Dia_Profil. Connaissant ces deux axes en 2D, on peut déduire I'axe
fémoral anatomique proximal 3D (Axe_Dia_3D).

D’autre part, l'intersection de la droite 2D « Axe_Dia_Face » avec |'axe du col fémoral 2D (Axe_Col)
en vue de face nous permet de calculer le point I, ¢. Etant dans un environnement calibré, on peut
retrouver le point I3, appartenant a la droite Axe_Dia_3D (Figure 60).

Da

Axe_Dia_profil

| |

AKe_Dia_Face

Vue de profil

\\\ Vue de face

/,/A';e_Dia_S\D\\

Source de rayons X face Source de rayons X profil

Figure 60 : lllustration de la méthode de calcul de I'axe diaphysaire 3D ainsi que le point I3

118



Yasmina CHAIBI Thése de doctorat

En liant le centre de la téte fémorale 3D « CTF » au point I3p, on obtient I'axe du col fémoral 3D.
Tous ces calculs nous ont donc permis de déduire, a partir de seulement quelques points, |'axe
fémoral proximal 3D, I'axe du col fémoral 3D et I'angle cervico-diaphysaire compris entre ces deux
axes.

Cette premiére reconstruction 3D du membre inférieur nous permet donc d’obtenir une structure
simplifiée (MPS) composée de trois sphéeres, d’un axe fémoral anatomique proximal 3D, d’un axe
fémoral anatomique distal 3D, d'un axe fémoral mécanique 3D, d'un axe tibial
mécanique/anatomique 3D, d’un axe du col fémoral 3D et d’un angle cervico-diaphysaire 3D (Figure
61). Ce modele sera utilisé pour le calcul des indices cliniques « standards ».

Figure 61 : lllustration du modeéle 3D paramétré simplifié (MPS). (1) — Axe fémoral mécanique. (2) - Axe
anatomique fémoral distal. (3) — Axe anatomique fémoral proximal. (4) — Axe du col fémoral. (5) - Axe
mécanique/anatomique tibial. (6)- Angle cervico-diaphysaire « ACD »

1.6.1.2 Calcul du premier estimé du modéle 3D : Modéle initial rapide

Finalement, la reconstruction « rapide » se termine par I'utilisation de la géométrie et la position du
MPS calculé précédemment, afin de déformer et de positionner le modele générique paramétré et
régionalisé (MGPR). En effet, connaissant maintenant, grace au MPS, les rayons et positions exactes
de la téte fémorale et des condyles fémoraux, les longueurs et les positions des diaphyses fémorale
et tibiale, la position des plateaux tibiaux proximaux ainsi que I'angle cervico-diaphysaire, le MGPR
peut étre déformé en accord avec ces connaissances a priori. Nous savons que le MGPR est composé
de poignées de déformations, celles-ci sont associées aux points 3D numérisés par |'opérateur.
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L’association automatique de ces poignées de déformations aux points 3D numérisés implique non
seulement le recalage du MGPR, mais aussi sa déformation pour obtenir au final une solution trés
proche du modele recherché. La technique de déformation utilisée est dite « As-Aigid-As-Possible
deformation » basée sur I'approche MLS (pour Moving-Least-Squares) (Cresson et al. 2008). Cette
approche sera détaillée dans la section suivante.

Apres que le MGPR ait été déformé en accord avec les primitives gé¢ométriques du MPS, il est rétro-
projeté sur les deux radiographies. Cette étape consiste a visualiser sur les deux radiographies (face
et profil) les contours de I'objet 3D. Pour cela, les contours sont extraits des modeles surfaciques puis
projetés sur les deux radiographies. Le modele 3D étant composé d’arétes, I'algorithme proposé par
(Laporte 2002) consiste a extraire les contours (silhouette de I'objet 3D) tangents aux rayons partant
de la source vers les deux radiographies ce qui permet de visualiser le modele initial 3D rapide
(Figure 62).

Figure 62 : lllustration de la solution initiale d'un modéle 3D de fémur rétro-projeté sur deux radiographies :
modéle morpho-réaliste 3D rapide

Ce modele 3D initial rapide peut par la suite étre amélioré par des ajustements successifs grace a des
déformations globale et locale, qui permettront d’aboutir a un modele 3D plus précis (modéle 3D
ajusté). Ces ajustements sont a la base de la reconstruction dite « précise ».
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1.6.2 Description détaillée de la méthode de reconstruction « précise »

Ayant obtenu, grace a la méthode de reconstruction « rapide », un modele 3D initial, ce dernier peut
étre - a cette étape de la reconstruction - ajusté plus finement grace a deux modes de déformations :
global et local. Ces ajustements ont pour but de générer un modele 3D plus précis grace auquel des
indices cliniques 2D/3D plus reproductibles peuvent étre calculés.

Les étapes de la reconstruction « précise » sont résumées dans le schéma suivant :

Solution initiale:
Modele morpho-réaliste 3D rapide

Rétro-projection des contours

l

Ajustement 3D global de la
solution initiale

“V

Auto-amélioration: Modele 3D
Inférences et déformation intermédiaire \/
I e e e e e e e e e e e o o = ——— 1 ]

Calcul des indices
cliniques

Rétro-projection des contours

v’

Correction semi -manuelle des
contours 2D

;

Appariement des contours

\ 4

Modele 3D ajusté \/

Calcul des indices
cliniques

\,

Déformation

Méthode

Précise
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1.6.2.1 Ajustement global du modele 3D initial rapide : Modeéle 3D intermédiaire

Une fois le modele initial 3D rapide rétro-projeté sur les deux radiographies, un ajustement semi-
automatique est effectué. L’ajustement est manuel, car I'opérateur est amené a bouger les poignées
de déformations incorporées dans le modele 3D afin de faire correspondre, le mieux possible, les
contours rétro-projetés aux contours radiologiques. Il est automatique, car a chaque mouvement de
n‘importe quelle poignée de déformation, le modeéle s’auto-améliore grace aux inférences
statistiques et a la technique de déformation dite « As-Rigid-As-Possible déformation » basée sur
I'approche MLS décrite plus bas. Il est a noter qu’a chaque mouvement d’une poignée quelconque,
I’ensemble du maillage est recalculé en temps réel (Figure 63).

Quelques poignées (comme celles assimilées au centre de la téte fémorale et aux centres des
condyles fémoraux) étant associées a un point 3D et a un rayon, I'opérateur peut donc les déplacer
et changer leurs rayons. Le changement du rayon de la téte fémorale, par exemple, engendre une
déformation non seulement sur le maillage de la téte fémorale, mais aussi sur I’'ensemble du modéle
3D. D’autre part, si une déformation est appliquée sur des poignées associées a des prédicteurs
(rayon de la téte fémorale par exemple), des fonctions de régressions vont permettre d’inférer
I’'ensemble des parameétres associés a ces derniers (les rayons des condyles fémoraux par exemple).
Les centres des condyles fémoraux étant des poignées de déformation, le changement d’échelle des
rayons de ces derniers, par inférence statistique, impliquera le repositionnement des poignées et la
déformation de la géométrie du maillage par déformation MLS en accord avec les données de sortie
de la fonction de régression. Au final, un modeéle 3D intermédiaire est disponible (Figure 63C).

Figure 63 : lllustration de la méthode de déformation globale. (A) — Solution initiale rapide du modéle rétro-
projeté. (B) — Correction des poignées MLS : une poignée au niveau du grand trochanter (1), au niveau de la
diaphyse supérieure (2) et au niveau de la section minimale du col fémoral (3). En pointillés rouges : la
solution recherchée. (C) - Modéle déformé : modele intermédiaire

1.6.2.1.1  Approche MLS : Déformation par moindre carrés mobiles

Dans les techniques de reconstructions 3D, basées sur la déformation d’un objet 3D initial, le plus
grand défi est de trouver la transformation optimale permettant de recaler ce modele générique tout
en gardant la cohérence de sa géométrie initiale. Dans ce cas, on fera appel a différents modes de
déformations utilisant des transformations, telles que la transformation rigide, ou I'objet 3D subit
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une translation et une rotation sans mise a I'échelle. Le probléme de cette approche est que 'objet
ne peut pas changer de forme et donc, ne peut qu’étre recalé dans I'espace (recalage rigide). Un
autre type de transformation connue est la transformation affine non uniforme, ou I'objet 3D subit
une rotation, une translation et une mise a I’échelle non uniforme. Cela signifie que la mise a
I’échelle n’est pas la méme selon les trois directions (x, y et z) de I'espace ce qui peut engendrer des
problemes de cisaillement de I'objet. Finalement, si I'objet 3D subit une rotation, une translation et
une mise a I'échelle uniforme (la mise a I'échelle est la méme selon les trois direction (x,y et z) de
I’espace), on parlera de transformation uniforme (Similarity).

Un mode de déformation original et connu sous le nom de « As-Rigid-As-Possible deformation », a
été introduit par Alexa (Alexa et al. 2000). Le point fort de ce mode de déformation est sa capacité a
minimiser les mises a I’échelle et les cisaillements locaux et donc a conserver le plus possible la forme
initiale de I'objet.

Igarashi (lgarashi et al. 2005) utilise ce type de déformation afin de transformer des formes
spécifiques dans I'image. L'image est alors « triangularisée » (composée d’arétes et de sommets) et
un systeme d’équations linéaires de dimension égale au nombre de sommets doit étre résolu,
introduisant ainsi un désavantage majeur en terme de temps de calcul. L'auteur rapporte qu’avec
plus de 300 sommets par image, les calculs ralentissaient considérablement. Afin de réduire le temps
de calcul, Schaefer (Schaefer et al. 2006) a proposé une méthode de déformation de I'image basée
sur le MLS ou le systeme d’équations est grandement réduit. En effet, le MLS est une formalisation
du principe de déformation permettant de résoudre un systéme d’équations plus réduit appliqué a
chaque point de I'image et non globalement a I'ensemble du maillage comme ce fut le cas pour
Igarashi. En résolvant un systeme d’équations plus réduit, Schaefer a été capable de déformer des
images composées de 10000 sommets en temps réel.

« Triangle : [Igarashi 2003]

Rigid transformations
(Rotation & Translation)

« Point: [Shaefer et al. 2006]

Figure 64 : lllustration de la méthode de déformation "As-Rigid-As-Possible" permettant de préserver la
rigidité globale aussi loin que possible grace a des transformations rigides locales (Jeong 2007)

Cette méme technique a été récemment appliquée pour la déformation de maillage de modéles 3D
par Cuno (Cuno et al. 2007).

Notre équipe (Cresson et al. 2009, Cresson et al. 2008) a adapté cette méthode de déformation afin
de recaler les contours d’un modéle 3D avec les contours radiologiques de structures osseuses sur
des radiographies biplanes. C’'est cette méthode qui a été exploitée dans le cadre de cette these, elle
permet de déformer le modele initial en appliquant une transformation uniforme (réduisant ainsi les
effets de cisaillement et les mises a I’échelle non uniformes) a chaque point de la surface du modele
a déformer grace a une optimisation par moindres carrés mobiles.

Le point fort de cette méthode est la rapidité des déformations (sur environ 2500 points d’un
maillage). De plus, elle demande une intervention simple et minimale de l'opérateur qui peut
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controler, en temps réel, les déformations de I'objet en manipulant un nombre limité de poignées de
déformations prédéfinies.

Principes mathématiques de la déformation par MLS :

Soient des points de contrdles P = {p; € R3,i = 1,..., N} associés aux poignées de déformation
prédéfinies dans le modéle 3D initial. Soit Q ={q; € R3,i =1,...,N} les points transformés
correspondants.

Connaissant la correspondance entre les points {p;} et {q;}, le principe général de la méthode est de
définir la transformation de chaque sommet x du maillage. Pour cela, et en nous basant sur le
principe des moindres carrés mobiles, il faut résoudre la transformation qui minimise la somme des
résidus pondérés :

argming_ w;e? (Equation 1)
Ou e; sont les erreurs de positionnement, définies comme suit :

e? = llgi — T (@I (Equation 2)

Et w; sont les poids :
1
Wi aene

(Equation 3)

La fonction d(p;,x) mesure la distance euclidienne entre un point du maillage x et le point de
contrdle p;. Plus la distance est grande, plus la valeur du poids est moindre et donc, moins il existe
d’influence de la poignée p; sur le sommet x.

Le parametre a contrdle le degré d’influence qu’a une poignée sur la déformation du sommet x.

Afin d’obtenir une déformation « as-rigid-as-possible », T, est considérée comme étant une
transformation uniforme : p; = T,(p;) = cRp; — t. Cette derniere applique une rotation (R), une
mise a I'échelle uniforme (c) et une translation (t) du vecteur p; .

La fonction originale (Equation 1) peut étre maintenant découpée en deux systémes. Premierement,
il convient d’estimer la rotation R et la mise a I’échelle uniforme ¢ en minimisant :

argmin g Ziwi”qi - éﬁ(ﬁi)nz (Equation 4)

Deuxiemement, il faut définir la translation optimale :
t=g— CcRp (Equation 5)

Ceci est possible si on superpose les barycentres pondérés p et g tels que :

5 — ZiWiPi ,
D= e (Equation 6)
g — Zividi -
q= e (Equation 7)
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pi=pi—petqi=q—q

L’équation 4 est résolue grace a un procédé de I'algébre linaire basé sur la décomposition en valeurs
singuliéres en utilisant la méthode SVD (pour Singular Value Decomposition) décrite dans (Arun et al.
1987). Les transformations ainsi calculées peuvent étre finalement appliquées a chaque point du
maillage et le modeéle peut étre déformé.

1.6.2.2 Ajustement local du modéle 3D intermédiaire : Modéle 3D ajusté

1.6.2.2.1 Correction des contours

Le modele générique déformé par MLS et inférences statistiques est donc recalé de maniere réaliste
sur les contours radiologiques. Le modele 3D intermédiaire obtenu est suffisant pour calculer les
indices cliniques 3D et 2D. Néanmoins, cette solution ne représente pas encore un modele morpho-
réaliste idéal. Des ajustements sont encore nécessaires, surtout au niveau des épicondyles, des
condyles distaux et des grand et petit trochanters. Pour ce faire, le modéle 3D intermédiaire est
encore une fois rétro-projeté sur les deux radiographies. Notons que ce modele est régionalisé et
que les contours rétro-projetés appartiennent a des régions connues.

La suite de I'étape de reconstruction est équivalente a celle proposée par (Laporte 2002) a la
différence que :

e Les contours, pour 'ensemble du membre inférieur, ne sont plus numérisés manuellement,

¢ Le modeéle générique déformable n’est pas un modéle « aveugle » de dimension quelconque
et situé n’importe ou dans I'espace. En effet, il représente un modeéle personnalisé, proche
de la solution recherchée (en terme de forme et de position) et recalé dans un voisinage trés
proche des contours radiologiques.

L'opérateur peut a cette étape ajuster les contours - aux endroits ou ces derniers sont encore mal
positionnés - aux contours radiologiques (Figure 65A). Pour cela, une méthode dite « MLS 2D » a été
mise en place. La différence par rapport au MLS 3D réside dans le fait que les poignées sont des
points 2D appartenant aux contours de régions spécifiques, ils ne sont pas prédéfinis et I'opérateur
peut les rajouter au fur et 3 mesure du processus de correction. Quand I'opérateur déplace I'une de
ces poignées, les autres points appartenant au méme contour et a la méme région se déforment par
déformation MLS 2D et s’ajustent automatiquement aux contours radiologiques. L'opérateur doit
donc corriger ces contours sur chaque vue séparément et pour chaque région (si besoin est).
Globalement, pour les diaphyses (fémorale et tibiale), la téte fémorale, les condyles fémoraux, cette
méthode fonctionne trés bien. Pour des régions avec de fortes courbures abruptes (passage entre la
base du col et le grand trochanter par exemple : en jaune dans la Figure 65A) |'opérateur doit
procéder, dans de rares cas, a des ajustements points par points manuels.
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Figure 65 : lllustration de la méthode de correction des contours. (A) - Modéle intermédiaire. (B) - Image avec
contours corrigés : Modéele ajusté

1.6.2.2.2 Mise en correspondance des contours

Une fois I'étape de correction finalisée, une correspondance entre les contours rétro-projetés du
modele déformé et les contours corrigés dans les images est mise en place a 'aide de I'algorithme
«Context Shape Matching» (Belongie 2002). Cette technique permet d’associer chaque point du
contour extrait du modéle a un point parmi les contours corrigés dans I'image. L’algorithme est
détaillé dans I’Annexe 2.

1.6.2.2.3  Déformation finale : Modéle 3D ajusté

Une fois I'appariement entre les points des deux contours (région par région) réalisé, on applique
une déformation non linéaire par krigeage optimisé (Trochu 1993) de I'objet 3D et on obtient un
modele tridimensionnel personnalisé et morpho-réaliste dit « ajusté » (Figure 66).

Cette derniere solution est la plus proche, en terme de précision de forme, de la solution recherchée.
Ce modele peut étre utilisé afin de calculer tous les indices cliniques 2D/3D du membre inférieur.
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|

Figure 66 : lllustration de la reconstruction 3D personnalisée et morpho-réaliste finale (ajustée).
(A) - Affichage en mode contours. (B) - Affichage en mode surfacique
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2 Calcul des indices cliniques
2.1  Calcul des indices cliniques a partir du modele paramétré simplifié

La méthode de reconstruction 3D décrite au chapitre 1.6.1, permet de calculer une série d’indices
cliniques 3D et 2D. Le modele reconstruit est un modeéle paramétré simplifié 3D composé de
primitives géométriques personnalisées 3D (spheres, points et axes). Ces derniers peuvent étre rétro-
projetés dans les plans radiographiques, face et profil, ainsi que dans le repére genou (voir chapitre
1.3.1) ce qui permet d’obtenir des indices cliniques 2D.
Les indices cliniques calculés sont les mémes que ceux décrits aux chapitres 1.3 et 1.4 et représentés
dans la Figure 21.
Une fois les principaux axes définis (Figure 61), les indices cliniques suivants sont calculés :
¢ L’angle HKS : angle entre I'axe anatomique distal et mécanique du fémuir,
¢ L’angle HKA (AFTm) : angle entre I'axe mécanique du fémur et I'axe mécanique du tibia,
¢ L’angle cervico-diaphysaire (ACD) : angle compris entre I'axe du col fémoral et I'axe
anatomique proximal du fémur,
¢ Lalongueur du fémur (Lf) : longueur de son axe mécanique,
e Lalongueur du tibia (Lt) : longueur de son axe mécanique/anatomique,
¢ La longueur totale du membre inférieur (Lmi) : longueur de I'axe liant le centre de la téte
fémorale au centre du pilon tibial,
¢ Le diametre de la téte fémorale (DTF) : diamétre de la sphére numérisée par I'opérateur,
¢ La longueur du col fémoral (Lcol) : longueur de I'axe liant le centre de la téte fémorale au
point « | » (point d’intersection du col fémoral avec I'axe fémoral anatomique proximal).
Le Tableau 16 illustre les différents indices cliniques calculés : soit en 3D, soit en projection face et
profil dans les différents reperes. Deux repéres de projections ont été choisis : le repére du fémur et
le repere machine. Ce dernier correspond au repere utilisé en routine clinique.

Tableau 16 : Tableau récapitulatif des différents indices cliniques calculés a partir du modeéle 3D « rapide ».
IC- Indice clinique

X .. IC 2D IC 2D IC 2D IC 2D
Indices cliniques ) i . IC3D . ; . h .
(radio face) (radio profil) (repere fémur face) | (repére fémur profil)
Angle HKS (°) X X X

Angle HKA (°) X X X X X
ACD (°) X X
Longueur axe fémoral (mm) X X X
Longueur axe tibial (mm) X X X
Longueur totale (mm) X X X
Diameétre téte fémorale (mm) X
Longueur du col fémoral X X

2.2  Calcul des indices cliniques a partir du modele ajusté

Une fois la méthode de reconstruction dite « précise » décrite au chapitre 1.6.2 achevée, nous
obtenons un modele 3D du membre inférieur morpho-réaliste, précis, régionalisé et paramétré. Les
régions, les parameétres descripteurs et les reperes anatomiques de ces modeéles sont connus
(chapitre 1.3) et vont nous servir pour calculer les indices cliniques 3D et 2D du membre inférieur.
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Nous allons commencer par détailler le calcul des principaux axes du membre inférieur et définir les
plans de projections nécessaires au calcul des parametres cliniques tels que les torsions et la rotation
fémoro-tibiale. Nous finirons par décrire les différents indices cliniques.

2.2.1 Les principaux axes

Dans la littérature, plusieurs fagcons de calculer les principaux axes, en 2D ou en 3D, ont été
rapportées (Section 1.2 : page 38 ; section 2.2 : page 51 ; section 3.3 : page 68). Néanmoins, nous
n’avons pas pu tous les envisager et explorer dans le cadre de cette thése en raison de leur diversité
et nombre. Par conséquent, et suite aux discussions avec des cliniciens orthopédistes nous avons
choisi d’étudier les plus pertinents.

Axe fémoral mécanique (Figure 67—1) : Compris entre le centre de la sphere (CFT) modélisant la téte
fémorale et le barycentre de la région représentant la trochlée fémorale (CT).

Axes fémoraux anatomiques :
Trois axes ont été choisis d’apres les définitions de (Gray et al. 2002) et (Nagamine et al. 2007) et
décrits dans le Tableau 2.
e Axe fémoral anatomique total (Figure 67-2) : axe liant la trochlée fémorale (CT) au
barycentre de la région représentant le grand trochanter (PG),
e Axe fémoral anatomique distal (Figure 67-3): axe liant la trochlée fémorale (CT) au
barycentre de la section se trouvant a 1/3 de la diaphyse fémorale (CD),
e Axe fémoral anatomique proximal (Figure 67-4) : axe liant les barycentres des deux ellipses
modélisant la partie proximale du fémur (juste en bas du petit trochanter).

Axe tibial mécanique/anatomique (Figure 67-5) : axe liant le barycentre de la région représentant le
centre du pilon tibial (CP) et le barycentre de la région représentant le centre des épines tibiales (CE).

Figure 67 : lllustration des différents axes de références calculés a partir de I'enveloppe 3D du fémur et du
tibia et les régions associées. (1) - Axe fémoral mécanique. (2) - Axe fémoral anatomique total. (3) - Axe
fémoral anatomique distal. (4) — Axe fémoral anatomique proximal. (5) — Axe tibial mécanique/anatomique
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Axes du col fémoral :
Quatre axes ont été définis :

1. Axe du col fémoral « section minimale » (Figure 68 I-a) : droite passant par le col du fémur,
reliant le centre de la téte fémorale (CTF) au centroide de la section minimale du col (Cmini).

2. Axe du col fémoral « section base » (Figure 68 I-b) : axe liant le centre de la téte fémorale
« CTF » au centroide de la section inférieure du col (la base du col fémoral) (Cic).

