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RÉSUMÉ 

La scoliose idiopathique adolescente (SIA) est une déformation tridimensionnelle de la colonne 

vertébrale et de la cage thoracique. Elle touche 2-3 % de la population adolescente, dont 10% 

nécessiteront un traitement. Les patients avec une courbe entre 20-45° reçoivent un traitement 

conservateur par corset. Les forces correctrices agissant sur le rachis dépendent du design et de 

l’ajustement du corset, ainsi que de la posture et des sollicitations musculaires du patient. Les 

orthèses thoraco-lombo-sacrés (TLSOs) sont utilisés pour les courbes modérées avec un apex 

inférieur à la 8ème vertèbre thoracique (T8). Comme le corset est habituellement porté 23 heures 

par jour, son mécanisme d’action n’apparaît pas optimal. 

Des corsets "de nuit" existent, et ils visent à améliorer l’adhérence du patient et à introduire une 

correction active de nuit, et une plus grande latitude le jour, permettant au patient de participer aux 

activités sportives. Les corsets de nuit ont moins d’effets négatifs sur le fonctionnement psycho-

social, le sommeil, le mal au dos, et l’image du corps.  

Le corset de nuit de Providence a été introduit en 1992. Des forces latérales et rotationnelles 

directes sont appliquées au sommet des courbes à travers un système de 3 points d’appui. Après la 

prise de mesures, le corset est fabriqué en utilisant une technique de conception/fabrication assistée 

par ordinateur (CFAO). Souvent, une surcorrection est observée sur les radiographies en position 

couchée dans le corset. 

Les premiers résultats de l’application du corset de Providence ont été présentés en 2001. Les 

concepteurs du corset rapportent une correction moyenne de 90% pour les courbes doubles, et 

encore une meilleure correction pour les courbes simples. Le taux de réussite global est de 50% à 

75%. La position couchée est également connue pour réduire les courbes scoliotiques, en particulier 

lors de chirurgies d'instrumentation.  

De nouvelles approches de simulation de corset basées sur des modèles numériques par éléments 

finis permettent dorénavant de tester de façon virtuelle et d’optimiser l’effet des corsets pour des 

patients donnés avant leur fabrication. Les corsets TLSOs sont maintenant simulés avec une 

représentation réaliste de l'interface de contact entre le tronc et le corset du patient.  

Malgré le fait que le corset de Providence est disponible depuis plus de 20 ans, la biomécanique de 

ce traitement ainsi que l'effet des paramètres de conception de corset et de la position couchée ne 
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sont toujours pas bien décrites. Le modèle CFAO est choisi parmi une banque de données de corset 

sur la base de l'inventaire de moule, puis soumis à une dérotation de la section thoracique. 

Cependant, l'impact de la conception et des ajustements du corset sur les résultats ne sont pas bien 

compris, car aucune méthode d'évaluation n’est utilisée avant la fabrication.  

L'objectif de ce projet était donc de modéliser la biomécanique et d'évaluer le corset de nuit de 

Providence pour le traitement de la scoliose idiopathique de l'adolescent afin de mieux comprendre 

son mode d'action.  

Les hypothèses que nous avons abordées étaient que l’outil de simulation biomécanique permet de 

simuler de façon réaliste l’application du corset nocturne pour le traitement de la scoliose, et que 

la position couchée a un rôle important dans le mécanisme de correction.  

Dix-huit patients atteints de la SIA ont été recrutés à la clinique externe du CHU Ste-Justine. Pour 

chacun, un modèle numérique par éléments finis (MÉF) du tronc a été créé. La géométrie interne 

(colonne vertébrale, cage thoracique et bassin) a été acquise avec des radiographies biplanaires 

simultanées d’un système à dose basse (EOS). La géométrie externe (surface de la peau) du tronc 

a été acquise avec un scanner de topographie de surface 3-dimentionnelle. La surface interne du 

corset de Providence pour chaque patient a été scannée puis transformée en un modèle par éléments 

finis. Les pressions à l’interface entre le corset et la peau ont été mesurées avec une matrice de 

pression et la distribution des pressions moyennes a été calculée pour les zones thoraciques et 

lombaires. 

D’abord, la transition de la position debout à la position couchée a été simulée en appliquant des 

forces verticales vers le haut pour trouver la géométrie « zéro-gravité ». Ensuite, des forces antéro-

postérieures qui représentent les forces de gravité ont été appliquées au tronc et une surface 

horizontale de contact entre le tronc et le lit a été modélisée avec des forces frictionnelles pour 

empêcher le glissement. L’installation du corset a été simulée en ouvrant le corset par l’avant, puis 

en appliquant des forces de 60N représentant les courroies sur la partie antérieure du corset. Au 

cours de cette étape, le bassin était libre de tourner autour de l'axe-y. Les seules conditions limites 

appliquées étaient la translations bloquées de T1 et S1 le long de l'axe-y. C’est l'interface de contact 

avec le modèle de lit qui a contraint le tronc le long de l'axe-x. 

Le changement de l’orientation des forces de gravité le long de l'axe longitudinal de la colonne 

vertébrale et l'interaction avec la surface horizontale ont induit une correction des courbures 
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scoliotiques moyenne de 47% lors du passage de la position debout à la position couchée. 

L'application du corset a donné en moyenne une correction supplémentaire de 18%. La moyenne 

des corrections en corset était inférieure à ce qui a été rapporté dans la littérature. La correction 

simulée moyenne des courbes scoliotiques dans le corset était 91% de la correction réelle en corset. 