3. Axe du col fémoral « sections liées » (Figure 68 I-c) : le volume représentant le col fémoral a
été « découpé » en sections équidistantes de 0.5 mm l'une de l'autre de long de I'axe
« section minimale ». Les points de chaque section ont été équirépartis et leur barycentre a
été calculé. Pour finir, une droite de moindres carrées joignant les barycentres de toutes ces
sections a été calculée. Cette droite est une droite « liée », contrainte de passer par le centre
de la téte fémorale (CFT).

4. Axe col fémoral « sections libres » : cet axe est calculé de la méme facon que I'axe du col
fémoral « sections liées », a la différence qu’il n’est pas contraint de passer par le centre de
la téte fémorale.

Figure 68 : lllustration des axes du col fémoral calculés a partir de I'enveloppe 3D du fémur. (I-a) — Axe du col
« section minimale ». (I-b) — Axe du col « section base ». (I-c) — Axe du col « sections liées »

Axes bicondyliens fémoraux :

Deux axes ont été définis :

1. Axe bicondylien postérieur (Figure 69 ll-a): axe liant le sommet postérieur du condyle
interne au sommet postérieur du condyle externe.

2. Axe bicondylien distal (Figure 69 Il-b): axe liant le sommet distal du condyle interne au
sommet distal du condyle externe.

Figure 69 : lllustration des axes bicondyliens calculés a partir de I'enveloppe 3D du fémur. (ll-a) — Axe
bicondylien postérieur. (ll-b) — Axe bicondylien distal
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Axes des plateaux tibiaux :

Deux axes ont été sélectionnés :

Axe des plateaux tibiaux biglénoidien (Figure 70 lll-a) : axe joignant les deux compartiments
tibiaux (les barycentres des régions représentant les glénes tibiales interne et externe).

Axe des plateaux tibiaux postérieur (Figure 70 lll-b) : axe liant les bords postérieurs des
plateaux tibiaux.

Axes bi-malléolaires :

Deux axes ont été choisis :

Axe bi-malléolaire externe (Figure 70 IV-a) : axe passant par les extrémités les plus saillantes
des malléoles interne (sur le tibia) et externe (sur le péroné).
Axe bi-malléolaire distal (Figure 70 IV-b) : axe passant par les extrémités les plus distales des

malléoles interne (sur le tibia) et externe (sur le péroné).

Figure 70 : lllustration des axes des plateaux tibiaux et des axes bi-malléolaires calculés a partir de

I'enveloppe 3D du tibia. (111-a) — Axe des plateaux tibiaux biglénoidien. (Ill-b) — Axe des plateaux tibiaux

2.2.2

postérieur. (IV-a) — Axe bi-malléolaire externe. (IV-b) — Axe bi-malléolaire distal

Les principaux angles 3D

Les angles calculés a partir des axes principaux de I'enveloppe 3D, du fémur et du tibia, sont des

angles 3D. Les projections de ces angles dans le repére machine (en vue de face et de profil) et dans

le repére genou/patient nous donnent les valeurs des angles en 2D. Sont donc calculés :

L’angle HKS : angle entre I'axe fémoral anatomique distal et I'axe fémoral mécanique,

L’angle HKA ou AFTm (angle fémoro-tibial mécanique) : angle entre I'axe fémoral mécanique et

I’axe tibial mécanique/anatomique,

L’angle fémoral mécanique (AFm) : angle entre I'axe fémoral mécanique et I'axe bicondylien distal,

L’angle tibial mécanique (ATm) : angle entre I'axe des plateaux tibiaux (biglénoidien) et I'axe

mécanique/anatomique tibial.

Les angles cervico-diaphysaires (ACD) (trois cas) :

Cas |: angle entre I'axe du col fémoral « section minimale » et 'axe fémoral anatomique

proximal,
Cas Il: angle entre I'axe du col fémoral «section base » et I'axe fémoral anatomique
proximal,
Cas lll : angle entre I'axe du col fémoral « sections liées » et I'axe fémoral anatomique
proximal.
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Le Tableau 17 résume les différents angles calculés a partir d’'un modéle 3D du membre inférieur (Ml)
soit en 3D, soit en projection face et profil dans les différents reperes.

Tableau 17 : Tableau récapitulatif des différents angles calculés a partir du modeéle 3D du Ml

Les angles sz ) Angle2p | .|  Angle2D Angle 2D
& (radio face) | (radio profil) | © (repére fémur face) | (repére fémur profil)
Angle HKS (°) X X X
Angle HKA (°) X X X X X
Angle ATm (°) X X X
Angle Afm (°) X X X
ACD - Cas I () X X
ACD - Cas Il (°) X X
ACD - Cas lll (°) X X

2.2.3 Les angles de torsions et de rotations

Torsion fémorale (TF) : C'est I'angle compris entre I'axe du col fémoral et I'axe bicondylien fémoral,
tous deux projetés sur un plan orthogonal a la diaphyse fémorale.

Disposant de 3 axes représentant |'axe de la diaphyse fémorale, trois plans de projections ont été
définis. Sachant qu’un plan est représenté par un point et une normale (pt, i ), nous avons considéré
un point unique pour les trois plans, a savoir, un point situé au centre de la droite liant le sommet
distal du condyle interne au sommet distal du condyle externe (Pc).

Les trois plans sont donc les suivants (Figure 71) :

e Plan fémoral mécanique ([Jgym) : (Pc, axe fémoral mécanique )

e Plan fémoral anatomique total ([[panT) : (Pc, axe fémoral anatomique total )

* Plan fémoral anatomique distal ([J[panp) : (Pc, axe fémoral anatomique distal )

Figure 71 : lllustration des trois plans de projection pour le calcul des torsions fémorales.

En jaune : [[gy. En rouge : [[gant- En bleu : [[ranp
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Pour finir, nous avons projeté les 4 axes du col fémoral et les deux axes bicondyliens fémoraux sur les
3 plans, ce qui nous a permis de définir 24 torsions fémorales différentes (4 axes du col x 2 axes
bicondyliens x 3 plans)™.

Figure 72 : lllustration d'un exemple de calcul d'une torsion fémorale avec projection de I’axe du col
« sections liées » et de I'axe bicondylien distal sur le plan fémoral mécanique

Torsion tibiale (TT) : C’est I'angle compris entre I'axe des plateaux tibiaux et I'axe bi-malléolaire, tous
deux projetés sur un plan orthogonal a la diaphyse tibiale.
Ne disposant que d’un seul axe représentant la diaphyse tibiale (axe mécanique/anatomique), un
seul plan de projection a été calculé. Le plan tibial mécanique est défini par une normale 1 =
axe mécanique/anatomique tibial passant par le barycentre des plateaux tibiaux (origine du repére
tibial 1.3.2).
Les deux axes des plateaux tibiaux et les deux axes bi-malléolaires sont ensuite projetés sur le plan
tibial mécanique ce qui nous a permis de calculer 4 torsions tibiales différentes.

Rotation fémoro-tibiale (RFT): C'est I'angle compris entre I'axe bicondylien fémoral et I'axe des
plateaux tibiaux, projetés sur un plan orthogonal a I'axe du membre inférieur.
Comme nous l'avons mentionné précédemment, nous disposons de deux axes bicondyliens
fémoraux et de deux axes de plateaux tibiaux. Nous avons choisi les combinaisons suivantes :

*  Axe bicondylien postérieur/ Axe des plateaux tibiaux postérieur

* Axe bicondylien distal / Axe des plateaux tibiaux biglénoidien

10 . . . v . P . / .
L'axe bicondylien distal n’ayant été introduit que récemment, nous n’avons pu valider, dans ce mémoire de

thése, que les torsions fémorales calculées a partir de cet axe projeté sur le plan fémoral mécanique. Au total,
seules 16 torsions fémorales ont pu étre prises en compte.
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Finalement, nous avons projeté tous ces axes sur les 3 plans associés aux axes principaux du fémur
(ITemo [ TranT €t I1ranp)- Au total, nous disposons de 6 fagons différentes de calculer la rotation
fémoro-tibiale.

2.2.4 Les longueurs

Longueur du fémur (Lf) : longueur de I'axe fémoral mécanique,

Longueur du tibia (Lt) : longueur de I'axe tibial mécanique/anatomique,

Longueur totale du membre inférieur (Lmi) : longueur de I'axe liant le centre de la téte fémorale au
centre du pilon tibial,

Longueur du col fémoral (Lcol) : longueur de I'axe liant le centre de la téte fémorale au point « | »
(point d’intersection du col fémoral avec |’axe fémoral anatomique proximal).

A partir de ces 4 modalités de calcul de I'axe du col fémoral, nous avons choisi deux d’entre elles
pour déterminer la longueur du col.

Le Tableau 18 résume les différentes longueurs, 2D et 3D, calculées a partir du modele 3D du
membre inférieur (Ml).

Tableau 18 : Tableau récapitulatif des différentes longueurs calculées a partir du modéle 3D du ML. IC - Indice

clinique
Indices cliniques IF 2D I.C 2D . IC3D
(radio face) (radio profil)
Longueur axe fémoral (mm) X X X
Longueur axe tibial (mm) X X X
Longueur totale (mm) X X X
Longueur du col fémoral (section base) (mm) X X
Longueur du col fémoral (sections liées) (mm) X X

2.2.5 Autres indices cliniques

Diameétre de la téte fémorale (RTF) : diameétre de la sphére modélisant la téte fémorale,
OffSet fémoral : ce parametre est défini comme étant la distance entre le centre de la téte fémorale
et 'axe fémoral anatomique proximal en projection orthogonale (Pajarinen et al. 2004).

e Dia Prox

Figure 73 : lllustration du calcul de I'offSet fémoral
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Longueur de I’axe du col fémoral ou FNAL (pour Femoral-Neck-Axis-Length ) : C'est une distance le
long d’un axe traversant le centre de la téte fémorale, le fat du col fémoral et une partie de
I’épiphyse fémorale proximale (Figure 22).

Tip of Greater Trochanter (TGT) : Ce parameétre est la distance séparant le centre de la téte fémorale
du bord le plus extréme (plus haut) du grand trochanter : « x » dans la Figure 74 (Eggli et al. 1998).
Tip of Lesser Trochanter (TLT) : Ce parametre est la distance séparant le centre de la téte fémorale
du bord le plus extréme (le plus saillant médial) du petit trochanter : « y » dans la Figure 74 (Eggli et
al. 1998).

Figure 74 : lllustration du calcul du TGT et TLT d’apres (Eggli et al. 1998)

Surface de la section minimale du col fémoral (SecMini) : La section minimale du col fémoral étant
représentée par un nuage de points, un polygone a pu étre calculé. La surface de ce dernier est le
parameétre recherché.

Le ‘Tableau 19’ illustre les derniers indices cliniques calculés a partir de I’enveloppe 3D précise d’un
membre inférieur.

Tableau 19 : Tableau récapitulatif des indices cliniques supplémentaires calculés a partir du modeéle 3D du
membre inférieur. IC - Indice clinique

Indices cliniques 2D c2D IC3D
. (radio face) (radio profil)

Diameétre de la téte fémorale (mm) X
OffSet fémoral (mm) X X

FNAL (mm) X

TGT (mm) X

TLT (mm) X

Surface de la section minimale du col (mm?) X
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3 Protocole d’acquisition

Dans les méthodes de reconstructions 3D actuelles, basées sur des radiographies biplanes (face et
profil), 'un des probléemes majeur est la superposition des structures osseuses en vue de profil.
Distinguer, par exemple, le plateau interne de I'externe sur un tibia reléve du défi, méme pour un
opérateur averti. Ce probléme est encore accentué dans le cas de genoux arthrosiques. Une solution
a déja été proposée dans la thése de Nodé-Langlois (Nodé-Langlois 2003) : « Afin de dissocier sur le
pangonogramme sagittal les condyles de chaque genou, les pieds du patient sont décalés selon I'axe
antéro-postérieur. L'articulation métatarso-phallangienne du gros orteil du membre inférieur sain
vient au contact de la vo(te plantaire du pied opposé ».

Nous nous sommes donc inspirés de ce protocole, avec jambes décalées, afin de valider les
méthodes de reconstructions et de calculs d’indices cliniques développées dans le cadre de cette
these. Mais avant, nous nous sommes assurés que cette nouvelle position n’influait pas sur le calcul
des indices cliniques relatifs au membre inférieur et au bassin. Pour cela, nous avons comparé les
indices cliniques obtenus avec la position «standard» (jambes paralleles) avec ceux obtenus avec la
position « jambes décalées ».

3.1.1 Population

Apres avoir obtenu I'accord du comité d’éthique (Comité de Protection de la Personne “CPP 06036”)
et les consentements écrits de tous les sujets, 20 volontaires (15 hommes et 5 femmes, age
moyen : 35 ans [24 —60]) ont été inclus dans cette étude. Les volontaires étaient des sujets sains, ne
présentant aucune pathologie reconnue du membre inférieur.

3.1.2 Les acquisitions radiographiques

Les acquisitions radiographiques ont été réalisées en utilisant le systeme de radiographies biplanes
EOS™ installé au Laboratoire de Biomécanique (LBM, ENSAM-CNRS, Paris, France). Rappelons que ce
systeme effectue une acquisition simultanée de deux radiographies, face et profil, du sujet en
position debout avec de faibles doses d’irradiations (environ 800-1000 fois moins que le CT-Scan et 8
a 10 fois moins que la radiographie conventionnelle sur film (Dubousset et al. 2005, Kalifa et al.
1998)).

En clinique, pour un examen « téte aux pieds », une paire de radiographies calibrées est réalisée avec
le patient en position standard d’acquisition dite « free standing position » (Faro et al. 2004). Ce
dernier se place en position debout, les coudes fléchis et les mains au niveau des joues afin
d’empécher la projection (en vue de profil) des bras sur de le rachis thoracique. La téte est en
position naturelle et le patient regarde droit devant lui (Figure 75A).
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Figure 75 : A — Position «standard » d’acquisition. B — Une paire de radiographies face et profil prise avec le
patient en position standard d’acquisition. C — Un détail de la radiographie montrant la superposition des
condyles fémoraux et des plateaux tibiaux en vue de profil
Pour notre étude, et afin d'évaluer l'influence de la position avec jambes décalées sur le calcul des
indices cliniques, deux acquisitions ont été effectuées. Chaque volontaire a d'abord été placé dans la
cabine, debout avec les jambes paralléles (non décalées) et une paire de radiographies a été réalisée.
Ensuite, et pour une meilleure visibilité des condyles fémoraux (Figure 76C), des plateaux tibiaux et
des malléoles sur la radiographie sagittale, une deuxiéme acquisition a été réalisée ou le sujet recule
légerement le pied gauche et avance le pied droit, indépendamment du fait que les membres soient

sains ou pathologiques (Figure 76).
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Figure 76 : A - Position « jambes décalées ». B — Une paire de radiographies face et profil prise avec le
patient en position « jambes décalées ». C — Un détail de la radiographie montrant une meilleure visibilité
des condyles fémoraux et des plateaux tibiaux
En effet, la base trapézoidale du volume de prise de vue permet un décalage des pieds plus
important si le pied gauche est posé en arriére du pied droit, ce qui facilite la distinction des

malléoles de chacun des membres (Figure 77).

Figure 77 : Vue de haut du systeme d’acquisition EOS™ (Biospace Med) illustrant la position des jambes
décalées. Les pointillés illustrent la base trapézoidale du volume de prise de vue. ‘d’ - la distance entre
I'articulation métatarso-phallangienne du gros orteil du pied gauche et la voute plantaire du pied droit
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3.1.3 Calcul des indices cliniques du membre inférieur et du bassin

Afin de comparer les indices cliniques du membre inférieur, calculés a partir de deux protocoles
radiographiques, nous avons utilisé les modeles paramétrés simplifiés (MPS) issus de la méthode de
reconstruction « rapide ». Il est a noter que ce choix a été fait parce qu’il s’est avéré extrémement
difficile de procéder a la reconstruction 3D « précise » sur des radiographies du protocole
d’acquisition « standard » en raison de la forte superposition des structures osseuses. Aussi, nous
avons rajouté a cette étape la numérisation de I'axe bicondylien distal et I'axe des plateaux tibiaux —
déduits automatiquement par inférence statistique - afin de pouvoir calculer, en plus de HKA, HKS et
ACD, deux angles supplémentaires : I'angle tibial mécanique (ATm) et I'angle fémoral mécanique
(AFm).

Etant donné qu’en routine clinique, I'utilisation de la radiographie conventionnelle implique le calcul
d’un pangonogramme 2D et des indices cliniques 2D associés, nous n’avons considéré a cette étape
de notre étude que les angles 2D projetés en vue de face (dans le repére radiologique) pour garder
une cohérence avec les mesures cliniques.

De plus, nous avons calculé les indices cliniques du bassin et évalué I'influence du protocole « jambes
décalées » sur ces derniers. Pour cela, nous avons utilisé la méthode de reconstruction « rapide » du
bassin décrite par (Baudoin 2008).

Sur chaque radiographie, deux sphéres représentant les acétabulums sont affichées. Les descripteurs
(rayons et centres) qui leur sont associés sont estimés a partir de ceux des tétes fémorales
numérisées par I'opérateur. Celui-ci doit par la suite les ajuster sur la géométrie du bassin. Pour finir,
I’opérateur numérise une ligne représentant la pente sacrée (Figure 78).

Figure 78 : lllustration des primitives géométriques utilisées pour le calcul des indices cliniques pelviens

A partir du centre du sacrum, de l'orientation de la pente sacrée et des acétabulums, une série
d’indices cliniques pelviens décrits par Legaye (Legaye et al. 1998) et Baudoin (Baudoin 2008) sont
calculés (Tableau 20, Figure 79).
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Tableau 20 : Résumé des indices cliniques du bassin décrits par Legaye (1998) et Baudoin (2008)

Les angles Définitions

Incidence pehienne

Angle mesuré entre la perpendiculaire au plateau sacré
passant par son milieu et la droite reliant ce point a I'axe
reliant les centres des tétes fémorales

Pente sacrée

Angle mesuré entre le plateau supérieur du sacrum (S1) et
I’horizontale

Version pehienne

Angle mesuré entre la verticale et la droite joignant le milieu
du plateau sacré a I'axe reliant les centres des tétes
fémorales

Rotation pelvienne

Angle formé entre un plan frontal passant par les centres des
deux acétabulums (plan anatomo-gravitaire) et le plan frontal
du systéme d'acquisition

Bascule du bassin

Angle entre I'horizontale dans le plan anatomo-gravitaire et
l'axe passant par les centres des deux acétabulums.

Incidence
pelvienne

Pente sacrée

Version
pelvienne

Figure 79 : Parametres positionnels et morphologiques du bassin (Legaye 1998)

3.1.4 Evaluation du protocole

Pour les 40 paires de radiographies (20 paires par protocole d’acquisition), un seul opérateur a
effectué les reconstructions 3D « rapides» du membre inférieur (MI) et du bassin. A partir de ces 40

reconstructions, tous les indices cliniques du membre inférieur et du bassin ont été calculés.

Au final :

La valeur moyenne des différences signées pour chaque indice clinique donne I'erreur systématique
(biais) entre les deux mesures. Un test de Student (t-test) pairé a été effectué afin d’évaluer s'il
existait des différences significatives entre les deux mesures. Le test de Bland et Altman (Bland and
Altman 1986), quant a lui, a permis de calculer les intervalles de confiance a 95% sur les différences

Pour chaque indice clinique du membre inférieur, nous disposions de 40 mesures (20 pour le
MI gauche et 20 pour le Ml droit) issues du protocole « standard » et de 40 mesures issues

de celui avec jambes décalées.

Pour chaque indice clinique du bassin, nous disposions de 20 mesures pour le protocole

« standard » et 20 mesures pour celui avec jambes décalées.

entre les deux mesures (voir Annexe 3).
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3.1.5 Résultats

Le test de Student pairé n’a fait apparaitre que deux différences significatives (t-test : p < 0.05) entre
les indices cliniques calculés avec le protocole « standard » et ceux calculés avec le protocole
« jambes décalées ». La moyenne des différences signées est inclue entre 0.0° et 0.9° pour toutes les
mesures, sauf pour la bascule du bassin (t-test : p = 0.047) et la rotation pelvienne (t-test : p = 0.003)
ou la moyenne des différences signées et les 2 écarts-types (2ET) sont respectivement de 1.4° (1.8°)
et 1.4° (3.6°).

Tableau 21 : Résumé des moyennes et des écart-types (2ET) des différences entre les indices cliniques du
membre inférieur et du bassin obtenus avec les deux protocoles d’acquisitions : « standard » et « jambes
décalées ». N.S : Non significatif (p > 0.05). * : Significatif (p < 0.05)

Indices cliniques Valeurs moyennes (°) 2ET (°) Résultats du t-test

HKS 0.0 1.5 N.S

HKA (AFTm) 0.0 1.5 N.S

ATm 0.1 2.3 N.S

AFm 0.0 2.5 N.S

ACD 0.1 3.8 N.S

Incidence pelvienne 0.4 5.0 N.S

Pente sacrée 0.5 4.9 N.S

Version pelvienne 0.9 3.9 N.S
Bascule du bassin 1.4 1.8 *
Rotation pelvienne 1.4 3.6 *

3.1.6 Conclusions et discussions

3.1.6.1 Pour les mesures des indices cliniques du membre inférieur

Comme le montre le Tableau 21, les moyennes des différences signées entre les deux mesures et
pour tous les indices cliniques du membre inférieur sont inférieures a 0.1° (t-test : p > 0.08). Ces
résultats indiquent qu'il n’existe pas de biais significatifs entre les deux mesures. Les intervalles de
confiance a 95% sur les différences entre les deux mesures sont compris entre 1.5° et 3.8°. Ces
résultats signifient qu'il y a une influence trés faible de la position « jambes décalées » sur le calcul
des indices cliniques du membre inférieur.

La valeur des 2ET = 3.8°, pour I'angle cervico-diaphysaire (ACD), pourrait étre due au biais occasionné
par la projection de cet angle en vue de face. En effet, Iutilisation de la radiographie conventionnelle
en routine clinique implique le calcul d’'un pangonogramme 2D et d’indices cliniques 2D associés,
nous n’avons considéré que les angles 2D projetés en vue de face.

Enfin, il faut souligner que dans la position « standard » d’acquisition, il a été trés difficile d'accomplir
la reconstruction 3D « précise » et d'évaluer les indices cliniques 3D. Ce probléme peut étre résolu,
soit par l'utilisation d’un protocole « jambes décalées » — tel que proposé dans ce chapitre —, soit en
introduisant un protocole alternatif avec une paire de radiographies obliques, en plus de la vue
frontale utilisée en routine clinique. Ceci est possible en raison de la trés faible dose d’irradiation du
systeme EOS™; par conséquent, I'une ou l'autre des deux solutions pourrait étre envisagée.
Néanmoins, une étude similaire doit étre effectuée sur des cas présentant des pathologies du
membre inférieur afin de confirmer nos résultats et nos conclusions.
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3.1.6.2 Pour les mesures des indices cliniques du bassin

Comme le montre le Tableau 21, les moyennes des différences signées entre les deux mesures sont
inférieures a 1.5°, signifiant un biais significatif faible. La valeur des 2ET est quant a elle comprise
entre 1.8°et5.0°.

Toutefois, le t-test (test de Student) indique que la différence entre les deux méthodes est
significative pour la bascule du bassin (t-test : p = 0.047) et la rotation pelvienne (t-test : p = 0.003)
mais la valeur des 2ET ne dépasse pas les 3.6°.

Nous devons noter que les valeurs mentionnées ci-dessus intégrent a la fois les incertitudes de
mesures, les différences dues au décalage des deux jambes et, simultanément, les variabilités de
repositionnement du sujet dans le systéme EOS ™ entre les deux mesures.
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4 Validation de la méthode de reconstruction et de calcul des
indices cliniques

4.1 Population

Considérant les résultats de I'étude réalisée au chapitre 3, il a été démontré que la position des
jambes légerement décalées I'une par rapport a I'autre n’a aucune influence sur le calcul des indices
cliniqgues du membre inférieur et tres peu d’influence sur le calcul des indices cliniques du bassin
chez des sujets asymptomatiques. En conséquence, et pour le besoin des méthodes de calcul des
indices cliniques du membre inférieur et des méthodes de reconstructions 3D développées dans le
cadre de cette thése, toutes les radiographies qui ont servi aux études de reproductibilités inter-
opérateurs ont été réalisées suivant le protocole « jambes décalées ».

4.1.1 Sujets sains (in vivo)

Aprés avoir obtenu I'accord du comité d’éthique (Comité de Protection de la Personne “CPP 06036")
et les consentements écrits de tous les sujets, 10 volontaires (9 hommes et 1 femme, age moyen : 31
ans [24 —40]) ont été inclus dans cette étude. Les volontaires étaient des sujets jeunes et sains, ne
présentant aucune pathologie reconnue du membre inférieur.

Tous ces sujets ont été radiographiés en utilisant le systéme de radiographies biplanes EOS™ installé
au Laboratoire de Biomécanique (LBM, ENSAM-CNRS, Paris, France).

4.1.2 Sujets pathologiques (in vivo)

Les sujets pathologiques inclus dans cette études étaient au nombre de 10 (7 hommes et 3 femmes,
age moyen : 71 ans [62-84]). Ces sujets étaient des patients atteints de différentes pathologies du
membre inférieur (gonarthrose, coxarthrose, etc.) pour lesquels un examen radiologique a été
prescrit par un chirurgien orthopédiste dans un cadre clinique pour des besoins de diagnostics
préopératoires (pose de prothése de la hanche). Tous ces sujets ont été radiographiés en utilisant le
systeme de radiographies biplanes EOS™ installé au centre hospitalier de Debré (Paris, France).

4.1.3 Os secs (in vitro)

Pour I'étude de précision de forme in vitro, 11 fémurs secs d’origine inconnue (le sexe et I'dge des
sujets sont aussi inconnus) ont été pris en compte. Ces piéces ont été radiographiées a I'aide du
systeme EOS™ (d’origines diverses) et scannés grace a différents Scanners installés dans différents
centres hospitaliers. Les coupes scanner de chaque fémur ont été utilisées afin d’obtenir des
reconstructions 3D grace au logiciel Amira© (Mercury Computer Systems, USA).
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4.2 Evaluation de la méthode | : Etude de reproductibilité sur des sujets sains
(in vivo)

4.2.1 Meéthode de validation

Des reconstructions 3D « rapide » et « précise » des deux membres inférieurs (gauche et droit) ont
été réalisées pour chaque paire de radiographies. Au total, 20 membres inférieurs ont été inclus dans
cette étude.
Trois opérateurs ont participé a I'étude de reproductibilité. Chacun a reconstruit chaqgue membre
inférieur deux fois. Au total, pour chaque indice clinique, 120 mesures étaient disponibles (3_Op x
2_mesures x 20_Ml).
Rappelons que la méthode de reconstruction « rapide » passe par deux étapes :

e Numérisation de primitives géométriques : Modele paramétré simplifié (MPS),

e Solution initiale : Modeéle 3D initial rapide.
Et que la méthode de reconstruction « précise » passe par deux étapes :

e Déformation globale du modele : Modele 3D intermédiaire,

e Déformation locale (fine) du modele : Modele 3D ajusté.
A chaque étape, un modele 3D et les indices cliniques (IC) associés ont été calculés. La moyenne de
chaque indice clinique ainsi que I'intervalle de confiance a 95% (1C95%) étaient disponibles. L'IC95%
permet d’évaluer la reproductibilité (la fidélité™') des méthodes de calcul des indices cliniques
d’aprés la méthode recommandée par Gluer (Gluer et al. 1995) et par la norme ISO 5725 (voir
Annexe 4).

4.2.2 Résultats et discussions

4.2.2.1 Pour la méthode de reconstruction « rapide »

4.2.2.1.1 A partir des modéles paramétrés simplifiés (MPS)

Les résultats de I'étude de reproductibilité (IC95% et moyennes) pour le calcul des IC a partir des
PMS issus de la reconstruction « rapide » sont rapportés dans les Tableau 22 et Tableau 23.

Tableau 22 : IC95% pour les indices cliniques calculés avec les MPS

Indices cliniques Ic 2D Ic 2D IC3D IC 2D IC 2D
(radio face) | (radio profil) (repére fémur face) |(repére fémur profil)
HKS (9 1,4 1,6 1,4

HKA (9 0,7 0,9 0,8 1,2 0,9
ACD (9 49 4,7
Longueur du col (mm) 3,6 3,5
Longueur du fémur (mm) 2,5 2,5 2,5
Longueur du tibia (mm) 2,2 2,3 2,3
Longueur totale (mm) 1,6 1,6 1,6
Diamétre téte fémorale (mm) 2,2

"la reproductibilité (ou fidélité) est I’étroitesse de I'accord entre les résultats. Une méthode est dite « fidele »
si les erreurs aléatoires sont de faible amplitude (Humbert 2009).

144



Yasmina CHAIBI Thése de doctorat

Tableau 23 : Moyennes des indices cliniques calculés avec les MPS

) .. IC 2D IC 2D IC 2D IC 2D
Indices cliniques ) . . IC3D . ) . , .
(radio face) | (radio profil) (repéere fémur face) [(repere fémur profil)
HKS (9 38 5,4 4,6

HKA (9 177,8 174,9 174,2 177,6 175,1
ACD (9 131,4 128,7
Longueur du col (mm) 52,2 53,6
Longueur du fémur (mm) 441,2 4424 4427
Longueur du tibia (mm) 381,0 382,4 382,8
Longueur totale (mm) 829,5 832,1 832,6
Diametre téte fémorale (mm) 47,2

Discussion et conclusions partielles

Les résultats de cette étude montrent qu’il est possible de calculer, grace a une saisie directe, des
indices cliniques (IC) « standard » avec une bonne précision. En effet, les valeurs moyennes des IC 2D
sont toutes proches de celles décrites dans la littérature (Tableau 3, Tableau 5 et Chapitre 1.4).
Néanmoins, il est a noter que les valeurs des angles 2D calculés dans les repéres fémur et
radiologique, sont toujours sous- ou sur- évaluées par rapport aux valeurs 3D réelles. A titre
d’exemple, 'ACD est surévalué de 2.7° en projection de face. Ceci peut s’expliquer par le biais
occasionné lors de la rotation de la hanche. Ceci confirme I'influence du positionnement du sujet sur
la précision de la mesure 2D réalisée.

L'étude de reproductibilité inter-opérateurs sur les IC angulaires 2D (indices généralement exploités
en cliniqgue) montre que les IC95% sont inférieurs a 1.5°. Pour I’'HKA 2D par exemple, I'lC95% est
compris entre 0.7° et 1.2° ce qui montre une meilleure reproductibilité que celle rapportée par
Odenbring (Odenbring et al. 1993) (1C95% = 2°).

En ce qui concerne I'ACD 2D, I'lC95% est égal a 4.9°, valeur encore élevée mais meilleure que celle
rapportée par Nelitz (Nelitz et al. 1999) (IC95% = 17.1°). Le résultat de notre étude peut s’expliquer
par la numérisation des 4 points 2D en vue de profil (pour le calcul de I'axe diaphysaire proximal 2D)
qui est encore imprécise et variable d’'un opérateur a 'autre.

Les IC95% pour les IC angulaires 3D sont < 1.6° sauf pour 'ACD (IC95% = 4.7°). Il n’existe, a notre
connaissance, aucune étude de reproductibilité sur le calcul d’indices cliniques 3D obtenus a partir
de modeles simplifiés. Les comparaisons n’ont donc pas pu étre réalisées.

Pour finir, tous les 1C95% pour le calcul des longueurs du membre inférieur sont < 2.5 mm, égal a
2.2 mm pour le diametre de la téte fémorale et autour de 3.5 mm pour la longueur du col fémoral.
Toutes ces valeurs sont cliniqguement acceptables.

4.2.2.1.2  Pour I’étape « solution initiale » : Modéles 3D initiaux rapides

Indices cliniques gonométriques

Les résultats de I'étude de reproductibilité, IC95% et moyennes, sont rapportés dans les Tableau 24
et Tableau 25.

145



Yasmina CHAIBI

Thése de doctorat

Tableau 24 : 1C95% pour les indices cliniques gonométriques calculés a partir de modeéles 3D initiaux rapides

Indices cliniques Ic 2D Ic 20 IC 3D Ic 20 Ic 20
(radio face) | (radio profil) (repére fémur face) (repére fémur profil)
HKS (9 0,9 1,1 1,1
HKA (9 0,7 0,8 0,7 1,0 0,9

AFm (°) 2,9 2,7 2,7

ATm (°) 3,7 3,6 3,9
ACD (Section Mini) (°) 3,8 3,7
ACD (section base) (°) 3,8 3,7
ACD (Sections liées) (°) 3,8 3,7
Longueur du col (section base) (mm) 2,4 2,4
Longueur du col (sections liées) (mm) 2,5 2,4
TGT (mm) 2,8
TLT (mm) 2,0
Surface de la section minimale du Col (mm?) 82,3
Longueur FNAL (mm) 2,9 2,7
OffSet fémoral (mm) 2,8 2,6
Diamétre téte fémorale (mm) 1,6
Longueur fémur (mm) 2,5 2,4 2,4
Longueur tibia (mm) 2,2 2,3 2,3
Longueur totale (mm) 1,6 1,6 1,6

Tableau 25 : Moyennes des indices cliniques gonométriques calculés a partir de modeéles 3D initiaux rapides

Indices cliniques IC 2D Ic 2D IC 3D IC 2D IC 2D
(radio face) |(radio profil) (repére fémur face) | (repére fémur profil)
HKS (9 4,1 6,1 5,0
HKA (9 177,8 174,9 174,2 177,5 175,1
AFm (°) 91,6 92,4 92,4
ATm (°) 88,6 88,0 88,5
ACD (Section Mini) (°) 130,7 128,9
ACD (section base) (°) 131,0 129,3
ACD (Sections liées) (°) 131,1 129,3
Longueur du col (section base) (mm) 52,7 53,8
Longueur du col (sections liées) (mm) 52,7 53,8
TGT (mm) 4,7
TLT (mm) 60,5
Surface de la section minimale du Col (mm?) 819,7
Longueur FNAL (mm) 98,9 100,8
OffSet fémoral (mm) 39,6 42,5
Diamétre téte fémorale (mm) 47,3
Longueur fémur (mm) 442,0 443,1 443,3
Longueur tibia (mm) 381,0 382,4 382,8
Longueur totale (mm) 829,5 832,1 832,6

Discussion et conclusions partielles

L'étude de reproductibilité réalisée a partir de modeles 3D initiaux montre que les moyennes des
valeurs 2D/3D de I'AKS, 'HKA, I’ACD, des longueurs du membre inférieur ainsi que du diamétre de la
téte fémorale sont trés proches de celles obtenues grace au modele 3D paramétrés simplifié (MPS).

Ceci indique que la solution 3D initiale est relativement bien positionnée. Elle reste néanmoins

insuffisante pour calculer les indices cliniques 3D avec une grande précision comme le montrent les
IC95% qui varient entre 0.7° et 3.7° pour les valeurs angulaires, entre 1.6 mm et 2.4 mm pour les
valeurs des longueurs du membre inférieur, et sont inférieurs a 3 mm pour les autres parametres.

Néanmoins, ces modéles sont proches de la solution recherchée en terme de morpho-réalisme et

position et peuvent étre utilisés avec fiabilité pour la suite de la méthode de reconstruction.
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Les torsions fémorales

Les résultats de I'étude de reproductibilité, IC95% et moyennes, sont rapportés dans les Tableau 26
et Tableau 27.

Tableau 26 : 1C95% pour les torsions fémorales calculées a partir de modéles 3D initiaux rapides

Les plans de projection Les axes bicondyliens Les axes du col fémoral 1C 95%
Section base 6,1
Plan fémoral i i Sections liées 6,1
, . Axe bicondylien - -
mécanique L. Sections libres 6,1
postrérieur - —
Section minimale 6,1
Section base 6,2
Plan fémoral i . Sections liées 6,1
i Axe bicondylien = 2
anatomique total L. Sections libres 6,2
postérieur : =
Section minimale 6,1
Section base 6,0
Plan fémoral i X Sections liées 6,0
. . Axe bicondylien : =
anatomique distal .. Sections libres 6,0
postérieur - .
Section minimale 6,1
Section base 6,6
Plan fémoral X X Sections liées 6,5
) ) Axe bicondylien : =
mécanique distal Sections libres 6,5
Section minimale 6,5

Tableau 27 : Moyennes des torsions fémorales calculées a partir de modeéles 3D initiaux rapides

Les plans de projection | Les axes bicondyliens Les axes du col fémoral Moyennes (°)
Section base 12,5
Plan fémoral . . Sections liées 10,4
) . Axe bicondylien - -
mécanique L. Sections libres 16,3
postrérieur - .
Section minimale 11,6
Section base 14,8
Plan fémoral . . Sections liées 12,9
. Axe bicondylien = :
anatomique total L. Sections libres 18,2
postérieur - -
Section minimale 14,0
Section base 8,4
Plan fémoral i i Sections liées 6,5
. . Axe bicondylien = 2
anatomique distal . . Sections libres 11,9
postérieur
Section minimale 7,6
Section base 10,7
Plan fémoral . ) Sections liées 8,6
, ) Axe bicondylien = =
mécanique distal Sections libres 14,5
Section minimale 9,8

Discussion et conclusions partielles

L'avantage majeur de cette étape est la possibilité de calculer les torsions fémorales (TF) qui
n’étaient pas accessibles a partir du modele MPS 3D.

Le modele 3D n’étant qu’une solution initiale, les résultats de I'étude de reproductibilité obtenus ne
sont pas exploitables. Néanmoins, les IC95% pour le calcul des torsions fémorales sont tous inférieurs
a 6.7°, ce qui équivaut au résultat de reproductibilité du calcul de la TF a partir de coupes IRM obtenu
par Schneider (Schneider et al. 1997) (IC95% = 6.2°). Ce résultats indique que le positionnement
manuel des 3 spheres et le calcul de I'angle ACD a I'étape de la reconstruction « rapide » ont été
relativement reproductibles, mais qu’un ajustement plus fin du col fémoral est encore souhaitable.
Finalement, les moyennes des valeurs de cet indice varient entre 6.5° et 18.2°, ce qui reste dans les
marges de valeurs rapportées dans la littérature (Tableau 7).
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Les rotations fémoro-tibiales

Les résultats de I'étude de reproductibilité, IC95% et moyennes, sont rapportés dans les Tableau 28
et Tableau 29.

Tableau 28 : 1C95% pour les rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modeéles 3D initiaux rapides

Les axes des
Les plans de projection Les axes bicondyliens o 1C 95%
plateaux tibiaux
Axe bicondylien Biglénoidien 45
Plan fémoral distal 3 ’
mécanique Axe bicondylien L.
L. Posterieur 4,1
postérieur
Axe bicondylien C
) i Biglénoidien 4,5
Plan fémoral distal
anatomique distal Axe bicondylien -
o Postérieur 4,7
postérieur
Axe bicondylien e
Plan fémoral distal Biglénoidien 4,5
anatomique total i i
q e b|c<')n.dyllen Postérieur 4,1
postérieur

Tableau 29 : Moyennes des rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modeéles 3D initiaux rapides

Les plans de projection

Les axes bicondyliens

Les axes des
plateaux tibiaux

Moyennes (°)

Axe bicondylien

. Biglénoidi 5,9
Plan fémoral distal LA
mécanique Axe bicondylien L.
- Postérieur 5,7
postérieur
Axe bicondylien Biglénoidi 58
Plan fémoral distal L '
anatomique distal Axe bicondylien L.
L. Postérieur 5,5
postérieur
Axe bicondylien
' Biglénoidi :
Plan fémoral distal ‘glenoidien e
anatomique total Axe bicondylien -
- Postérieur 5,7
postérieur

Discussion et conclusions partielles

Grace a cette étape, la rotation fémoro-tibiale a pu étre calculée. Les valeurs moyennes de cet indice
varient tres peu, entre 5.5° et 5.9°. Les IC95% ne sont pas encore exploitables mais sont inférieurs a
5°. Ceci indique que le positionnement des primitives géométriques telles que les 2 sphéres pour les
condyles fémoraux et les deux points pour les plateaux tibiaux postérieurs a I'étape de la
reconstruction « rapide », a été assez reproductible entre les 3 opérateurs et suffisant pour obtenir
une solution initiale exploitable pour la suite de I'étape de reconstruction.

Les torsions tibiales

Les résultats de I'étude de reproductibilité, IC95% et moyennes, sont rapportés dans les Tableau 30
et Tableau 31.
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Tableau 30 : 1C95% pour les torsions tibiales calculées a partir de modéles 3D initiaux rapides

Les axes des

Le plan de projection L Les axes bi-malléolaires 1C 95%
plateaux tibiaux
" Biglénoidien Ex'Ferne il
Plan tibial Distal 5,0
mécanique/ anatomique L. Externe 5,5
Postérieur -
Distal 5,4

Tableau 31 : Moyennes des torsions tibiales ca

Iculées a partir de modéles

3D initiaux rapides

Les axes des
Le plan de projection . Les axes bi-malléolaires Moyennes (°)
plateaux tibiaux
ey Externe 31,9
L Biglénoidien -
Plan tibial Distal 34,2
mécanique/ anatomique L. Externe 36,5
Postérieur -
Distal 38,8

Discussion et conclusions partielles

Comme pour les TF et RFT, 'un des avantages de cette étape est la possibilité de calculer les torsions

tibiales (TT). Les valeurs moyennes de cet indice varient entre 31.9° et 38.8°, ce qui reste dans les

intervalles de normalité décrits dans la littérature (Tableau 8). Les 1C95% ne sont pas encore

exploitables a ce stade de la reconstruction et varient entre 5.0° et 5.5°, résultats proches de ceux

rapportés par Schneider (Schneider et al. 1997) lorsqu’appliqué aux coupes IRM (IC95% = 5.4°).

Puisque le calcul et le positionnement de la solution initiale 3D dépendent du modele simplifié et

donc de la numérisation manuelle des primitives géométriques a |'étape de la reconstruction

« rapide », ces résultats indiquent que le positionnement des deux points sur les plateaux tibiaux

postérieurs par les 3 opérateurs a été relativement reproductible.
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4.2.2.2 Pour la méthode de reconstruction « précise »

4.2.2.2.1

Indices cliniques gonométriques

Pour I'étape de la « Déformation globale » : Modeéles 3D intermédiaires

Les résultats de I'étude de reproductibilité, IC95% et moyennes, sont rapportés dans Tableau 32 et

Tableau 33.

Tableau 32 : 1C95% pour les indices cliniques gonométriques calculés a partir de modeéles 3D intermédiaires

Indices cliniques I€ 20 Ic 2D IC3D IC 2D I€ 2D
(radio face) | (radio profil) (repére fémur face) | (repere fémur profil)
HKS (%) 0,6 0,8 0,7
HKA (°) 0,4 0,8 0,7 0,5 0,7

AFm (°) 1,4 1,3 1,3

ATm (°) 2,7 2,6 2,7
ACD (Section Mini) (°) 3,0 3,0
ACD (section base) (°) 2,7 2,7
ACD (Sections liées) (°) 3,1 3,1
Longueur du col (section base) (mm) 1,8 1,8
Longueur du col (sections liées) (mm) 1,9 1,9
TGT (mm) 2,0
TLT (mm) 3,0
Surface de la section minimale du Col (mm?) 82,1
Longueur FNAL (mm) 2,0 2,0
OffSet fémoral (mm) 2,2 2,2
Diametre téte fémorale (mm) 1,4
Longueur fémur (mm) 1,9 1,8 1,8
Longueur tibia (mm) 2,2 2,3 2,3
Longueur totale (mm) 1,6 1,6 1,6

Tableau 33 : Moyennes des indices cliniques gonométriques ca

Iculés a partir de modéles

3D intermédiaires

Indices cliniques i€ 2D Ic 2D IC3D Ic 2D Ic 2D
(radio face) | (radio profil) (repére fémur face) [ (repére fémur profil)
HKS (%) 3,8 5,6 4,7
HKA (%) 177,6 174,8 174,1 177,4 175,1
AFm (%) 90,4 91,3 91,3
ATm (°) 89,5 89,0 89,6
ACD (Section Mini) (°) 128,8 127,1
ACD (section base) (°) 128,7 126,9
ACD (Sections liees) (°) 128,7 127,1
Longueur du col (section base) (mm) 52,7 53,8
Longueur du col (sections liées) (mm) 52,5 53,6
TGT (mm) 2,2
TLT (mm) 60,4
Surface de la section minimale du Col (mm?) 824,5
Longueur FNAL (mm) 98,0 100,1
OffSet fémoral (mm) 40,9 43,5
Diamétre téte fémorale (mm) 47,1
Longueur fémur (mm) 442,2 443,4 443,6
Longueur tibia (mm) 381,0 382,4 382,8
Longueur totale (mm) 829,5 832,1 832,6
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Discussion et conclusions partielles

L'étude de reproductibilité réalisée a partir des modeles 3D intermédiaires montre que les IC95%
pour les parametres angulaires 3D (HKA, HKS, AFm et ATm) varient entre 0.7° et 2.6° avec une
amélioration pour le calcul de I'AFm et I’ATm par rapport a la solution initiale. Ces résultats se
rapprochent de ceux obtenus par Nodé-Langlois (Nodé-Langlois 2003).

En ce qui concerne I’ACD 3D, les IC95% varient entre 2.7° et 3.1°, indiquant que I'axe du col fémoral
calculé avec une droite passant entre le centre de la téte fémorale et le centre de la base du col est
légerement plus reproductible (IC95% = 2.7°) que les autres et légérement moins fidéle que celui
calculé par Beaudoin (Baudoin 2008) (IC95% = 1.8°).

Pour les ACD 2D, les IC95% sont les mémes que pour les ACD 3D et meilleurs que ceux obtenus par
Broughton (Broughton et al. 1989) (IC95% = 12.6°) et Nelitz (Nelitz et al. 1999) (IC95% = 17.1°).

Pour la longueur FNAL 3D et le diametre de la téte fémorale 3D, nos résultats montrent des valeurs
moyennes et des reproductibilités identiques a celles obtenus par Baudoin (Baudoin 2008) (Tableau
9).

Les IC95% pour les longueurs 3D du membre inférieur varient entre 1.6 mm et 1.8 mm avec une
amélioration pour le calcul de la longueur fémorale (IC95% = 1.8 mm) par rapport a la solution
initiale (1C95% = 2.4 mm). Les moyennes de ces longueurs se situent dans les intervalles de
normalités décrits dans la littérature (Tableau 3).

Pour les IC 2D angulaires, les IC95% varient entre 0.4° et 2.7°. Pour I’'HKA 2D, I'lC95% est inférieur a 1°
ce qui offre une meilleure reproductibilité que celle rapportée par Odenbring (Odenbring et al. 1993)
(1C95% = 2°).

Nous remarquons aussi que la valeur moyenne de I'angle HKS 2D en projection de face (radio) est
sous-évaluée de 2° par rapport a sa valeur réelle 3D. Aussi, la valeur moyenne de I'angle HKA 2D en
projection de face est surévaluée de 3.5° par rapport a sa valeur réelle en 3D, tandis que sa valeur en
projection de profil est identique a celle en 3D. Ceci peut s’expliquer par les effets de flessum du
membre inférieur. Deltour (Deltour et al. 2005), par exemple, identifie la cause d’erreur créée par un
flessum. En effet, pour une gonométrie calculée de face, un flessum radiographié en rotation externe
du membre inférieur induira un varus, tandis que la rotation interne réalisera un valgus. Ceci nous
montre I'avantage du calcul de cet angle en 3D.

Pour finir, les valeurs moyennes des IC 2D/3D sont trés proches de celles décrites par les différents
auteurs (Tableau 3, Tableau 5, Tableau 9 et Chapitre 1.4).
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Les torsions fémorales

Les résultats de I'étude de reproductibilité, IC95% et moyennes, sont rapportés dans les Tableau 34

et Tableau 35.

Tableau 34 : 1C95% pour les torsions fémorales calculées a partir de modéles 3D intermédiaires

Les plans de projection| Les axes bicondyliens Les axes du col fémoral 1C 95%

Section base 3,9

Plan fémoral . . Sections liées 3,8
L. Axe bicondylien - -

mécanique L. Sections libres 4,6
postrérieur - —

Section minimale 3,8

Section base 3,9

Plan fémoral . . Sections liées 3,9
. Axe bicondylien : :

anatomique total , . Sections libres 4,4
postérieur - —

Section minimale 3,8

Section base 3,8

Plan fémoral . . Sections liées 3,8
. . Axe bicondylien - -

anatomique distal L. Sections libres 4,7
postérieur : =

Section minimale 3,8

Section base 4,5

Plan fémoral . . Sections liées 4,4
.. Axe bicondylien : :

meécanique distal Sections libres 51

Section minimale 4,4

Tableau 35 : Moyennes des torsions fémorales calculées a partir de modéles 3D intermédiaires

Les plans de projection| Les axes bicondyliens Les axes du col fémoral Moyennes (°)

Section base 12,7

Plan fémoral . . Sections liées 10,7
.. Axe bicondylien - -

mécanique L. Sections libres 15,5
postrérieur ) —

Section minimale 11,9

Section base 14,6

Plan fémoral . . Sections liées 12,8
. Axe bicondylien 2 :

anatomique total L. Sections libres 17,2
postérieur : —

Section minimale 13,9

Section base 9,3

Plan fémoral . . Sections liées 7,4
. . Axe bicondylien 2 :

anatomique distal .. Sections libres 12,0
postérieur ; .

Section minimale 8,6

Section base 11,3

Plan fémoral . . Sections liées 9,3
.. Axe bicondylien 2 -

mécanique distal Sections libres 14,1

Section minimale 10,5

Discussion et conclusions partielles

Les résultats de I'étude de reproductibilité pour le calcul des torsions fémorales (TF) nous permettent
de faire ressortir trois points importants. Tous d’abord les TF calculées avec I'axe bicondylien distal
(indépendamment de I'axe du col fémoral choisi) sont les torsions les moins reproductibles
(4.3°<1C95% < 5.2°).
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Ensuite, il apparait que les plans de projection ne semblent pas influer sur la reproductibilité du
calcul des TF obtenues a partir de I'axe bicondylien postérieur. En effet, pour chaque plan de
projection, les IC95% varient entre 3.8° et 4.7° et leurs valeurs sont toujours les plus élevées pour les
TF utilisant I'axe du col fémoral calculé a partir des sections du col ne passant pas par le centre de la
téte fémorale. Les autres trois axes du col fémoral semblent é&tre au méme niveau de reproductibilité
(1C95% = 3.8°). Finalement, les valeurs moyennes des différentes TF nous indiquent une autre
information. Il semblerait, d’apres les résultats obtenus, que la projection des 3 axes du col (en
excluant I'axe le moins reproductible) et I'axe bicondylien postérieur (en excluant I'axe bicondylien
distal) sur le plan fémoral anatomique distal sous-évalue les valeurs des TF, tandis que la projection
de ces mémes axes sur le plan anatomique total les surévalue. Finalement, les valeurs des TF
calculées a partir des projections des 4 axes sur le plan fémoral mécanique semblent étre les
moyennes entre les TF projetées sur les deux autres plans. Ne connaissant pas les valeurs exactes des
TF, nous proposons de garder le plan fémoral mécanique comme plan de projection et I'axe
bicondylien postérieur comme I'axe des condyles fémoraux. Pour ce qui est de I'axe du col fémoral,
les 3 axes semblent possibles.

Les rotations fémoro-tibiales

Les résultats, IC95% et moyennes, sont rapportés dans les Tableau 36 et Tableau 37.

Tableau 36 : IC95% pour les rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modéles 3D intermédiaires

Les axes des
Les plans de projection Les axes bicondyliens . IC 95%
plateaux tibiaux

Axe bicondylien

Biglénoidien 4,3
Plan fémoral distal =z
meécanique Axe bicondylien L.
o Postérieur 3,2
postérieur
Axe bicondylien
; ) Y Biglénoidien 4,4
Plan fémoral distal
anatomique distal Axe bicondylien
‘s Postérieur 3,3
postérieur
Axe bicondylien s
) i Biglénoidien 4,3
Plan fémoral distal
anatomique total Axe bicondylien L.
Postérieur 3,2

postérieur

Tableau 37 : Moyennes des rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modéles 3D intermédiaires

Les axes des
Les plans de projection Les axes bicondyliens . Moyennes (°)
plateaux tibiaux

Axe bicondylien

Plan fémoral distal Biglénoidien 7
mécanique Axe bicondylien , .
L. Postérieur 5,9
postérieur
Axe bicondylien Biglénoidien 71
Plan fémoral distal . o ’
anatomique distal Axe bicondylien , .
L. Postérieur 5,9
postérieur
Axe bicondylien Biglénoidien 72
Plan fémoral distal 4 ’
anatomique total Axe bicondylien , .
o Postérieur 5,9
postérieur
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Discussion et conclusions partielles

Les résultats de I'étude de reproductibilité montrent que les RFT calculées a partir de l'axe
bicondylien postérieur et I'axe des plateaux tibiaux postérieur sont les plus reproductibles,
indépendamment des plans de projection. Les 1C95% sont de |'ordre de 3.2° pour ces deux axes en
comparaison avec des 1C95% = 4.3° pour les deux autres (axe bicondylien distal et axe des plateaux
tibiaux biglénoidien). Aussi, dans les deux cas, nos résultats montrent une meilleure reproductibilité
que celle obtenue par Nodé-Langlois (Nodé-Langlois 2003) (IC95% = 8.4°).

Les valeurs moyennes calculées pour les deux axes les plus reproductibles sont sous-évaluées (5.9°)
en comparaison avec celles calculées avec les deux autres (7.2°). Néanmoins, nos résultats restent
proches de ceux rapportées par Lerat (Lerat et al. 1982) qui estime cet angle a 3° en moyenne pour
un adulte sain.

Ne connaissant pas les valeurs réelles des RFT de nos reconstructions, nous proposons de choisir,
comme pour le calcul de la TF, le plan mécanique fémoral comme plan de projection, I'axe des
plateaux tibiaux postérieur et I'axe bicondylien postérieur.

Les torsions tibiales

Les résultats de I'étude de reproductibilité, IC95% et moyennes, sont rapportés dans les Tableau 38
et Tableau 39.

Tableau 38 : IC95% pour torsions tibiales calculées a partir de modeéles 3D intermédiaires

.. Les axes des . ..
Le plan de projection - Les axes bi-malléolaires 1C 95%
plateaux tibiaux
ey Externe 5,3
" Biglénoidien :
Plan tibial Distal 4,9
mécanique/ anatomique

que/ q Postérieur Ext.erne =2

Distal 5,2

Tableau 39 : Moyennes des torsions tibiales calculées a partir de modeéles 3D intermédiaires

. Les axes des . . .,
Le plan de projection plateaux tibiaux Les axes bi-malléolaires Moyennes (°)
s Externe 26,0
L Biglénoidien :
Plan tibial Distal 27,9
mécanique/ anatomique , . Externe 32,5
Postérieur -
Distal 34,4

Discussion et conclusions partielles

Les résultats de I'étude de reproductibilité montrent que la TT la moins reproductible est celle
calculée avec I'axe bi-malléolaire externe (IC95% = 5.7°). Toutes les autres valeurs sont quasiment
identiques et le choix de I'axe des plateaux tibiaux n’est pas évident. En nous basant sur le choix fait
lors du calcul de la RFT, et pour garder une cohérence avec nos conclusions précédentes, nous
proposons d’utiliser I'axe des plateaux tibiaux postérieur. Notre choix semble plus judicieux que le
choix de I'axe des plateaux tibiaux biglénoidien. En effet, dans le cas de genoux arthrosiques, les
glénes tibiales sont généralement les plus touchées par les dégénérescences osseuses et leur
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reconstruction 3D risque d’étre plus compliquée. Pour ce qui est de I'axe bi-malléolaire, I'axe distal
semble étre le plus reproductible. En choisissant ces deux axes, I'lC95% est donc de I'ordre de 5.2°.

4.2.2.2.2

Pour I'étape de la « Déformation locale » : Modéles 3D ajustés

La déformation locale (fine) n’a été appliquée que sur le fémur. Ceci est di a la difficulté de

retoucher « finement » les plateaux tibiaux en vue de profil. Nous avons donc décidé d’évaluer cette

étape de reconstruction uniquement sur les fémurs. Les indices cliniques relatifs aux tibias ne sont

donc pas disponibles.

Indices cliniques gonométriques

Les résultats de I'étude de reproductibilité, IC95% et moyennes, sont rapportés dans les Tableau 40

et Tableau 41.

Tableau 40 : IC95% pour les indices cliniques gonométriques calculés a partir de modeéles 3D ajustés

Indices cliniques i€ 2D Ic 2D IC3D Ic 2D i€ 2D
(radio face) (radio profil) (repere fémurface) | (repére fémur profil)
HKS (9 0,3 0,6 0,4
HKA (9 0,4 0,8 0,7 0,5 0,8

AFm (°) 1,4 1,3 1,3
ACD (Section Mini) (°) 1,9 1,9
ACD (section base) (°) 1,9 1,9
ACD (Sections liées) (°) 2,1 2,0
Longueur du col (section base) (mm) 1,5 1,5
Longueur du col (sections liées) (mm) 1,6 1,6
TGT (mm) 1,8
TLT (mm) 3,4
Surface de la section minimale du Col (mm?) 70,0
Longueur FNAL (mm) 1,6 1,5
OffSet fémoral (mm) 1,3 1,4
Diameétre téte fémorale (mm) 1,2
Longueur fémur (mm) 1,2 1,2 1,3
Longueur totale (mm) 1,6 1,6 1,6

Tableau 41 : Moyennes des indices cliniques gonométriques calculés a partir de modeles 3D ajustés

Indices cliniques i€ 20 Ic 2D IC3D Ic 20 Ic 20
(radio face) (radio profil) (repere fémurface) | (repére fémur profil)
HKS (9 3,7 5,3 4,5
HKA (9 177,7 174,8 174,1 177,3 175,1
AFm (°) 90,3 91,2 91,1
ACD (Section Mini) (°) 129,7 128,0
ACD (section base) (°) 129,4 127,6
ACD (Sections liées) (°) 129,5 127,9
Longueur du col (section base) (mm) 52,2 53,3
Longueur du col (sections liées) (mm) 52,2 53,3
TGT (mm) 2,1
TLT (mm) 60,4
Surface de la section minimale du Col (mm?) 813,2
Longueur FNAL (mm) 97,8 99,8
OffSet fémoral (mm) 40,2 42,7
Diameétre téte fémorale (mm) 46,0
Longueur fémur (mm) 442,5 443,6 443,8
Longueur totale (mm) 829,5 832,1 832,6
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Discussion et conclusions partielles

L'étude de reproductibilité réalisée a partir de modeles 3D ajustés montre que les IC95% pour les
parameétres angulaires 3D (HKA, HKS, AFm) varient entre 0.6° et 1.3°. Ces résultats sont proches de
ceux obtenus avec les modeéles intermédiaires.

Les reproductibilités de calcul des ACD 2D/3D sont quant a elles améliorées avec des IC95% de
I'ordre de 2°, ce qui indique que les trois axes sont au méme niveau de reproductibilité. Ces résultats
sont similaires a la valeur rapportée par Baudoin (Baudoin 2008) (IC95% = 1.8°).

Les 1C95% pour les longueurs 2D/3D du membre inférieur varient entre 1.2 mm et 1.6 mm avec une
amélioration pour le calcul de la longueur fémorale.

Pour les IC 2D angulaires, les IC95% varient entre 0.3° et 1.4° et sont similaires aux résultats obtenus
avec les modeles intermédiaires.

Finalement, les IC95% pour tous les autres parametres ont été légerement améliorés par rapport a la
méthode de déformation globale et sont inférieurs a 2 mm (excepté pour TLT, IC95% = 3.4 mm).
Globalement, les résultats de I'étude de reproductibilité sur les modéles ajustés montrent des
résultats similaires a ceux obtenus avec les modeles intermédiaires. Une amélioration du calcul de
I’'angle cervico-diaphysaire est toutefois a retenir.

Finalement, les comparaisons avec la littérature montrent des résultats similaires (ACD 3D, FNAL 3D,
diametre de la téte fémorale 3D (Baudoin 2008)) ou meilleurs (ACD 2D (Broughton et al. 1989, Nelitz
et al. 1999)).

Les torsions fémorales

Les résultats de I'étude de reproductibilité, IC95% et moyennes, sont rapportés dans les Tableau 42
et Tableau 43.

Tableau 42 : 1IC95% pour les torsions fémorales calculées a partir de modéles 3D ajustés

Les plans de projection Les axes bicondyliens Les axes du col fémoral 1C 95%

Section base 41

Plan fémoral . . Sections liées 3,9
P Axe bicondylien - -

mécanique .. Sections libres 5,4
postrérieur - —

Section minimale 41

Section base 4,0

Plan fémoral . . Sections liées 3,9
. Axe bicondylien : :

anatomique total L. Sections libres 51
postérieur : =

Section minimale 4,0

Section base 41

Plan fémoral . . Sections liées 3,9
. . Axe bicondylien : 2

anatomique distal L. Sections libres 5,3
postérieur : =

Section minimale 4,0

Section base 5,7

Plan fémoral . . Sections liées 5,6
L, Axe bicondylien : =

mécanique distal Sections libres 6,8

Section minimale 5,7
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Tableau 43 : Moyennes des torsions fémorales calculées a partir de modeles 3D ajustés

Les plans de projection Les axes bicondyliens Les axes du col fémoral Moyennes (°)

Section base 13,2

Plan fémoral . . Sections liées 11,1
L Axe bicondylien - -

mécanique .. Sections libres 15,7
postrérieur - —

Section minimale 12,2

Section base 15,1

Plan fémoral . . Sections liées 13,2
. Axe bicondylien : :

anatomique total L. Sections libres 17,3
postérieur : =

Section minimale 14,2

Section base 9,9

Plan fémoral . . Sections liées 8,0
. . Axe bicondylien : 2

anatomique distal L. Sections libres 12,5
postérieur : =

Section minimale 9,0

Section base 11,8

Plan fémoral . . Sections liées 9,7
.. Axe bicondylien : =

mécanique distal Sections libres 14,3

Section minimale 10,8

Discussion et conclusions partielles

Les résultats de I'étude de reproductibilité pour le calcul des TF a partir de modeéles ajustés sont
similaires a ceux obtenus avec les modeles intermédiaires. Les remarques faites précédemment sont
applicables a cette étude dans leur globalité. A savoir :

¢ L’axe bicondylien distal est le moins reproductible (5.7° < IC95% < 6.8°),

e L’axe du col fémoral calculé a partir des sections du col ne passant pas par le centre de la

téte fémorale est le moins reproductible (5.1° < 1C95% < 5.4°).

Aussi, et comme pour la déformation globale, les valeurs moyennes des TF calculées a partir des
projections des 4 axes (en excluant les 2 axes les moins reproductibles) sur le plan fémoral
mécanique semblent étre les moyennes entre les TF projetées sur les deux autres plans.
Finalement, cette étude montre que I'axe du col fémoral calculé a partir des sections du col et
passant par le centre de la téte fémorale (sections liées) est le plus reproductible (IC95% = 3.9°)
indépendamment du plan de projection.
A la base de ces résultats, nous proposons de garder le plan fémoral mécanique comme plan de
projection, I'axe bicondylien postérieur et I’axe du col fémoral (sections liées) pour le calcul de la TF.
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Les rotations fémoro-tibiales

Les résultats de I'étude de reproductibilité, IC95% et moyennes, sont rapportés dans les Tableau 44

et Tableau 45.

Tableau 44 : 1C95% pour les rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modeéles 3D ajustés

Les axes des
Les plans de projection Les axes bicondyliens . 1C 95%
plateaux tibiaux
Axe bicondylien Biglénoidi 55
Plan fémoral distal iglenoidien ’
mécanique i i
q BT b|c<?n'dyllen Postérieur 3,2
postérieur
Axe bicondylien s e
’ . Biglénoidien 5,6
Plan fémoral distal
anatomique distal Axe bicondylien
- Postérieur 3,3
postérieur
Axe bicondylien
5 . v Biglénoidien 5,5
Plan fémoral distal
anatomique total Axe bicondvlien
L. y Postérieur 3,2
postérieur

Tableau 45 : Moyennes des rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modeéles 3D ajustés

Les plans de projection

Les axes bicondyliens

Les axes des
plateaux tibiaux

Moyennes (°)

Axe bicondylien

, Biglénoidien 7,5
Plan fémoral distal 2
mécanique Axe bicondylien L.
L Postérieur 6,0
postérieur
Axe bicondylien Biglénoidien 75
Plan fémoral distal & '
anatomique distal Axe bicondylien
q . y Postérieur 6,1
postérieur
Axe bicondylien Biglénoidien 76
Plan fémoral distal & '
anatomique total Axe bicondylien
g L. y Postérieur 6,0
postérieur

Discussion et conclusions partielles

Les résultats de cette étude sont similaires aux résultats obtenus pour le calcul des RFT a partir de
modeles intermédiaires. En effet, les RFT calculées a partir de I'axe bicondylien postérieur et I'axe
des plateaux tibiaux postérieur sont les plus reproductibles indépendamment des plans de
projection, les IC95% sont de I'ordre de 3.2°.

Finalement, nous proposons de choisir, comme pour I'étude avec la déformation globale, le plan
mécanique fémoral comme plan de projection, I'axe des plateaux tibiaux postérieur et I'axe
bicondylien postérieur pour le calcul de la RFT.
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4.2.3 Temps de reconstruction

Les temps nécessaires a la reconstruction de deux membres inférieurs par paire de radiographies ont
été évalués pour les différentes étapes de la reconstruction.
e Pour la méthode « rapide » :
0 Modele paramétré simplifié + modeéle initial 3D rapide : moyenne 2.5 min (Max : 3 min).
¢ Pour la méthode « précise » :
0 Modéle intermédiaire : moyenne 3.5 min (Max : 6 min).
0 Modéele ajusté : moyenne 3.5 min (Max : 5 min).
e Temps global (du modele paramétré simplifié au modeéle ajusté): moyenne 9.5 min
(Max : 13 min). Soit un temps global de 5 min en moyenne par membre inférieur.

4.2.4 Conclusion générale et recommandations

Nous avons réalisé une étude de reproductibilité sur 10 paires de radiographies de sujets sains, en
position debout et «jambes décalées ». Trois opérateurs ont effectué 2 fois chacun une
reconstruction « rapide » et une reconstruction « précise ». Lors de la reconstruction « rapide » un
modele paramétré simplifié (MPS) et un modele initial 3D rapide ont été calculés pour chaque paire
de radiographies, tandis que pour la méthode « précise », deux modeles étaient disponibles (modele
intermédiaire et modeéle ajusté). Pour chaque modele, une série d’indices cliniques a été obtenue. La
moyenne de chaque indice clinique ainsi que I'intervalle de confiance a 95% (IC95%) ont été calculés.
Premierement, cette étude a montré qu’il était possible, grace a la méthode « rapide », d’obtenir en
moins de 3 minutes par paire de radiographies (pour les deux membres inférieurs), un modeéle
paramétré simplifié 3D. Ce dernier est suffisant pour calculer avec une bonne précision les indices
cliniques gonométriques (2D et 3D) les plus utilisés actuellement en routine clinique (IC95% < 1.6°).
Exception faite pour I'ACD 2D/3D (IC95% = 4.9°/4.7°), ces résultats peuvent s’expliquer par la
numérisation encore imprécise et variable, d’'un opérateur a I'autre, des 4 points 2D en vue de profil
due a la faible visibilité des deux diaphyses superposées sur cette vue.

Les IC95% pour les longueurs du membre inférieur sont < 2.5 mm, égaux a 2.2 mm pour le diamétre
de la téte fémorale et autour de 3.5 mm pour la longueur du col fémoral.

Toutes ces valeurs sont cliniquement acceptables et les valeurs moyennes des indices cliniques
calculés sont similaires a celles rapportées dans la littérature (Tableau 3, Tableau 5 et Chapitre 1.4).
Deuxiémement, et grace a la méthode de reconstruction « précise » il a été montré qu’il était
désormais possible de calculer pour les deux membres inférieurs et en moins de 10 minutes en
moyenne, des modeles 3D ajusté ainsi que les paramétres de torsions et de rotation. Ce temps est
nettement inférieur a celui rapporté par Nodé-Langlois (Nodé-Langlois 2003) qui a évalué le temps
de reconstruction a 24 minutes (Max : 39 min) par membre inférieur.

Il a aussi été montré que le calcul du MPS était reproductible et suffisant pour obtenir une solution
initiale 3D rapide du membre inférieur proche de la solution recherchée en terme de morpho-
réalisme et de position sur les deux radiographies. Cette solution n’est pas encore suffisante pour
calculer les indices cliniques 3D avec une grande précision. Néanmoins, il peut étre utilisé avec
fiabilité pour la suite de la méthode de reconstruction.

Ensuite, il a été montré que les IC95% pour le calcul des indices cliniques obtenus grace aux modeles
intermédiaires étaient similaires a ceux déterminés a partir des modeles ajustés. La seule
amélioration a été observée au niveau du calcul de FACD pour les modeles ajustés
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(IC95% = 2° au lieu de 3°). Les 1C95% pour les deux modeles sont inférieurs a 2.6° pour les IC 3D
gonométriques, inférieurs a 2.5 mm pour les longueurs du membre inférieur et inférieurs a 3.5 mm
pour les autres longueurs 3D (FNAL, OffSet, TGT, TLT, etc.).

En ce qui concerne les torsions tibiale et fémorale et la rotation fémoro-tibiale, les valeurs moyennes
sont identiques pour les deux modeles.

Cette étude nous a permis finalement de proposer une standardisation quant au choix des axes et
du plan de projection pour le calcul des paramétres de torsions et de rotation. Les axes retenus sont
ceux qui permettent de calculer ces indices cliniques avec de meilleures précisions.

Nous proposons donc de considérer la TF comme I'angle compris entre I'axe bicondylien postérieur
et I'axe du col fémoral passant par les sections du col et le centre de la téte fémorale, tous deux
projetés sur le plan fémoral mécanique (IC95% = 3.9° ; moyenne = 11.1°). Aussi, nous conseillons de
calculer la TT comme l'angle compris entre I'axe des plateaux tibiaux postérieur et I'axe bi-
malléolaire distal, tous deux projetés sur le plan tibial mécanique/anatomique (IC95% = 5.2°;
moyenne = 34.4°). Finalement, pour la RFT, nous suggérons de considérer cet indice comme I'angle
compris entre I'axe des plateaux tibiaux postérieur et I'axe bicondylien postérieur, tous deux projetés
sur le plan mécanique fémoral (IC95% = 3.2° ; moyenne = 6°). Les valeurs moyennes de ces indices
clinigues obtenus pour des sujets sains, coincident avec ceux rapportés dans la littérature : TF = 15°
en moyenne (Catonné et al. 2006, Gray et al. 2002) ; TT = 34° en moyenne (Lerat et al. 1982);
RTF = 3° en moyenne (Lerat et al. 1982).

Notons que le choix de ces axes est judicieux, car ces derniers ne sont pas liés aux parties
anatomiques du membre inférieur les plus susceptibles d’étre touchées par des dégénérescences
osseuses causées par la gonarthrose par exemple (au niveau des glénes tibiales et des bords distaux
des condyles).

En ce qui concerne le calcul de I’ACD, tous les axes du col fémoral semblent reproductibles sauf celui
calculé a partir des sections du col et ne passant pas par le centre de la téte fémorale. De ce fait, les
trois autres axes peuvent étre utilisés, autant pour le calcul de I’ACD que pour la TF.

Sachant que I'utilisation du modele ajusté n’améliore que trés peu la précisions du calcul des indices
cliniqgues, nous pouvons suggérer de calculer ces derniers uniquement grace au modele
intermédiaire. Cette solution permettrait de diminuer encore le temps de reconstruction (a environ 7
minutes par paire de radiographies) sans altérer la précision du calcul des indices cliniques.

Pour conclure, nous devons préciser que trés peu d’études de reproductibilité de calcul des IC 3D a
partir de reconstructions 3D, incluant les torsions et rotation, ont été décrites dans la littérature.
C'est pour cette raison que seules les comparaisons avec les résultats obtenus par les membres de
notre équipe lors de travaux antérieurs ont pu étre réalisées. La plupart des auteurs (Dong et al. 200,
Kim_1 et al. 2000, Kim_2 et al. 2000, Lee et al. 2008, Mahaisavariya et al. 2002, Subburaj et al. 2009)
comparent leurs résultats avec des mesures directes ou manuelles réalisées directement sur des
radiographies ou les coupes scanner (Tableau 9). De plus, aucun des auteurs ne rapporte le temps de
calcul, sauf Kim (Kim_1 et al. 2000) qui évalue a 15 minutes le temps nécessaire a I'obtention de la
torsion fémorale a partir de modeéles 3D issus du CT-Scan. Néanmoins, cette durée reste importante,
d’autant plus que le temps de reconstruction des modele 3D est inconnu et n’est pas inclus dans
cette information.

Finalement, lors de notre étude de reproductibilité inter-opérateurs, 2 sur 20 condyles fémoraux ont
été inversés par deux opérateurs et 4 plateaux tibiaux par un seul opérateur. L’inversion des plateaux
tibiaux et des condyles fémoraux a pour effet de surévaluer les IC95% de la TF, TT et RTF de 5°. Des
travaux de recherches futurs introduisant des critéres de plausibilité, d’informations a priori et de
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modeles génériques volumiques dans le systeme de reconstruction permettraient d’estimer de fagon
fiable ces régions anatomiques et pourraient aider a éviter les erreurs d’inversement des condyles
fémoraux et des plateaux tibiaux. Pour le moment et pour de rares cas, ou la vue de profil est encore
ambigle, une radiographie supplémentaire avec vue oblique pourrait étre une alternative. Ceci est
possible car les doses d’irradiation administrées par le systeme biplan sont inférieures a celle d’'une
radiographie conventionnelle.

4.3 Evaluation de la méthodell : Etude de reproductibilité sur des sujets
pathologiques (in vivo)

4.3.1 Meéthode de validation

Des reconstructions 3D « rapide » et « précise » des membres inférieurs pathologiques (soit gauche,
soit droit, soit les deux) ont été réalisées pour chaque paire de radiographies. Disposant de 10
radiographies biplanes, seuls 15 membres inférieurs ont pu étre reconstruits.

Deux opérateurs on participé a I'’étude de reproductibilité. Ces derniers ont reconstruit chaque
membre inférieur une fois. Au total, pour chaque indice clinique, 30 mesures étaient disponibles
(2_Op x1_mesure x 15_MI).

A chaque étape, un modele 3D et des indices cliniques associés ont été calculés. La moyenne de
chaque indice clinique ainsi que l'intervalle de confiance a 95% (IC95%) ont été obtenus (tel que
décrit a la page 144, section 4.2).

L'étude de reproductibilité précédente ayant démontré que le modéle 3D initial rapide était tres
proche de la solution recherchée, et que les indices cliniques calculés a cette étape n’étaient pas
encore exploitables, nous avons choisi de ne pas analyser ce niveau de reconstruction dans ce
chapitre.

Aussi, I'étude précédente a montré de tres faibles variations entre les résultats obtenus avec les
modeles intermédiaires et ceux obtenus avec les modele ajustés. En conséquence, nous avons fait le
choix de restreindre I'analyse que sur les résultats obtenus grace au modele ajustés (final) tout en
gardant en mémoire que I'étape de la déformation fine n’a pas été appliquée au tibia.

En nous basant sur les résultats obtenus lors de I'étude précédente, nous avons choisi de ne
rapporter que les TF et RFT projetées sur le plan fémoral mécanique.

Ceci étant, les résultats relatifs aux fémurs sont ceux calculés a I'étape de la « déformation locale
(fine) », tandis que les résultats relatifs aux tibias, seront ceux calculés a I'étape de la « déformation
globale ».

Toutefois, les résultats de I'étude de reproductibilité inter-opérateurs effectuée sur les trois modeles
3D sont disponibles dans leur globalité a I’Annexe 5.

Pour finir, il est a noter qu’a part I'étude réalisée par Nodé-Langlois (Nodé-Langlois 2003), il n’existe a
notre connaissance aucune étude de reproductibilité sur le calcul des indices cliniques 3D pour des
sujets pathologiques. Par conséquent, la comparaison de nos résultats avec la littérature n’a pas pu
étre réalisée.

4.3.2 Résultats et discussions

4.3.2.1 Pour la méthode de reconstruction « rapide »
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4.3.2.1.1 A partir des modéles paramétrés simplifiés (MPS)

Les résultats de I'étude de reproductibilité (IC95% et moyennes) pour le calcul des IC a partir des
modeles paramétrés simplifiés issus de la reconstruction « rapide » sont rapportés dans les Tableau
46 et Tableau 47.

Tableau 46 : IC95% pour les indices cliniques calculés avec les MPS

Indices cliniques K,: 20 I.C 20 . IC3D N IC,ZD s IC’ 0 .
(radio face) (radio profil) (repére fémur face) (repére fémur profil)
HKS (9 1,0 1,0 11

HKA (9 0,7 1,3 1,1 1,0 1,1
ACD () 46 83
Longueur du col (mm) 3,1 3,1
Longueur du fémur (mm) 2,5 2,3 2,3
Longueur du tibia (mm) 2,4 2,3 2,4
Longueur totale (mm) 2,4 2,2 2,2
Diamétre téte fémorale (mm) 31

Tableau 47 : Moyennes des indices cliniques calculés avec les MPS

Indices cliniques K,: 20 I'C 0 . IC 3D R IC,ZD R IC, 0 .
(radio face) (radio profil) (repére fémur face) | (repére fémur profil)
HKS (9 5,9 7,3 57

HKA () 174,5 172,1 169,9 174,7 172,3
ACD () 129,1 120,0
Longueur du col (mm) 45,1 47,7
Longueur du fémur (mm) 407,4 411,8 412,2
Longueur du tibia (mm) 355,7 357,6 359,2
Longueur totale (mm) 768,5 774,0 774,6
Diametre téte fémorale (mm) 44,6

Discussion et conclusions partielles

L’étude de reproductibilité inter-opérateurs sur les IC angulaires 2D/3D montre que les IC95% sont
inférieurs a 1.4°. Pour I'HKA 2D par exemple, I'lC95% est de 0.7° (en projection frontale) ce qui
montre une meilleure reproductibilité que celle rapportée par Odenbring (Odenbring et al. 1993)
(1C95% = 2°).

Aussi, nous constatons que les valeurs des angles HKA et ACD 2D calculées dans le repere
radiologique de face, sont largement surévaluées par rapport aux valeurs 3D réelles (de 4.5° pour
I’'HKA et de 9° pour I’ACD). Ceci confirme I'influence du positionnement du sujet sur la précision de la
mesure 2D réalisée.

En ce qui concerne les ACD 2D/3D, les IC95% sont de 4.9° et 8.3°, valeurs encore plus élevées que
celles rapportées par I’étude sur les sujets sains. Ce résultat suggérerait qu’il est encore plus difficile
de numériser les 4 points 2D en vue de profil et les 2 points sur le col fémoral pour des cas
pathologiques.

Il n"existe, a notre connaissance, aucune étude de reproductibilité sur le calcul d’indices cliniques 3D
obtenus a partir de modeles simplifiés et réalisée sur des sujets pathologiques. Les comparaisons
n’ont donc pas pu étre réalisées.

Pour finir, tous les 1C95% pour le calcul des longueurs du membre inférieur sont < 2.5 mm, égaux a
3.1 mm pour le diametre de la téte fémorale et égal a 3.1 mm pour la longueur du col fémoral. A part
les résultats obtenus pour I’ACD, tous les autres IC sont du méme niveau de reproductibilité que ceux
observés pour I'étude sur les sujets sains.
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4.3.2.2 Pour la méthode de reconstruction « précise »

4.3.2.2.1

« Déformation globale » : Modeéles 3D intermédiaires pour les tibias

Indices cliniques goniométriques

Pour l'étape de la« Déformation fine » : Modéles 3D ajustés pour les fémurs et

Les résultats de I'étude de reproductibilité pour les indices cliniques gonométriques, IC95% et

moyennes sur des sujets pathologiques, sont rapportés dans les Tableau 48 et Tableau 49.

Tableau 48 : 1C95% pour les indices cliniques gonométriques calculés a partir de modeéles 3D intermédiaires

et ajustés

IC 2D

IC 2D

IC 2D

IC 2D

Indices cliniques (radio face) (radio profil) Ic3D (repére fémur face) (repére fémur profil)
HKS (9 04 0,5 0,4
HKA (9 0,5 0,9 0,7 0,5 0,9

AFm (°) 1,6 1,4 1,5

ATm (°) 2,8 2,6 3,0
ACD (Section Mini) (°) 3,6 3,7
ACD (section base) (°) 3,5 3,8
ACD (Sections liées) (°) 3,0 3,4
Longueur du col (section base) (mm) 2,5 2,5
Longueur du col (sections liées) (mm) 2,1 2,1
TGT (mm) 2,5
TLT (mm) 3,7

Surface de la section minimale du Col (mm?) 110,0

Longueur FNAL (mm) 2,7 2,5
OffSet fémoral (mm) 2,1 2,1
Diameétre téte fémorale (mm) 1,1
Longueur fémur (mm) 1,6 1,7 1,7
Longueur tibia (mm) 2,4 2,3 2,4
Longueur totale (mm) 2,4 2,2 2,2

Tableau 49 : Moyennes des indices cliniques gonométriques calculés a partir de modeles 3D intermédiaires

et ajustés

Indices cliniques i€ 20 Ic 2D IC3D Ic 20 Ic 20
(radio face) (radio profil) (repére fémur face) (repére fémur profil)
HKS (9 5,7 7,0 5,5
HKA (9 174,4 171,6 169,5 174,4 171,8

AFm (°) 91,6 92,1 92,1

ATm (°) 87,1 87,0 86,8
ACD (Section Mini) () 130,4 125,6
ACD (section base) (°) 129,4 125,5
ACD (Sections liées) (°) 129,5 125,2
Longueur du col (section base) (mm) 49,6 50,7
Longueur du col (sections liées) (mm) 49,2 50,2

TGT (mm) 2,1

TLT (mm) 59,7
Surface de la section minimale du Col (mm?) 750,5
Longueur FNAL (mm) 92,6 94,7
OffSet fémoral (mm) 35,9 41,7
Diamétre téte fémorale (mm) 43,9
Longueur fémur (mm) 409,1 413,7 414,1
Longueur tibia (mm) 355,7 357,6 359,2
Longueur totale (mm) 768,5 774,0 774,6

Discussion et conclusions partielles

L’étude de reproductibilité réalisée a partir de modeéles 3D ajustés de sujets pathologiques montre

que les 1IC95% pour les parametres angulaires 3D HKS, HKA et AFm sont respectivement égaux a 0.5°,
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0.7° et 1.4°. Ces résultats sont similaires a ceux obtenus par Nodé-Langlois (Nodé-Langlois 2003)
(1C95% : 0.8°, 1° et 1.4°) et par notre étude de reproductibilité sur des sujets sains.

Pour ce qui est de 'ATm 3D, I'lC95% est égal a 2.6°; cette valeur indique qu’il est encore difficile
d’ajuster de fagon reproductible les plateaux tibiaux en vue de profil. Néanmoins, ce résultat est
équivalent a celui obtenu avec I'étude sur les sujets sains et similaire a celui de Nodé-Langlois (Nodé-
Langlois 2003) (1C95% = 2.4°).

Pour le calcul des ACD 2D/3D, les IC95% varient entre 3.0° et 3.8°. La reproductibilité du calcul de cet
indice clinique sur des sujets pathologiques est Iégérement moins bonne que celle pour les sujets
sains. Néanmoins, I'axe du col fémoral (sections liées) semble le plus reproductible (IC95% = 3.4°
pour I’ACD 3D).

Pour les longueurs du membre inférieur 2D/3D, les IC95% sont inférieurs a 2.5 mm. Ces résultats
restent dans les limites acceptables de la clinique.

Pour les IC 2D angulaires, les IC95% sont inférieurs a 3° avec toujours un maximum pour I’ATm.
Finalement, les IC95% pour tous les autres parametres sont inférieurs a 3 mm (excepté pour TLT,
IC95% = 3.7 mm).

Globalement, la reproductibilité pour le calcul des indices cliniques gonométriques sur des sujets
pathologiques est similaire a celle pour les sujets sains avec une moins bonne reproductibilité pour le
calcul de I’ACD. Ceci peut s’expliquer par la difficulté d’ajuster de facon fidele le col fémoral en vue
de profil, difficulté accentuée dans le cas de sujets présentant des pathologies du membre inférieur.

Les torsions fémorales

Les résultats de I'étude de reproductibilité, IC 95% et moyennes, sont rapportés dans les Tableau 50
et Tableau 51.

Tableau 50 : IC95% pour les torsions fémorales calculées a partir de modéles 3D ajustés

Le plan de projection Les axes bicondyliens Les axes du col fémoral 1C 95%

Section base 5,0
pye Blasndilien Sections liées 4,5
postérieur Sections libres 5,9
Plan fémoral Section minimale 5,0
(SEEIRIEIE Section base 6,0
. . Sections liées 5,6

Axe bicondylien - -
. Sections libres 8,2

distal

Section minimale 6,1

Tableau 51 : Les moyennes des torsions fémorales calculées a partir de modeéles 3D ajustés

Le plan de projection Les axes bicondyliens Les axes du col fémoral Moyennes (°)

Section base 10,4
Axe bicondylien SecFions I.iees 7.9
postérieur Sections libres 14,7
, Section minimale 8,9

Plan fémoral -
mécanique Section base 10,8
Sections liées 8,2

Axe bicondyli
K yiten Sections libres 15,0
distal

Section minimale 9,3
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Discussion et conclusions partielles

Les résultats de I'étude de reproductibilité pour le calcul des TF a partir de modeéles ajustés et sur des
sujets pathologiques montre que I'axe bicondylien distal est le moins reproductible,
indépendamment de I'axe du col fémoral choisi (6.0° < IC95% < 8.2°). Au contraire, la torsion
fémorale calculée a partir de I'axe du col (sections liées) et I'axe bicondylien postérieur projetés sur
le plan fémoral mécanique est la plus reproductible (IC95% = 4.5°).

Méme si cet indice est |égerement moins reproductible dans cette étude, ce résultat confirme les
observations faites lors de I'étude sur les sujets sains.

Les rotations fémoro-tibiales

Les résultats de I'étude de reproductibilité, IC 95% et moyennes, sont rapportés dans les Tableau 52
et Tableau 53.

Tableau 52 : 1C95% pour les rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modeéles 3D ajustés

Les axes des
Le plan de projection Les axes bicondyliens ., 1C 95%
plateaux tibiaux

Axe bicondylien

. Biglénoidi a6
Plan fémoral distal Iglenoidien
mécanique Axe bicondylien o
4 Postérieur 5,0
postérieur

Tableau 53 : Les moyennes des rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modéles 3D ajustés

Les axes des
Le plan de projection Les axes bicondyliens Moyennes (°
i pie] ¥ plateaux tibiaux Y C)

Axe bicondylien

. Biglénoidi A
Plan fémoral distal Iglenoidien
mécanique Axe bicondylien o
4 Postérieur 5,6
postérieur

Discussion et conclusions partielles

Les résultats de cette étude montrent que le calcul de la RFT a partir de I’axe bicondylien postérieur
et I'axe des plateaux tibiaux postérieur est légerement moins reproductible que celui calculé avec
I'axe bicondylien distal et I'axe des plateaux tibiaux biglénoidien (IC95% = 5.0° et 4.6°
respectivement). Néanmoins, ces deux résultats sont meilleurs que ceux rapportés par Nodé-Langlois
(Nodé-Langlois 2003) (1C95% = 8.4°).

Ce résultat contredit celui observé lors de I'étude de reproductibilité sur les sujets sains. Néanmoins,
étant donné que les valeurs des deux IC95% sont trés proches et que le choix de I'axe des plateaux
tibiaux postérieur semble plus judicieux en raison de sa robustesse comme évoqué précédemment,
nous suggérons d’utiliser la combinaison des deux axes retenus lors de I'étude sur les sujets sains. Ce
choix pourrait étre confirmé grace a une étude avec un éventail de sujets pathologiques plus
important.

Les torsions tibiales

Les résultats de I'étude de reproductibilité, IC 95% et moyennes, sont rapportés dans les Tableau 54
et Tableau 55.

165




Yasmina CHAIBI Thése de doctorat

Tableau 54 : 1C95% pour les torsions tibiales calculées a partir de modeéles 3D intermédiaires

Les axes des
Le plan de projection plateaux tibiaux Les axes bi-malléolaires 1C 95%
L Biglénoidien ExFerne =
Plan tibial Distal 5,5
mécanique/ anatomique , . Externe 5,8
Postérieur -
Distal 6,0

Tableau 55 : Les moyennes des torsions tibiales calculées a partir de modeéles 3D intermédiaires

Les axes des
Le plan de projection plateaux tibiaux Les axes bi-malléolaires Moyennes (°)
e A Externe 23,4
. Biglénoidien -
Plan tibial Distal 25,4
mécanique/ anatomique , . Externe 29,2
Postérieur -
Distal 31,2

Discussion et conclusions partielles

L’étude de reproductibilité sur le calcul des TT sur des sujets pathologiques montre que les 1C95%
varient entre 5.2° et 6.0°. La TT qui était la plus reproductible lors de I'étude effectuée sur les sujets
sains semble étre la moins reproductible pour les sujets pathologiques (IC95% = 6.0°). La TT la plus
fidele est celle calculée avec I'axe de plateaux tibiaux biglénoidien et I'axe bi-malléolaire externe
(IC95% = 5.2°). A ce stade, il nous est difficile de tirer des conclusions définitives. Une étude sur un
échantillon plus large de sujets pathologiques avec plus d’opérateurs pourrait nous aider a confirmer
notre premier choix, a savoir que la TT calculée avec I'axe des plateaux tibiaux postérieur serait la
plus robuste.

4.3.3 Temps de reconstruction

Les temps nécessaires a la reconstruction d’'un membre inférieur par paire de radiographies ont été
évalués seulement pour un seul opérateur et pour les différentes étapes de la reconstruction.
e Pourla méthode « rapide » :
0 Modele paramétré simplifié + modele initial 3D rapide : moyenne 1 min (Max : 1 min).
e Pour la méthode « précise » :
0 Modéele intermédiaire : moyenne 2 min (Max : 2.5 min).
0 Modeéle ajusté : moyenne 2 min (Max : 2.5 min).
e Temps global (du modeéle paramétré simplifié au modele ajusté): moyenne 5 min
(Max : 6 min).

4.3.4 Conclusion générale

Nous avons réalisé une étude de reproductibilité sur 10 paires de radiographies de sujets
pathologiques, en position debout et « jambes décalées ». Deux opérateurs ont effectué une fois
chacun une reconstruction « rapide » et une reconstruction « précise. Lors de la reconstruction
« rapide » un modele paramétré simplifié (MPS) et un modele initial 3D rapide ont été calculés pour
chaque paire de radiographies, tandis que pour la méthode « précise », deux modeéles étaient
disponibles (modele intermédiaire et modele ajusté). Pour chaque modele une série d’indices
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cliniques a été obtenu. La moyenne de chaque indice clinique ainsi que l'intervalle de confiance a
95% (IC95%) ont été calculés.

En nous basant sur les résultats et les conclusions de I’étude sur les sujets sains, nous avons décidé
de n’analyser que les résultats obtenus grace au modele ajusté (final) tout en gardant en mémoire
que I'étape de la déformation fine n’a pas été appliquée au tibia.

Aussi, nous avons choisi de rapporter seulement les TF et RFT projetées sur le plan fémoral
mécanique.

Finalement, les résultats relatifs aux fémurs sont ceux calculés a I'étape de la « déformation fine »,
tandis que les résultats relatifs aux tibias sont ceux calculés a I'étape de la « déformation globale ».
Comme nous I'avons déja mentionné, a notre connaissance la seule étude de reproductibilité pour le
calcul d’IC 3D sur des sujets pathologiques disponible dans la littérature est celle réalisée par Nodé-
Langlois (Nodé-Langlois 2003). Par conséquent, une comparaison avec la littérature n’a pas pu étre
réalisée.

Cette étude montre qu’il était possible, grace a la méthode « rapide », d’obtenir en une minute un
modele paramétré simplifié 3D. Ce dernier est suffisant pour calculer avec une bonne précision les
indices cliniques gonométriques (2D et 3D) les plus utilisés aujourd’hui en routine clinique
(1C95% < 1.5°), exception faite pour I'’ACD 2D/3D (IC95% = 4.6°/8.3°). Ces résultats peuvent
s’expliquer par la numérisation encore imprécise et variable, d’un opérateur a I'autre, des 10 points
2D en vue de profil due a la faible visibilité des deux diaphyses superposées et du col fémoral. Cette
numérisation semble encore plus compliquée dans le cas de sujets pathologiques.

Les IC95% pour les longueurs du membre inférieur sont < 2.5 mm, égaux a 3.1 mm pour le diamétre
de la téte fémorale et égal a 3.1 mm pour la longueur du col fémoral.

Cependant, toutes ces valeurs sont cliniquement acceptables.

Ensuite, et grace a la méthode de reconstruction « précise », il a été montré qu’il était désormais
possible de calculer pour des sujets pathologiques en 5 minutes environ des modeéles 3D
personnalisés ainsi que les paramétres de torsions et de rotation. Cette durée est nettement
inférieure a celle rapportée par Nodé-Langlois (Nodé-Langlois 2003) qui a évalué le temps de
reconstruction a 24 minutes (Max : 39 min) par membre inférieur.

Par ailleurs, les indices cliniques gonométriques 3D calculés grace aux modeles ajustés sont
reproductibles (0.7° < IC95% < 2.6°) et similaires a ceux obtenus a partir de notre étude de
reproductibilité sur des sujets sains.

La reproductibilité du calcul des ACD 3D sur des sujets pathologiques est lIégerement moins bonne
que celle observée sur les sujets sains. Néanmoins, I'axe du col fémoral (sections liées) semble le plus
reproductible (IC95% = 3.4°).

Les 1C95% sont inférieurs a 2.5 mm pour les longueurs du membre inférieur et inférieurs a 3.7 mm
pour les autres parametres 3D (FNAL, OffSet, TGT, TLT, etc.). Ces résultats restent dans les limites
acceptables de la clinique et similaires aux résultats observés pour les sujets sains.

Globalement, la reproductibilité pour le calcul des indices cliniques gonométriques sur des sujets
pathologiques est similaire a celle observée pour les sujets sains avec des résultats moins
performants pour le calcul de I’ACD. Ceci peut s’expliquer par la difficulté d’ajuster de fagon fidele le
col fémoral en vue de profil, difficulté accentuée dans le cas de sujets présentant des pathologies au
niveau de la hanche.

En ce qui concerne la torsion fémorale et la rotation fémoro-tibiale, les mémes conclusions faites lors
de I’étude sur les sujets sains peuvent étre appliquées aux sujets pathologiques. Nous pouvons donc
proposer une standardisation quant au choix des axes et du plan de projection pour le calcul de ces
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deux indices. Les axes retenus sont ceux qui permettent de calculer ces IC avec de meilleures
précisions. Nous proposons de considérer la TF comme I'angle compris entre I'axe bicondylien
postérieur et I'axe du col fémoral passant par les sections du col et le centre de la téte fémorale, tous
deux projetés sur le plan fémoral mécanique (IC95% = 4.5°). Aussi, pour la RFT, nous suggérons de
considérer cet indice comme I'angle compris entre I'axe des plateaux tibiaux postérieur et I'axe
bicondylien postérieur, tous deux projetés sur le plan mécanique fémoral (IC95% = 5°).

Ces résultats offrent de moins bonnes reproductibilités que celles observées pour I'étude sur des
sujets sains. La raison nous semble évidente : il est toujours plus difficile de reconstruire des modéles
3D sur des cas cliniques que sur des volontaires dont premierement, la position pendant la prise des
radiographies a été dument controlée et deuxiemement, dont les structures osseuses ne
présentaient aucune dégénérescence (coxarthroses, gonarthroses, etc.).

Concernant la torsion tibiale, les IC95% variaient entre 5.2° et 6.0°. La TT qui était la plus
reproductible lors de I'étude effectuée sur les sujets sains - calculée avec I'axe de plateaux tibiaux
postérieur et I'axe bi-malléolaire distal — semble étre la moins reproductible pour les sujets
pathologiques (1C95% = 6.0°). Il nous est donc difficile de tirer des conclusions définitives. Pour le
moment, nous suggérons de conserver les deux axes choisis lors de I'étude sur les sujets sains ; une
étude sur un échantillon plus large de sujets pathologiques avec davantage d’opérateurs pourrait
nous aider a confirmer ce choix.

Pour I’ACD, I'axe du col fémoral calculé a partir des sections du col et passant par le centre de la téte
fémorale semble étre le plus reproductible dans le cas de sujets pathologiques. Ceci confirme le choix
déja fait pour le calcul de la TF.
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4.4 Evaluation de la méthode lll : Etude de précision de forme et de calcul des
indices cliniques 3D « in vitro »

4.4.1 Meéthodes de validation

A partir des radiographies biplanes, un seul opérateur a effectué une seule fois des reconstructions
3D «rapides « et « précises » de chacun des 11 fémurs secs. Pour chaque fémur, trois modeles ont
donc été calculés : un modele 3D initial rapide, un modéle intermédiaire et un modéle ajusté. Une
série d’indices cliniques 3D a été calculée sur les modeles ajusté uniquement.
A partir des coupes scanner, un seul opérateur a reconstruit une seule fois les 11 fémurs secs a 'aide
du logiciel de reconstruction Amira© (Mercury Computer Systems, USA). Tous ces modeles 3D ont
été ensuite régionalisés et paramétrés, de telle sorte que tous les indices cliniques 3D ont aussi pu
étre calculés sur ces volumes.
Pour finir, les reconstructions obtenues a partir du CT-scan ont été comparées a celles obtenues a
partir des radiographies biplanes de deux facons différentes :

e Comparaison de forme,

e Comparaison des indices cliniques 3D.

4.4.1.1 Comparaison de forme (Précision de forme)

La précision de forme a été évaluée en comparant les reconstructions issues du CT-Scan avec les trois
modeles obtenus a partir des radiographies biplanes (modele initial rapide, modele intermédiaire et
modele ajusté).

Les modeles n’étant pas situés dans le méme environnement radiographique, chaque fémur
reconstruit 3 partir du CT-scan a été recalé, avec le logiciel de recherche IdefX'?, sur son homologue
reconstruit a partir de la radiographie biplane. La méthode de recalage permet de superposer deux
modeles 3D grace a des translations et rotations tout en minimisant les distances points-surface au
sens des moindres carrés (Laporte 2002). Apres recalage, les distances points-surface entre les
modeles ont été calculées. La moyenne de ces distances points-surface en valeur absolue p
(distances moyennes que I'on observe entre une reconstruction CT-scan et une reconstruction issue
de radiographies biplanes), les 2RMS (intervalle de confiance a 95% sur la précision de forme en
comparaison au CT-scan) et la valeur maximum des écarts « Max » ont été calculés sur les 2500
points représentant la surface de chaque modele reconstruit a partir des radiographies biplanes.

4.4.1.2 Comparaison des indices cliniques 3D

Lors des deux études de reproductibilité (in vivo), nous avons proposé une standardisation quant au
calcul des IC 3D du fémur, notamment pour la TF et I’ACD. Dans cette étude, seuls ces indices
cliniques « standards » ont été évalués.

Pour commencer, nous avons calculé cette série d’indices cliniques sur chacun des trois modeéles
reconstruits a partir des radiographies biplanes. Ensuite, ces mémes indices cliniques ont été calculés
sur les reconstructions issues du CT-Scan. Finalement, les différences signées entre les valeurs des IC
(biplan versus CT-Scan) ont été calculées et évaluées.

2 1defX est un logiciel de recherche propre aux laboratoires (LIO et LBM). Les algorithmes, les méthodes de
reconstruction et de calcul des indices cliniques décrits dans ce mémoire de thése ont été implémentés et
testés grace a ce logiciel.
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La valeur moyenne des différences signées pour chaque indice clinique donne I'erreur systématique
entre les deux mesures. L'écart type o des différences signées permet d’estimer la fidélité de la
méthode (20 = 1C95% sur la fidélité). Finalement, la précision du calcul de chaque indice clinique
(justesse et fidélité) en comparaison au CT-scan peut étre estimée par I'intervalle donné par p * 20.

4.4.2 Résultats

4.4.2.1 Comparaison de forme (Précision de forme)

Les résultats de la comparaison points-surface (4, 2RMS, Max) entre chacun des trois modeles issus
de la reconstruction a partir des radiographies biplanes, avec leur homologue reconstruit a partir des
CT-Scan sont présentés dans le Tableau 56, les Figure 80 et Figure 81.

Tableau 56 : Précision de forme : distances points-surface entre les modeéles CT-scan et les reconstructions a
partir de la radiographie biplane

Comapraison des modeéles reconstruits

3 partir du CT-Scan et : Moyenne (mm) 2RMS (mm) Max (mm)

1) Les modeles initiaux rapides 1,6 4,2 10,0

2) Les modeles intermédiaires 1,2 2,9 8,4

3) Les modeles ajustés 1,0 2,4 6,6
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B Modeéles initiaux rapides
50 - - M Modélesintermédiaires
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30 1

20 7
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Figure 80 : lllustration graphique des écarts points-surface (moyennes, 2RMS, Max) entre les trois modéles
reconstruits a partir des radiographies biplanes et celles issues du CT-Scan
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0.0 mm

Vue de profil Vue d’arriére Vue de face
Figure 81 : lllustration des écarts points-surface pour un fémur gauche

4.4.2.2 Comparaison des indices cliniques 3D

Les résultats (1 + 20) pour chacune de méthodes de reconstruction sont rapportés dans le Tableau 57
et la Figure 82.
Tableau 57 : Résumé des moyennes et des écart-types (2o) des différences entre les indices cliniques obtenus

a partir des trois reconstructions issues des radiographies biplanes et ceux calculés a partir des
reconstructions CT-Scan

CT-Scan/Modeles initiaux rapides | CT-Scan/Modeéles intermédiaires | CT-Scan/Modéles ajustés
Indices cliniques 3D
M (signées) 20 W (signées) 20 M (signées) 20
Longueur fémorale (mm) 0,8 4,1 0,3 3,8 0,4 3,1
Diamétre de la téte fémorale (mm) 0,8 2,9 1,1 2,8 1,2 2,4
Offset fémoral (mm) -2,3 4,6 -2,7 2,8 -3,0 3,2
Longueur FNAL (mm) 2,0 7,5 0,6 3,7 0,6 2,4
TGT (mm) -1,0 9,6 -1,1 2,8 -1,0 31
TLT (mm) 1,8 13,2 -1,8 3,4 -1,8 2,7
AFm (°) 0,6 3,6 -0,4 2,2 -0,6 1,3
HKS (°) 0,2 2,8 0,3 1,4 -0,1 1,5
ACD (°) 2,0 8,2 0,0 2,7 0,4 2,2
TF(°) -3,8 11,2 -1,1 3,2 -0,2 3,2
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Figure 82 : lllustration graphique des 20 (des différences signées) pour les indices cliniques calculés a partir
des trois reconstructions issues des radiographies biplanes et ceux calculés a partir des reconstructions CT-
Scan

4.4.3 Discussions et conclusions

Nous avons réalisé une étude de précision de forme et de comparaison d’indices cliniques pour les 3
modeles issus des reconstructions « rapide » et « précise » a partir de radiographies biplanes sur 11
fémur secs in vitro. Comme pour les études de précision antérieures (Laporte 2002, Laporte et al.
2003, Le Bras 2004, Mahfouz et al. 2006, Baudoin 2007), nous avons comparé nos résultats a des
modeles 3D CT-scan que nous avons pris comme référence.

Pour ce qui est de la précision de forme (Tableau 56 ; Figure 80), les reconstructions montrent une
précision pour les modeles initiaux rapides de 1.6 mm en moyenne, avec un intervalle de confiance a
95% de 4.2 mm et un maximum de 10 mm. Les modéles intermédiaires permettent d’améliorer la
précision de forme et de passer a 1.2 mm en moyenne avec un intervalle de confiance a 95% de
2.9 mm et un maximum de 8.4 mm. Finalement, les modeles ajustés améliorent encore la précision
avec des résultats finaux de 1.0 mm en moyenne, un intervalle de confiance a 95% de 2.4 mm et un
maximum de 6.6 mm. Ces résultats montrent que pour obtenir un modeéle de fémur morpho-réaliste
précis, toutes les étapes de la reconstruction sont nécessaires. En comparant notre étude avec les
données de la littérature, nous remarquons que nos résultats sont similaires a ceux obtenus par
Laporte (Laporte et al. 2003) (Moy : 1 mm ; 2RMS : 2.8 ; Max : 5 mm) pour le fémur distal et Baudoin
(Baudoin et al. 2008) (Moy : 0.8 mm ; 2RMS : 2.2 ; Max : 5.2 mm) pour le fémur proximal ; il sont
légerement meilleurs que ceux obtenus par Dong (Dong and Zheng 2009) (Moy:1.6 mm;
2RMS : 4.4 ; Max : non rapporté) pour le fémur proximal (Tableau 11), et pour un temps de
reconstruction considérablement réduit. En effet, la méthode de reconstruction compléte requiert 5
minutes en moyenne pour un membre inférieur (environ 2.5 minutes pour un fémur complet),
contre 24 minutes pour un membre inférieur (Nodé-Langlois 2003) et 5 minutes pour un fémur
proximal (Baudoin et al. 2008). Il est a noter qu’il nous a été difficile de comparer les temps de
reconstruction de notre étude avec ceux de la littérature, car peu d’auteurs fournissent cette
information.
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Pour ce qui est de la comparaison des indices cliniques (IC) (Tableau 57 ; Figure 82) :

Pour les modeéles initiaux rapides : On constate une bonne précision quant au calcul des
indices cliniques tel que I’'HKS (0.2° + 2.8°), I'AFm (0.6° £ 3.6°) et le diametre de la téte
fémorale (0.8 + 2.9 mm). Ceci montre que les modeles initiaux représentent des solutions
tres proches des modeéles de référence en terme de morpho-réalisme. Néanmoins, les moins
bonnes précisions quant au calcul de la TF (-3.8° £ 11.2°) et de I'ACD (2° £ 8.2°), montrent
qgue des ajustements sont encore nécessaires notamment pour I'orientation du col fémoral
et des condyles fémoraux. Ces conclusions confirment celles établies lors des deux études de
reproductibilité inter-opérateurs.

Pour les modeles intermédiaires : Les résultats de cette partie de I'étude montrent une
amélioration de la précision du calcul des indices cliniques dans leur globalité.

Pour les parameétres angulaires, les moyennes des différences signées se situent au alentour
de zéro (entre -1.1° et 0.3°) ce qui montre un faible biais systématique entre les deux
mesures (Biplan/CT-Scan). Les valeurs des 2 écarts-type (20) sont quant a elles inférieures a
3.5° pour tous les indices cliniques angulaires. Ainsi, des IC tel que la TF et I'ACD sont
obtenus, a cette étape de la reconstruction, avec de trés bonnes précisions (-1.1° + 3.2° et
0.0° £ 2.7° respectivement) en comparaison avec les valeurs de références issues du CT-Scan.
Pour ce qui est des parameétres de la longueur fémorale, des distances et du diametre de la
téte fémorale, les moyennes des différences signées se situent entre -1.1° et 1.1° sauf pour
I’Offset fémoral (-2.7 mm) et le TLT (-1.8 mm). Toutefois ces mesures restent faibles et les
valeurs des 20 ne dépassent pas les 3.8 mm. Ces résultats montrent globalement une tres
bonne précision du calcul des indices cliniques du fémur a partir des modéles intermédiaires
issus des radiographies biplanes.

Pour les modeéles ajustés : Les résultats obtenus a cette étape de I'étude sont similaires a
ceux constatés pour le cas des modeéles intermédiaires.

Pour les paramétres angulaires, les moyennes des différences signées se situent entre -0.6°
et 0.4° ce qui montre un biais quasi nul. Les valeurs des 2 écarts-type (20) sont inférieures a
3.5° avec une légere amélioration pour 'AFm (20 = 1.3° contre 20 = 2.2° avec les modeles
précédents). Les TF et I'ACD restent invariants avec des précisions de -0.2° + 3.2° et
0.4° £ 2.2° respectivement.

Pour les parametres restants, les précisions n‘ont pas été beaucoup améliorées sauf celle
relative a la longueur du col fémoral FNAL (20 = 2.4 mm contre 20 = 3.7 mm). Il reste a noter
une trés légére dégradation du calcul de I'Offset fémoral (20 = 2.8 mm contre 20 = 3.2 mm)
et du TGT (20 = 2.8 mm contre 20 = 3.1 mm), néanmoins elle reste inferieure au millimétre.
Comme pour les mesures précédentes, les moyennes des différences signées restent faibles
et les valeurs des 20 ne dépassent pas les 3.2 mm. Finalement, ces résultats montrent une
trés bonne précision du calcul des indices cliniques du fémur a partir des modeles ajustés
issus des radiographies biplanes.

Pour conclure, les résultats de I'étude de précision et du calcul des indices cliniques confirment les

Y

conclusions faites lors des études de reproductivité inter-opérateurs, a savoir que les modeéles

intermédiaires sont suffisants pour le calcul des indices cliniques avec de trés bonnes précisions. Ce

dernier point est important car, le temps de reconstruction d’'un modele intermédiaires d’'un
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membre inférieur pathologique étant de I'ordre de 3 minutes en moyenne, cette solution est tout a
fait envisageable pour son application en clinique routiniére.

Néanmoins, pour un modéle morpho-réaliste plus précis en terme de forme, le calcul d’'un modele
ajusté est recommandé. Ceci nous indique aussi que les maximums des écarts points-surface
observés lors de I'étude de la précision de forme, ne se situent pas sur les zones anatomiques
influant le calcul des indices cliniques.

Cette bonne précision de calcul des modeles 3D de fémurs et des indices cliniques associés a cette
structure osseuse, nous permet de suggérer |'utilisation des méthodes de reconstructions (précise et
rapide) et les techniques de calcul d’indices cliniques en routine clinique avec une bonne fiabilité. Ces
méthodes permettraient d’éviter d’'une part les biais de projections occasionnés par I'utilisation de
radiographies conventionnelles et d’autre part, les imprécisions de calcul des torsions et rotations a
partir du CT-Scan ou de I'IRM dues au choix visuel et manipulateur-dépendant de la « meilleure »
coupe sensée représenter I'un des axes de référence, remplagant ainsi les méthodes manuelles de
numeérisations des axes de références et des repéres anatomiques.
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Conclusion générale et perspectives

L'objectif de cette thése était d’adapter les méthodes de reconstruction 3D basées sur des
modeles paramétrés et des techniques d’estimation statistiques pour la modélisation du membre
inférieur et le calcul d’indices cliniques, en particulier en présence de déformations structurales.

Cette thése a débuté par des rappels de I'anatomie du membre inférieur et des anomalies
angulaires associées dans les trois plans anatomiques, montrant ainsi I'importance accordée a ces
connaissances pour le diagnostic, les applications thérapeutiques, le suivi post-opératoire et/ou pour
le planning chirurgical. Puis nous avons présenté une revue de littérature portant sur les différents
moyens d’imagerie médicale permettant I’évaluation des pathologies associées au membre inférieur.
Ainsi, nous avons pu définir les limites du CT-scan et de I'IRM afin d’introduire l'intérét de la
radiographie biplane. D’autres revues de la littérature sur les méthodes de calcul des indices
cliniques 2D et 3D et sur les différentes techniques de reconstruction 3D du membre inférieur a
partir de radiographies biplanes ont aussi été présentées afin de nous permettre de définir les limites
de I'existant et les objectifs de notre projet de recherche.

Dans le cadre de nos travaux de thése nous avons proposé et évalué une méthode de
reconstruction semi-automatique du membre inférieur s’appuyant sur des modeles paramétrés de
fémurs et de tibias. Cette méthode nous a permis une estimation tres rapide d’un premier modele
paramétré simplifié (MPS) a partir duquel un groupe d’indices cliniques restreint, mais le plus utilisé
en routine clinique, a pu étre calculé. Afin de valider cette méthode de reconstruction nous avons
réalisé deux études de reproductibilité inter-opérateurs en position debout et « jambes décalées »,
I'une sur des sujets sains et l'autre sur des sujets présentant des pathologies du membre inférieur.
Ces études ont montré qu’il était possible, grace a la méthode « rapide », d’obtenir en 1 minute
environ (pour un membre inférieur) un modeéle paramétré simplifié 3D. Ce dernier est suffisant pour
calculer avec une bonne précision les indices cliniques gonométriques (2D et 3D) les plus utilisés
actuellement en routine clinique (IC95% < 1.6°), exception faite pour ’ACD 2D/3D (1C95% = 4.9°/4.7°
pour les sujets sains et IC95% = 4.6°/8.3° pour les sujets pathologiques). Les IC95% pour les longueurs
et le diametre de la téte fémorale sont < 3.5 mm pour les deux études.

En utilisant la méthode de reconstruction « rapide » et les MPS, nous avons évalué un protocole
spécifique de prise de radiographies biplanes. Ce dernier s’appuie sur la position de jambes décalées
dliment contrblée. L'étude de comparaison entre les indices cliniques (du membre inférieur et du
bassin) calculés avec les jambes paralléles et ceux calculés avec les jambes décalées a montré que les
moyennes des différences signées entre les deux mesures et pour tous les indices cliniques du
membre inférieur étaient inférieures a 0.1° (t-test : p > 0.08). Ces résultats indiquent qu'il n'y a pas
de biais significatifs entre les deux mesures. Les 1C95% sur les différences entre les deux mesures
étaient compris entre 1.5° et 3.8°. Ces résultats signifient qu'il y a une influence tres faible de la
position « jambes décalées » sur le calcul des indices cliniques du membre inférieur sur des sujets
asymptomatiques. En ce qui concerne les indices cliniques du bassin, les moyennes des différences
signées entre les deux mesures sont inférieures a 1.5°, indiquant un biais significatif faible. La valeur
des 2ET est quant a elle comprise entre 1.8° et 5.0°. Toutefois, le t-test indique que la différence
entre les deux méthodes est significative pour la bascule du bassin (t-test : p = 0.047) et la rotation
pelvienne (t-test : p = 0.003) mais la valeur des 2ET ne dépasse pas les 3.6°. Les valeurs mentionnées
ci-dessus integrent a la fois les incertitudes de mesures, les différences dues au décalage des deux
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jambes et, en méme temps, les variabilités de repositionnement du sujet dans le systeme EOS ™
entre les deux mesures.
Ce protocole peut donc étre utilisé en routine clinique facilitant ainsi les étapes de la reconstruction.

Ce premier modele paramétré simplifié nous a servi de premier estimé pour le calcul de
reconstructions 3D rapide (initiale), intermédiaire et ajustée (précise et morpho-réaliste) du membre
inférieur en un temps relativement réduit. En effet, les deux études de reproductibilités (sur les
sujets sains et pathologiques) ont montré qu’il était désormais possible de calculer en 5 minutes un
modele 3D ajusté d’'un membre inférieur ainsi que les paramétres de torsions et de rotation.

Les indices cliniques (pour les sujets sains) calculés grace aux modeles intermédiaires étaient du
méme niveau de reproductibilité que ceux calculés a partir des modeéles ajustés.

Les IC95% pour les deux études étaient inférieurs a 2.6° pour les indices cliniques 3D gonométriques.
Si la reproductibilité de calcul de I’ACD 3D pour les sujets sains était bonne (IC95% = 2°), elle I'était
légerement moins pour les sujets pathologiques (1C95% = 3.4°). En ce qui concerne les torsions tibiale
et fémorale et la rotation fémoro-tibiale, les valeurs moyennes étaient identiques pour les deux
modeles (intermédiaires et ajustés pour les sujets sains) et se situaient dans les intervalles de
normalités rapportés dans la littérature. Ces deux études nous ont aussi permis de proposer une
standardisation quant au choix des axes et du plan de projection pour le calcul des parametres de
torsions et de rotation avec de bonnes précisions pour les sujets sains (IC95% TF = 3.9°,
IC95% TT =5.2°, IC95% RFT = 3.2°). Appliquée a des sujets présentant des pathologies du membre
inférieur, I'étude de reproductibilité a montré une moins bonne fidélité (IC95% TF=4.5°,
IC95% TT = 6.0°, 1IC95% RTF = 5.0°).

Finalement, une étude de précision de forme a été réalisée en comparant les modeles:
initiaux rapides, intermédiaires et ajustés de fémurs secs avec des reconstructions 3D issues du CT-
Scan. Les reconstructions montrent une précision pour les modeles initiaux rapides de 1.6 mm en
moyenne, suggérant une bonne estimation de la solution initiale. Les modeéles intermédiaires
permettent d’améliorer la précision de forme et de passer a 1.2 mm en moyenne. Finalement, les
modeles ajustés améliorent encore la précision avec des résultats finaux de 1.0 mm en moyenne, un
intervalle de confiance a 95% de 2.4 mm et un maximum de 6.6 mm.

Aussi, nous avons comparé les indices cliniques calculés sur les modéles intermédiaires et
ajustés avec ceux obtenus avec les modéles CT-Scan. Les résultats montrent une trés bonne précision
du calcul des indices cliniques du fémur a partir des modeles ajustés issus des radiographies biplanes,
leurs précisions étaient similaires a celles calculées avec les modeles intermédiaires. Ainsi, pour les
parameétres angulaires, les moyennes des différences signées se situaient entre -0.6° et 0.4° ce qui
montre un biais quasi nul. Les valeurs des 2 écarts-type (2ET) étaient inférieures a 3.5°. Les TF et
I’ACD ont montré des précisions de -0.2° + 3.2° et 0.4° £ 2.2° respectivement.

Avec une technique de reconstruction du membre inférieur rapide, précise et pensée pour une
utilisation en routine clinique, cette méthode ouvre des perspectives intéressantes, notamment pour
le diagnostic et le suivi post-opératoire des pathologies axiales du membre inférieur suivant les trois
axes anatomiques. Cette méthode de reconstruction et de calcul des indices cliniques est d’ores et
déja intégrée dans le logiciel SterEos© et utilisée dans plusieurs hopitaux tels que le CHU de
Bordeaux, le CHU de Marseille (La Timone), I'Hopital Debré (Paris), I'Hopital universitaire de Pecs
(Hongrie), I’'Hopital SickKids (Toronto, Canada) et la clinique privée de Nollet (Paris). Aussi, elle est en
cours de déploiement a I'Hé6pital Sainte-Justine (Montréal, Canada), au CHU de Brest, a I'Hopital
Jeanne De Flandre (Lille), a I'institut Rossetti (Nice) et a I'Hopital Femme-Mére-Enfant (Lyon). Le
protocole d’acquisition suggéré est validé dans le cadre de cette thése et aussi introduit en routine
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clinique, permettant de faciliter l'interprétation des clichés radiologiques et les étapes de
reconstruction sans altérer la précision du calcul des indices cliniques.

Aussi, ce travail de these, dans le cadre des travaux collaboratifs réalisés par le Laboratoire de
Biomécanique (Paris) dirigé par le Pr. W. Skalli et le Laboratoire de recherche en Imagerie et
Orthopédie (Montréal) dirigé par le Pr. J. A. De Guise, a permis d’apporter une contribution
importante en ce qui concerne les méthodes de reconstruction 3D rapides et précises du membre
inférieur et le calcul des indices cliniques 2D/3D (incluant les torsions et rotation) a partir de
radiographies biplanes. Ces techniques de reconstruction et de calcul d’indices cliniques pourront
servir a la planification des ostéotomies et des chirurgies pour la pose de prothese (hanches et
genoux). lls permettraient aussi d’éviter d’'une part les biais de projections occasionnés par
I'utilisation de radiographies conventionnelles et d’autre part, les imprécisions de calcul des torsions
et rotations a partir du CT-Scan et pourront se substituer I'IRM, afin de permettre au chirurgien de
visualiser les déformations tridimensionnelles afin de planifier I'action thérapeutique,
particulierement chez I'enfant.

Toutefois, des améliorations peuvent étre encore suggérées afin d’augmenter la précision des
modeles 3D et réduire encore le temps de reconstruction. En effet, nos résultats ne prennent pas en
compte les techniques de traitement d’images en cours de développement, de validation et
d’adaptation qui serviront a améliorer et a automatiser la partie de la reconstruction basée sur la
déformation fine des modeles 3D. Néanmoins, les ajustements manuels actuellement utilisés pour la
« déformation globale » des modeéles, sont réalisables aujourd’hui en un temps raisonnable et
peuvent apporter des données d’apprentissage a large échelle qui seront utilisées pour la phase de
traitement d’image. Aussi, I'ajout d’inférences statistiques a partir de bases de données CT-Scan
permettrait une déformation et un recalage plus précis de la solution initiale du modele générique
paramétré et régionalisé (MGPR) facilitant ainsi I'étape de la déformation globale en réduisant
encore le temps de manipulation.
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Annexe 1

1 Modélisation paramétrée simplifiée (MPS) - Suite

1.1 Modeéle paramétré du fémur
1.1.1 Le fémur distal

Distances supplémentaires :

0 Distance entre les deux épicondyles (interne et externe),
Distance entre les centres des deux sphéeres condyliennes,
Distance entre les deux sommets des condyles postérieurs (interne et externe),
Distance entre les deux sommets des condyles distaux (interne et externe),
Distance entre les deux bords antérieurs (interne et externe),
Distance entre le bord antérieur interne et le sommet postérieur interne,
Distance entre le bord antérieur externe et le sommet postérieur externe,
Distance entre le sommet de la trochlée et le bord antérieur interne,
Distance entre le sommet de la trochlée et le bord antérieur externe,
Distance entre le sommet de la trochlée et le bord postérieur interne,
Distance entre le sommet de la trochlée et le bord postérieur externe,

O O O OO OO0 oo oo

Distance entre le sommet de la trochlée et le centre de la sphere condylienne
interne,

o]

Distance entre le sommet de la trochlée et le centre de la sphére condylienne
externe,

Distance entre |'épicondyle interne et le centre de la sphére condylienne interne,
Distance entre I'épicondyle externe et le centre de la sphére condylienne externe,
Distance entre |'épicondyle interne et le bord postérieur interne,

Distance entre |'épicondyle externe et le bord postérieur externe,

Distance entre I'épicondyle interne et le bord antérieur interne,

Distance entre |'épicondyle externe et le bord antérieur externe,

O O O oo oo

Distance entre le sommet de la trochlée et le centre de I'ellipse inférieure du cylindre

inférieur,

0 Distance entre le sommet de la trochlée et le centre de I'ellipse supérieure du
cylindre inférieur,

0 Distance entre le sommet de la trochlée et le centre de I'ellipse supérieure du

cylindre supérieur.

1.2 Modeéle paramétré du tibia
1.2.1 Le tibia proximal

Le modele a été d’abord régionalisé et paramétré grace a des primitives géométriques. Etant donné
la forme trés particuliere de la diaphyse tibiale proximale (non-uniforme sur toute la longueur) cette
derniére a été régionalisée sur différentes sections :
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« Deux cylindres’® 3 sections elliptiques (diaphyse proximale supérieure et diaphyse proximale
inférieure) pour la partie diaphysaire, chaque cylindre étant composé de deux ellipses,

¢ Un tronc de cone renversé a sections elliptiques (pour la partie la plus proximale englobant
I’épiphyse proximale du tibia), les bases de ce cone étant également représentées par des
ellipses (Figure 83),

Wil
g oo

Diaphyse proximale
supérieure

Diaphyse proximale
inférieure

Figure 83 : lllustration de la modélisation paramétrée simplifiées du tibia proximal

¢ Des points 3D : des barycentres de régions ont été calculés a partir de régions prédéfinies ce
qui a permis de déterminer 11 points 3D (Figure 84) :

0 Epinesinterne et externe,

0 Origine du repére - Origine (Barycentre des plateaux tibiaux),

0 Bords postérieurs, interne et externe, de I'épiphyse proximale (BordPost-Int,
BordPost-Ext) définis comme étant les points les plus proches du plan passant par les
régions des bords postérieurs des plateaux tibiaux,

0 Centre de la gléne tibiale interne (centre du plateau interne) — CentrePlat-Int,

0 Centre de la gléne externe (centre du plateau externe) — CentrePlat-Ext,

0 Bords antérieur (Bord-Ant) et postérieur (Bord-Post) de la surface articulaire du tibia
le long de I'axe « X » du repére tibial (Figure 8),

0 Bords médial (Bord-Med) et latéral (Bord-Lat) de la surface articulaire du tibia le long
de I'axe « Z » du repére tibial (Figure 8).

CentrePlat-Int

Bord-Med 4,
Yo,
O,
O',oo
Bord-Ant
€ Bord-Post

Bord-Lat
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Figure 84 : lllustration des différents points 3D calculés sur la partie proximale du tibia

Comme pour le fémur, ce modele paramétré simplifié permet de définir les descripteurs de formes

suivants :

e Lescoordonnéesx, y et z pour chaque point 3D ;
¢ Une distance (hauteur) liant le centre de I'ellipse supérieure au centre de I'ellipse inférieure,

pour chaque cylindre a section elliptique et pour le tronc de céne ;

e Lescoordonnéesx, y, et z du centre, le grand axe et le petit axe, pour chaque ellipse ;
¢ Des distances supplémentaires calculées a partir de ces données (Figure 85) :
0 Distance entre les centres des glénes tibiales (entre les centres des plateaux),

O O O O o

- P
Distance entrel origine

etle centre de I'ellipse
inférieure du cylindre
inferieur

.
3
I

e A et e

--- Distance entrel'origine
et le centre de I'ellipse inf.
du cylindre supérieur

O Ellipse supérieure

de la diaphyse proximale
supérieure

® Centre de I'ellipse inferieur
du cylindre supérieur

Distance entre les bords postérieurs de I'épiphyse tibiale proximale,

Distance entre le bord postérieur et le bord antérieur de la surface articulaire,
Distance entre le bord latéral et le bord médial de la surface articulaire,
Distance entre I'origine et le centre de I'ellipse inférieure du cylindre supérieur,
Distance entre l'origine et le centre de I'ellipse inférieure du cylindre inférieur.

--- Grand axe

- Distance entre les
centres des deux

ellipses

@ Centre de I'ellipse
inférieure du cylindre
inférieur

Figure 85 : lllustration de quelques descripteurs de formes pour le tibia proximal

Au total, le tibia proximal comprend 72 paramétres descripteurs : les coordonnées (x,y,z) de 17
points 3D, 9 distances, 6 grands axes et 6 petits axes.

1.2.2 Pour le tibia distal

Comme pour le tibia proximal et en raison de la forme trés particuliere de la diaphyse tibiale distale
et la forme de ['épiphyse distale, ce modele a été régionalisé en deux différentes
sections représentées par un cylindre a sections elliptiques (pour la partie diaphysaire) et un tronc
de cone a sections elliptiques (pour I'épiphyse distale) (Figure 86).
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[ Diaphyse
distale

Epiphyse
distale

Figure 86 : lllustration de la modélisation paramétrée simplifiée du tibia distal

Ce modele comprend aussi 5 points 3D. Les barycentres de ces derniers ont été calculés a partir de
régions pré-définies (Figure 87) :

e Le milieu du pilon tibial (Milieu pilon),

¢ Un point extréme antérieur de la facette articulaire tibio-fibulaire distale (Extreme-Ant),

¢ Un point extréme postérieur de la facette articulaire tibio-fibulaire distale (Extreme-Post),

e Un point distal de la surface postérieure de la malléole interne (Mal-Int-Post),

e Un point distal de la surface antérieure de la malléole interne (Mal-Int-Ant).

Ma!-lnt—Po 7

lal-Int-Ant

Milieu pilon
Extreme-Ant

Figure 87 : lllustration des différents points 3D calculés sur la partie distale du tibia

Ce modeéle paramétré simplifié permet de définir des parametres descripteurs de formes.
La base de données finale est donc composée (Figure 88) :
e Pour chaque point 3D : de coordonnées x,y et z;
e Pour le cylindre a section elliptique et le tronc de céne : d’une distance (hauteur) liant le
centre de I’ellipse supérieure au centre de I'ellipse inférieure ;
e Pour chaque ellipse : de coordonnées x, y, z du centre, du grand axe et du petit axe ;
e De distances supplémentaires calculées a partir de ces données :
0 Distance entre 'origine et le centre de I'ellipse inférieure du cylindre supérieur,
0 Distance entre 'origine et le centre de I'ellipse inférieure du tronc de céne inférieur,
0 Distance entre Extreme-Ant et Mal-Int-Ant,
0 Distance entre Extreme-Post et Mal-Int-Post.
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--- Petit axe

-----~4 —- Grand axe

Ehe

O Ellipse supérieure
de la diaphyse distale
supérieure

--= Distance entre les
centres des deux
ellipses

S v o)

Figure 88 : lllustration de quelques descripteurs de formes pour le tibia distal
Au total, le tibia distal comprend 41 parametres descripteurs : les coordonnées (x,y,z) de 9 points 3D,

6 distances, 4 grands axes et 4 petits axes.

1.2.3 Pour la diaphyse
Une seule primitive géométrique a été retenue pour la diaphyse tibiale : un cercle pour la section du

milieu de la diaphyse.
Ceci a permis de définir les quatre descripteurs de formes suivants :
e Les coordonnées (x,y,z) du centre du cercle,
¢ Lerayon du cercle.
Trois parametres supplémentaires relatifs aux trois modeéles représentant un tibia complet ont été

calculés :
* Lalongueur totale du tibia : correspondant a I'axe « Y » du repere tibial (Figure 8),

e L’angle tibial mécanique : angle formé entre I'axe des plateaux tibiaux et I'axe « Y »,
¢ Ladistance entre 'origine et le centre du cercle du milieu de la diaphyse.
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Annexe 2
Définition de I'algorithme du «Context Shape Matching» (Belongie 2002)

La méthode d’association proposée par Belongie (Belongie et al. 2002) est basée sur les descripteurs
de formes nommés « Shape Context » (ou contextes de formes).

Le contexte de forme d’un point p; appartenant a un contour C; est déterminé par la distribution des
autres points de ce contour dans la région au voisinage de p;. Sa représentation se fait par un
histogramme de coordonnées relatives de points du contour par rapport au point de référence p;
dans un systeme de coordonnées log-polaire.

Chercher la correspondance des points entre deux contours (C; et (;), est alors équivalent a trouver
pour chaque point p;, sur un contour Cj, le point p; sur I'autre contour C; qui a un contexte de forme
similaire. Cette comparaison se fait selon une technique de comparaison de deux histogrammes. L'un
des avantages de |'utilisation des histogrammes consiste a fournir une grande quantité de mesures
robustes pour la comparaison, l'identification ou l'indexation des objets.

Principes mathématiques de la méthode « Context Shape Matching »

Soit un contour représenté par I'ensemble de points échantillonnés :

C ={p1, P2 - Pn} Pi € R?

n est le nombre de points du contour. Pour un point p;, les coordonnées relatives des n — 1 autres
points sont déterminées. Les coordonnées relatives sont les coordonnées du point g dans un
systéme de coordonnées log-polaire utilisant p; comme origine :

q = (log(ry).64).Va #pi AqE€C
Ou 7, est la distance entre q et p;. 6, est I'angle entre le vecteur p,q et 'axe horizontal.

Point Pi du contour Ci

Figure 89 : Calcul de I'histogramme polaire pour un point p;

Pour un point p;, le contexte de forme correspondant h;, est donné en utilisant les coordonnées
relatives des autres n — 1 points :
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hi(k) = #{q # pi: (q — pi) € bin(k)}
Ou h; (k) est le nombre de points du contour appartenant a la k™ classe de I’histogramme et
bin(k) dénote un secteur dans le plan log-polaire.

Cependant, le contexte de forme décrit ci-dessus n’est pas invariant a la rotation et au changement
d’échelle. Pour obtenir I'invariance au changement d’échelle, les distances radiales sont normalisées
par la distance moyenne d des n? paires de points du contour. Belongie a également proposé
d’utiliser le vecteur tangent associé a chaque point au lieu de I'axe absolu horizontal pour que le
contexte de forme soit aussi invariant a la rotation.

Ayant obtenu pour chaque point son histogramme propre, la mise en correspondance entre deux
contours distincts consiste a trouver pour chaque point p; dans un contour, le point g; qui a la
signature la plus proche.

Etant donné que les contextes de formes sont des distributions représentées par des histogrammes,
la comparaison entre deux histogrammes peut se faire grace au y? test.

Soit Cl-j(pl-,qj), le niveau de ressemblance (le colt d'appariement) entre deux points et défini
comme suit :
k
10 (k) — hy(k) 12
Cy= Cylpuay) = —z L 3
2 - hi(k) + hj(k)

k symbolise le nombre total de bins, h; (k) et h;j (k) dénotent respectivement les histogrammes

normalisés des points p; et q;.

Le test xy2 nous donne la possibilité de comparer deux distributions individuelles. Il est ensuite
nécessaire d'appliquer une procédure permettant de mettre en correspondance deux ensembles de
points « one-to-one » (la correspondance doit étre unique).

Ayant obtenu la matrice de colt C;; pour toutes les paires de points des deux contours a apparier, il
faut maintenant minimiser la fonction de co(t total H définie par :

H(rm) = Z CPi) Gn(iy)

Ceci se fait en recherchant le vecteur de permutation i entre les indices i et j des points grace a une
méthode, dite « Hongroise», développée par Jonker (Jonker and Volgenant 1987) qui propose une
solution algorithmique efficace qui recoit en entrée une matrice carrée de type C;; et fournit en
sortie le vecteur de permutation 7 (i) qui minimise I'équation H.
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(a) (b) (c)

i a __| [ W

(d) (e) ) (9)

Figure 90 : lllustration de la méthode du contexte de forme de Belongie (2002). (a) et (b) - Deux contours a
apparier. (c) - Diagramme représentant I’histogramme log-polaire avec 5 bins pour le log,. et 12 bins pour 6.
(d), (e) et (f) — Exemples de contextes de formes associées aux points bleu, vert et rouge respectivement.
Notons que les contextes de formes ‘d’ et ‘e’ sont trés similaires, ce qui équivaut aux positions similaires des
points bleu et vert. (g) - Correspondances retrouvées grace au y? test
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Annexe 3

Estimation de I'accord entre deux mesures différentes pour le méme
parameétre

L'accord entre deux mesures effectuées sur le méme paramétre mais avec deux méthodes
différentes est évalué a partir de la méthode décrite par Bland et Altman (Bland et al. 1986).

On calcule pour chaque échantillon les différences entre les paires de mesures et on évalue I'écart
type (SDg;sy) de toutes ces différences.

Un intervalle de confiance a 95% (IC95%) est donné par 25D (+ 1.96 * SDg;¢r). Cet estimateur

permet de prédire que 95% des différences entre deux mesures sera inférieure ou égale a la valeur
du 25D.

Annexe 4

Estimation de la fidélité a partir d’une étude de Reproductibilité

La fidélité est calculée a partir du « Root Mean Square of Standard Deviation » (RMSsp)
correspondant a la moyenne RMS (« Root Mean Square ») des écarts types (« Standard
Deviation ») SD; :

ou

Ou m est le nombre d’échantillons, n est le nombre de mesures répétées par échantillon i, x;j et la
j€™¢ mesure pour I'échantillon i et X; est la moyenne de tous les x;; pour I'échantillon i.

Cette approche permet d’estimer un intervalle de confiance a 95% (IC95%) sur la fidélité donné par
+ 1.96 RMSgp,.

Cette méthode d’évaluation est détaillée par Gluer et al. (Gluer et al. 1995) et utilisée afin d’évaluer
la reproductibilité inter- et intra-opérateurs (Humbert et al. 2009).

La norme I1SO 5725-2 (AFNOR 1994) recommande également I'utilisation de cette approche.
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Annexe 5

Détails des résultats (moyennes et 1IC95%) obtenus pour I’étude de reproductibilité inter-
opérateurs sur des patients présentant des pathologies du membre inférieur in vivo.

2 Pour la méthode de reconstruction « rapide »
2.1 Pour l'étape « solution initiale » : Modeéles 3D initiaux rapides

Indices cliniques gonométriques

Tableau 58 : IC95% pour les indices cliniques gonométriques calculés a partir de modeles 3D initiaux rapides

Indices cliniques Ic 20 Ic 2D IC3D Ic 20 I 2
(radio face) (radio profil) (repére fémur face) (repére fémur profil)
HKS () 1,1 1,0 1,0
HKA (9 0,7 1,3 1,1 0,9 1,2

AFm (°) 3,8 38 38

ATm (°) 3,4 4,4 4,4
ACD (Section Mini) (°) 4,2 59
ACD (section base) (°) 4,2 59
ACD (Sections liées) (°) 4,2 5,9
Longueur du col (section base) (mm) 3,0 2,9
Longueur du col (sections liées) (mm) 3,1 3,0
TGT (mm) 2,5
TLT (mm) 2,3
Surface de la section minimale du Col (mm?) 71,7
Longueur FNAL (mm) 2,9 2,7
OffSet fémoral (mm) 2,8 3,2
Diamétre téte fémorale (mm) 2,0
Longueur fémur (mm) 2,0 1,9 1,9
Longueur tibia (mm) 2,4 2,3 2,4
Longueur totale (mm) 2,4 2,2 2,2

Tableau 59 : Moyennes des indices cliniques gonométriques calculés a partir de modeéles 3D initiaux rapides

Indices cliniques Ic 2 Ic 2D IC3D I¢ 20 Ic 20
(radio face) (radio profil) (repére fémur face) | (repére fémur profil)
HKS (9 5,9 7,2 5,7
HKA (9 174,5 172,0 169,9 174,5 172,2
AFm (%) 90,9 91,4 91,4
ATm (°) 87,0 86,8 86,8
ACD (Section Mini) (°) 126,8 121,2
ACD (section base) (°) 126,7 121,8
ACD (Sections liées) (°) 127,0 121,8
Longueur du col (section base) (mm) 47,3 48,9
Longueur du col (sections liées) (mm) 47,6 48,9
TGT (mm) 0,6
TLT (mm) 53,7
Surface de la section minimale du Col (mm?) 738,3
Longueur FNAL (mm) 88,7 91,6
OffSet fémoral (mm) 36,3 42,2
Diametre téte fémorale (mm) 44,4
Longueur fémur (mm) 408,6 413,1 413,5
Longueur tibia (mm) 355,1 357,0 358,6
Longueur totale (mm) 768,5 774,0 774,6
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Les torsions fémorales

Tableau 60 : IC95% pour les torsions fémorales calculées a partir de modéles 3D initiaux rapides

Les plans de projection Les axes bicondyliens Les axes du col fémoral 1C 95%

Section base 7,5

Plan fémoral . . Sections liées 7,8
.. Axe bicondylien - -

mécanique . Sections libres 7,5
postrérieur - —

Section minimale 7,8

Section base 7,5

Plan fémoral . ) Sections liées 7,7
R Axe bicondylien - -

anatomique total L. Sections libres 7,5
postérieur : =

Section minimale 7,7

Section base 7,9

Plan fémoral X . Sections liées 8,1
. X Axe bicondylien : :

anatomique distal L. Sections libres 7,9
postérieur - —

Section minimale 8,1

Section base 8,5

Plan fémoral X ) Sections liées 8,8
L, Axe bicondylien 2 :

mécanique distal Sections libres 8,6

Section minimale 8,8

Tableau 61 : Moyennes des torsions fémorales calculées a partir de modeéles 3D initiaux rapides

Les plans de projection

es axes bicondylier|

Les axes du col fémoral

Moyennes (°)

Section base 12,2

Plan fémoral . . Sections liées 10,1
P Axe bicondylien - -

mécanique L. Sections libres 15,3
postrérieur - —

Section minimale 11,2

Section base 14,0

Plan fémoral . . Sections liées 12,1
. Axe bicondylien - -

anatomique total , . Sections libres 16,8
postérieur : —

Section minimale 13,2

Section base 8,1

Plan fémoral . . Sections liées 6,1
. . Axe bicondylien - -

anatomique distal .. Sections libres 11,1
postérieur - =

Section minimale 7,2

Section base 12,3

Plan fémoral . . Sections liées 10,2
.. Axe bicondylien - -

mécanique distal Sections libres 15,4

Section minimale 11,3

Les rotations fémoro-tibiales

Tableau 62 : 1C95% pour les rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modeéles 3D initiaux rapides

Les axes des
Les plans de projection Les axes bicondyliens . 1C 95%
plateaux tibiaux
Axe bicondylien s
distal Biglénoidien 6,6
Plan fémoral ISE
mécanique Axe bicondylien -
- Postérieur 10,8
postérieur
Axe bicondylien Biglénoidi 6.9
Plan fémoral distal i '
anatomique distal Axe bicondylien -
L. Postérieur 11,1
postérieur
Axe bicondylien s e
Plan fémoral distal Biglénoidien &
anatomique total Axe bicondyli
q X€ IC(,)n. i Postérieur 10,6
postérieur
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Tableau 63 : Moyennes des rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modeéles 3D initiaux rapides

Axe bicondylien
di ly Biglénoidien 4,9
Plan fémoral B
mécanique Axe bicondylien
. L. i Postérieur 6,8
postérieur
Axe bicondylien
Biglénoidi
Plan fémoral distal iglénoidien %0
anatomique distal Axe bicondylien
a - Y Postérieur 7,0
postérieur
Axe bicondylien
' Biglénoidi 8
Plan fémoral distal iglénoidien g
anatomique total Axe bicondylien
a . v Postérieur 6,6
posterieur

Les torsions tibiales

Tableau 64 : 1C95% pour les torsions tibiales calculées a partir de modéles 3D initiaux rapides

S Externe 15
. Biglénoidien =
Plan tibial Distal 1,5
S tomi
mécanique/ anatomique Postérieur Ex'Ferne 3,6
Distal 3,6

Tableau 65 : Moyennes des torsions tibiales calculées a partir de modeéles 3D initiaux rapides

e Externe 33,1
L Biglénoidien 2
Plan tibial Distal 35,4
mécani tomi
que/ anatomique Postérieur Ex'Ferne 38,2
Distal 40,4
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3  Pour la méthode de reconstruction « précise »

3.1 Pourl'étape de la « Déformation globale » : Modéles 3D intermédiaires

Indices cliniques gonométriques

Tableau 66 : 1IC95% pour les indices cliniques gonométriques calculés a partir de modeéles 3D intermédiaires

IC 2D IC 2D IC 2D IC 2D
Indices cliniques (radio face) (radio profil) IC3D (repére fémur face) (repére fémur profil)
HKS (9 0,5 0,5 04
HKA () 0,5 1,0 0,9 0,5 0,9

AFm (°) 1,2 1,2 1,1

ATm (°) 2,8 2,6 3,0
ACD (Section Mini) (°) 3,6 3,8
ACD (section base) (°) 3,4 3,5
ACD (Sections liées) (°) 3,8 4,0
Longueur du col (section base) (mm) 2,3 2,3
Longueur du col (sections liées) (mm) 2,4 2,4
TGT (mm) 2,7
TLT (mm) 2,8
Surface de la section minimale du Col (mm?) 88,3
Longueur FNAL (mm) 3,0 2,8
OffSet fémoral (mm) 2,8 3,3
Diameétre téte fémorale (mm) 1,7
Longueur fémur (mm) 1,4 1,4 1,4
Longueur tibia (mm) 2,4 2,3 2,4
Longueur totale (mm) 2,4 2,2 2,2

Tableau 67 : Moyennes des indices cliniques gonométriques calculés a partir de modeéles intermédiaires

IC 2D IC 2D IC 2D IC 2D
Indices cliniques (radio face) (radio profil) IC 3D (repére fémur face) (repére fémur profil)
HKS (9 5,9 7,2 57
HKA () 174,3 171,6 169,5 174,5 171,8
AFm (%) 91,6 92,0 92,0
ATm (%) 87,1 87,0 36,3
ACD (Section Mini) (°) 128,5 124,0
ACD (section base) (°) 129,0 124,2
ACD (Sections liées) (°) 128,2 124,0
Longueur du col (section base) (mm) 50,2 51,4
Longueur du col (sections liées) (mm) 50,0 51,0
TGT (mm) 1,9
TLT (mm) 60,0
Surface de la section minimale du Col (mm?) 756,4
Longueur FNAL (mm) 92,2 94,4
OffSet fémoral (mm) 37,3 42,9
Diametre téte fémorale (mm) 44,9
Longueur fémur (mm) 409,1 413,7 414,1
Longueur tibia (mm) 355,7 357,6 359,2
Longueur totale (mm) 768,5 774,0 774,6
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Les torsions fémorales

Tableau 68 : 1C95% pour les torsions fémorales calculées a partir de modeéles 3D intermédiaires

Les plans de projection | Les axes bicondyliens Les axes du col fémoral 1C 95%

Section base 48

Plan fémoral . . Sections liées 4,9
L Axe bicondylien - -

mécanique L. Sections libres 5,5
postrérieur - —

Section minimale 5,0

Section base 48

Plan fémoral . . Sections liées 4,8
. Axe bicondylien : z

anatomique total L. Sections libres 5,4
postérieur - —

Section minimale 49

Section base 4.6

Plan fémoral . . Sections liées 4,6
- - Axe bicondylien : -

anatomique distal L. Sections libres 5,2
postérieur : =

Section minimale 48

Section base 4,2

Plan fémoral . . Sections liées 4,3
Ayt Axe bicondylien - -

mécanique distal Sections libres 4,8

Section minimale 4,5

Tableau 69 : Moyennes des torsions fémorales calculées a partir de modéles 3D intermédiaires

Les plans de projection

Les axes bicondyliens

Les axes du col fémoral

Moyennes (°)

Section base 10,9

Plan fémoral . . Sections liées 8,7
- Axe bicondylien - -

mécanique L. Sections libres 13,7
postrérieur - —

Section minimale 10,1

Section base 12,7

Plan fémoral . . Sections liées 10,7
. Axe bicondylien : :

anatomique total L. Sections libres 15,2
postérieur : —

Section minimale 11,9

Section base 6,6

Plan fémoral . . Sections liées 4,6
. . Axe bicondylien : 2

anatomique distal , . Sections libres 9,3
postérieur - -

Section minimale 5,9

Section base 11,6

Plan fémoral . . Sections liées 9,4
L, . Axe bicondylien : :

mécanique distal Sections libres 14,4

Section minimale 10,8
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Les rotations fémoro-tibiales

Tableau 70 : IC95% pour les rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modéles 3D intermédiaires

Les axes des

postérieur

Les plans de projection | Les axes bicondyliens . 1C 95%
plateaux tibiaux
Axe bicondylien s
X Biglénoidien 4,4
Plan fémoral distal
mécanique Axe bicondylien ‘-
o Postérieur 58
postérieur
Axe bicondylien
XE DIeOnCYE Biglénoidien 46
Plan fémoral distal
anatomique distal Axe bicondylien
. Postérieur 5,9
postérieur
Axe bicondylien
X DISOnCy Biglénoidien 4,4
. distal
Plan fémoral
anatomique total Axe bicondylien
y Postérieur 59

Tableau 71 : Moyennes des rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modéles 3D intermédiaires

Les axes des

postérieur

Les plans de projection Les axes bicondyliens Moyennes (°
P prol g plateaux tibiaux Y €)
Axe bicondylien
X I. Vi Biglénoidien 49
Plan fémoral distal
mécanique Axe bicondylien "
L Postérieur 54
postérieur
Axe bicondylien DR
. Biglénoidien 4,8
Plan fémoral distal
anatomique distal Axe bicondylien ,
2 Postérieur 5,6
postérieur
Axe bicondylien
. v Biglénoidien 5,0
. distal
Plan fémoral
anatomique total Axe bicondylien »
Postérieur 5,4
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Les torsions tibiales

Tableau 72 : IC95% pour les torsions tibiales calculées a partir de modeéles 3D intermédiaires

. Les axes des . L.
Le plan de projection plateaux tibiaux Les axes bi-malléolaires 1C 95%
o Biglénoidien Ext.erne 22
Plan tibial Distal 5,5
mécanique/ anatomique L. Externe 5,8
Postérieur -
Distal 6,0

Tableau 73 : Moyennes des torsions tibiales calculées a partir de modéles 3D intermédiaires

. Les axes des . L. .
Le plan de projection plateaux tibiaux Les axes bi-malléolaires Moyennes (°)
s Externe 23,4
o Biglénoidien :
Plan tibial Distal 25,4
mécanique/ anatomique L. Externe 29,2
Postérieur :
Distal 31,2

3.2  Pourl’étape de la « Déformation fine » : Modeéles 3D ajustés

La déformation fine n’a été appliquée que sur le fémur. Ceci est di a la difficulté de retoucher
« finement » les plateaux tibiaux en vue de profil. Nous avons donc décidé d’évaluer cette étape de
reconstruction seulement sur les fémurs. Les indices cliniques relatifs aux tibias ne sont donc pas

disponibles.

Indices cliniques gonométriques

Tableau 74 : 1C95% pour les indices cliniques gonométriques calculés a partir de modeéles 3D ajustés

Indices cliniques ko S IC3D o ko
(radio face) (radio profil) (repére fémur face) (repére fémur profil)
HKS () 04 0,5 04
HKA () 0,5 0,9 07 0,5 0,9

AFm (°) 1,6 1,4 1,5
ACD (Section Mini) (°) 3,6 3,7
ACD (section base) (°) 3,5 3,8
ACD (Sections liges) (°) 3,0 3,4
Longueur du col (section base) (mm) 2,5 2,5
Longueur du col (sections liées) (mm) 2,1 2,1
TGT (mm) 2,5
TLT (mm) 3,7

Surface de la section minimale du Col (mm?) 110,0

Longueur FNAL (mm) 2,7 2,5
OffSet fémoral (mm) 2,1 2,1
Diamétre téte fémorale (mm) 1,1
Longueur fémur (mm) 1,6 1,7 1,7
Longueur totale (mm) 2,4 2,2 2,2
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Tableau 75 : Moyennes des indices cliniques gonométriques calculés a partir de modéles 3D ajustés

Indices cliniques I€ 2D Ic 20 IC3D Ic 20 Ic 20
q (radio face) (radio profil) (repére fémur face) | (repére fémur profil)
HKS () 5,7 7,0 5,5
HKA (9 174,4 171,6 169,5 174,4 171,8
AFm (°) 91,6 92,1 92,1
ACD (Section Mini) (°) 130,4 125,6
ACD (section base) (°) 129,4 125,5
ACD (Sections liées) (°) 129,5 125,2
Longueur du col (section base) (mm) 49,6 50,7
Longueur du col (sections liées) (mm) 49,2 50,2
TGT (mm) 2,1
TLT (mm) 59,7
Surface de la section minimale du Col (mm?) 750,5
Longueur FNAL (mm) 92,6 94,7
OffSet fémoral (mm) 35,9 41,7
Diamétre téte fémorale (mm) 43,9
Longueur fémur (mm) 409,1 413,7 414,1
Longueur totale (mm) 768,5 774,0 774,6
Les torsions fémorales
Tableau 76: 1C95% pour les torsions fémorales calculées a partir de modéles 3D ajustés
Les plans de projection | Les axes bicondyliens Les axes du col fémoral 1C 95%
Section base 5,0
Plan fémoral R R Sections liées 4,5
, . Axe bicondylien - -
mécanique L. Sections libres 5,9
postrérieur - —
Section minimale 5,0
Section base 5,0
Plan fémoral R R Sections liées 4,5
. Axe bicondylien : :
anatomique total R Sections libres 5,8
postérieur : —
Section minimale 4,9
Section base 4,8
Plan fémoral . . Sections liées 4,4
. . Axe bicondylien : :
anatomique distal L. Sections libres 5,6
postérieur : —
Section minimale 4,8
Section base 6,0
Plan fémoral . . Sections liées 5,6
.. Axe bicondylien : :
mécanique i Sections libres 8,2
distal : —
Section minimale 6,1

Tableau 77 : Moyennes des torsions fémorales calculées a partir de modeéles 3D ajustés

Les plans de projection

Les axes bicondyliens

Les axes du col fémoral

Moyennes (°)

Section base 10,4

Plan fémoral i R Sections liées 7,9
, . Axe bicondylien - -

mécanique L. Sections libres 14,7
postrérieur - —

Section minimale 8,9

Section base 12,3

Plan fémoral . . Sections liées 9,9
. Axe bicondylien : :

anatomique total L. Sections libres 16,1
postérieur : —

Section minimale 10,8

Section base 6,0

Plan fémoral X X Sections liées 3,7
. . Axe bicondylien : =

anatomique distal L. Sections libres 10,1
postérieur = =

Section minimale 4,7

Section base 10,8

Plan fémoral X . Sections liées 8,2
.. Axe bicondylien 2 :

mécanique distal Sections libres 15,0

Section minimale 9,3
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Les rotations fémoro-tibiales

Tableau 78 : IC95% pour les rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modéles 3D ajustés

Les axes des
Les plans de projection | Les axes bicondyliens . 1C 95%
plateaux tibiaux
Axe bicondylien e
Plan fémoral distal Biglénoidien N
mécanique Axe bicondylien -
2t Postérieur 5,0
postérieur
Axe bicondylien Biglénoidien 46
Plan fémoral distal 8 ’
anatomique distal Axe bicondylien -
L. Postérieur 5,2
postérieur
Axe bicondylien R
Plan fémoral distal Biglénoidien &
anatomique total Axe bicondylien
q e as v Postérieur 5,1
posterieur

Tableau 79 : Moyennes des rotations fémoro-tibiales calculées a partir de modeéles 3D ajustés

L. . . Les axes des o
Les plans de projection Les axes bicondyliens . Moyennes (°)
plateaux tibiaux
Axe bicondylien Biglénoidi a4
Plan fémoral distal e '
mécanique Axe bicondylien
4 L Vi Postérieur 5,6
postérieur
Axe bicondylien Biglénoidien a4
Plan fémoral distal . ’
anatomique distal Axe bicondylien ..
- Postérieur 57
postérieur
Axe bicondylien et
Plan fémoral distal Biglénoidien =
anatomique total Axe bicondylien -
" Postérieur 5,6
postérieur
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ADAPTATION DES METHODES DE RECONSTRUCTION 3D RAPIDE S PAR
STEREORADIOGRAPHIE : MODELISATION DU MEMBRE INFERIE UR ET CALCUL
DES INDICES CLINIQUES EN PRESENCE DE DEFORMATION STRUCTURALE

RESUME : La connaissance précise de l'anatomie du membre inférieur ainsi que les anomalies
angulaires suivant les trois plans anatomiques a une importance majeure dans la routine clinique pour le
diagnostic, les applications thérapeutiques et/ou pour le planning chirurgical. C’est pour ces raisons qu'il
est fondamental d’aborder ces connaissances en trois dimensions. Dans le cadre d'une collaboration
franco-québécoise, le Laboratoire de Biomécanique (Paris) et le Laboratoire de recherche en Imagerie et
Orthopédie (Montréal) ont développé des méthodes de reconstruction 3D a partir de radiographies
biplanes issues du systtme EOS™ (Biospace Med, Paris). Ces techniques permettent une analyse
clinique en position debout et avec de basses doses d'irradiation. Bien que trés précises, ces approches
présentent le grand désavantage de ne pas permettre un déploiement en routine clinique en raison du
temps de reconstruction élevé. L'objectif de cette thése était donc d'adapter les méthodes de
reconstruction 3D pour la modélisation du membre inférieur et le calcul des indices cliniques en présence
de déformations structurales. Dans ce but, nous avons proposé et évalué une méthode de reconstruction
du membre inférieur s’appuyant sur des modeéles paramétrés de fémurs et de tibias et des inférences
statistiques. Cette méthode vise a une estimation trés rapide (1 minute) d’'un premier modele dit
« simplifié » du membre inférieur a partir duquel un groupe d’indices cliniques restreint peut étre calculé.

A la base du modele « simplifié », nous avons calculé une reconstruction 3D précise du membre inférieur
en un temps relativement réduit (5 minutes). Finalement, et a partir de ce dernier modéle, nous avons
exploré et validé différents modes de calcul d’'un éventail plus large d'indices cliniques (incluant les
torsions et rotations) afin d’en déduire les plus robustes et pertinents qui pourraient étre standardisés pour
une utilisation en clinique. Ce travail de thése ouvre des perspectives concréetes en terme d’utilisation de
telles méthodes en pratique clinique, en particulier pour la planification des ostéotomies et des chirurgies
pour la pose de prothése.
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ADAPTATION OF 3D RECONSTRUCTION METHODS USING STEREORADIOGRAPHY :
MODELLING AND CLINICAL PARAMETERS CALCULATION OF LO WER LIMB’S BONY
STRUCTURES WITH STRUCTURAL DISTIORTION

ABSTRACT : The anatomy of the lower limb and its 3D angular abnormalities are paramount in
diagnosis, therapeutic applications and/or surgical planning. In this context, it is important to explore this
knowledge in three dimensions. Within a collaborative project between the Laboratoire de Biomécanique
(Paris) and the Laboratoire de recherche en Imagerie et Orthopédie (Montréal) 3D reconstruction methods
have been developed based on the EOS™ imaging system (Biospace Med, Paris). These methods allow
clinical analysis in standing position with low radiation dose. However, despite their accuracy, these
reconstruction techniques are time-consuming and therefore difficult to use on a routine basis in clinical
environment. The aim of this Ph.D. thesis is to adapt and optimize these methods for lower limb’s bony
structures with structural distortions. We developed and evaluated a reconstruction method of the lower
limb based on parametric models of femurs and tibias and statistical inferences. This method provides a
preliminary so-called “simplified” model of the lower limb in approximately 1 minute, allowing an accurate
and reproducible computation of most currently used clinical parameters. Starting from the “simplified”
model, we calculated an accurate customized 3D reconstruction of the lower limb in approximately 5
minutes. Based on this 3D model, we developed and validated several calculation modes for a larger
panel of clinical parameters (including torsions and rotations) in order to identify the most robust and
pertinent ones that could be standardized for clinical practice. The current work opens practical
perspectives for the clinical transfer of such methods to be used in practice. One of the most clinical
popular applications of the 3D reconstruction techniques and clinical parameters calculation is the surgical
planning of lower limb osteotomy and arthroplasty.
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