L'analyse de la distribution des pressions cutanées générées par le corset était fortement corrélée 

avec le modèle de pression prédit, qui correspond au système de pression à 3 points appliqués par 

les traversins. 

La charge compressive asymétrique des vertèbres dans le plan frontal était plus grande sur le côté 

concave des courbes dans la position debout, mais le chargement a été déplacé vers le côté convexe 

après l'application du corset en simulation. La simulation de l'application du corset a entraîné une 

inversion des moments de flexion dans le plan frontal sur les courbes primaire et secondaire par 

rapport à la position debout. Cette inversion dans les moments induirait des compressions 

asymétriques sur les plateaux de croissance des vertèbres, ce qui aboutirait à une compression sur 

le côté convexe de la courbe, tout en produisant des contraintes de traction dans la partie concave. 

Selon le principe Hueter-Volkmann (le taux de croissance de l'épiphyse est affecté par les pressions 

appliquées perpendiculairement à sa surface: l’augmentation de la pression inhibe la croissance, la 

diminution de la pression accélère la croissance), ces contraintes sont en faveur de l'arrêt de la 

croissance sur la convexité et de la promotion de la croissance sur la concavité. 

En conclusion : Cette étude est la première étude biomécanique du corset de nuit de Providence. 

Le modèle par éléments finis utilisé dans cette étude a permis de simuler et analyser la 

biomécanique de la posture couchée et l'application du corset de nuit de Providence. Il a montré 

que la position couchée est responsable de la majeure partie de la correction de la courbe dans les 

plans frontal et transversal, tandis que le corset de Providence lui-même joue un rôle 

complémentaire dans la correction de la courbe. Les méthodes numériques utilisées ont permis une 

meilleure compréhension des mécanismes de correction du corset de Providence pour le traitement 

de la scoliose idiopathique de l'adolescent. 
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ABSTRACT 

Adolescent idiopathic scoliosis (AIS) is a three-dimensional deformation of the spine and rib cage. 

It affects 2-3% of the adolescent population, of which 10% will require treatment. Patients with a 

curve between 20-45° usually receive a conservative treatment by brace. Corrective forces acting 

on the spine depend on the design and adjustment of the brace, as well as the posture and muscular 

activity of the patient. Thoracolumbosacral orthoses (TLSOs) are commonly used for moderate 

curves with an apex inferior to the 8th thoracic vertebra (T8). As the brace is usually worn 23 hours 

a day, its mechanism of action seems not optimal. 

“Nighttime” braces exist, and they are designed to improve patient adherence and to introduce an 

active correction by allowing the patient to participate in sports activities. Nighttime braces have 

less negative impact on the psycho-social functioning, sleep, back pain and body image.   

Providence nighttime brace was introduced in 1992. Direct lateral and rotational forces are applied 

on the summits of curves through a 3-point pressure system with bolsters. After taking 

measurements, the brace is manufactured using computer-aided design and manufacturing 

(CAD/CAM) technique. An overcorrection is often observed on supine in-brace radiographs. 

The first results of the application of Providence brace were presented in 2001. Its designers claim 

an average in-brace correction of 90% for double curves, and a better correction for simple curves. 

Overall success rate is 50% to 75%. The prone position is also known to reduce the scoliotic curves, 

especially during instrumentation surgeries. 

New brace simulation approaches based on numerical finite element models (FEM) are now used 

to test virtually and optimize the effect of braces on given patients before their manufacturing. 

TLSOs are now simulated with a realistic representation of the contact interface between the trunk 

and the patient's brace.  

Despite the fact that the Providence brace has been available for more than 20 years, the 

biomechanics of this treatment and the effect of the brace design parameters and supine position 

are still not well described. The CAD/CAM model is selected from a brace database based on mold 

inventory, then subjected to derotation of the thoracic section. However, the impact of brace design 

and adjustments on outcomes are not well understood, as no assessment method is used prior to 

brace fabrication. 
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Hence the objective of this project was to model and evaluate the biomechanics of nighttime 

Providence brace for the treatment of idiopathic adolescent scoliosis to better understand its mode 

of action. 

The hypotheses we addressed were that the biomechanical simulation tool allows to realistically 

simulate the application of the nighttime brace for the treatment of scoliosis, and that the supine 

position has an important role in the correction mechanism.  

Eighteen patients with AIS were recruited at Sainte-Justine University Hospital Centre outpatient 

clinic. For each patient, a personalized finite element model (FEM) of the trunk was created. The 

internal components (spine, rib cage and pelvis) were acquired using simultaneous biplanar low-

dose radiographs (EOS) while the trunk surface was acquired using a 3-dimentional surface 

topography scanner. The interior surface of each patient’s brace was digitized and used to generate 

a FEM of the brace. Pressures at the interface between the Providence brace and the skin were 

measured using a pressure mapping system and the average pressure distribution was computed 

for thoracic and lumbar zones. 

The standing to supine transition was simulated by applying upward-directed forces to find the 

“zero-gravity” geometry. Anteroposteriorly directed forces that represent gravitational forces were 

then applied to the trunk and a horizontal contact surface between the trunk and the bed was 

modeled with frictional forces to prevent sliding. The brace installation on the patient then was 

simulated by opening the brace anteriorly, and finally by applying forces of 60 N representing the 

straps on the anterior part of the brace. During this step, the pelvis was free to rotate around the y-

axis. The only boundary conditions applied were the blocked translations of T1 and S1 along the 

y-axis. It was the contact interface with the bed model which constrained the trunk along the x-

axis. 

The change in the orientation of gravity forces along the longitudinal axis of the spine and the 

interaction with the horizontal surface induced an average 47% correction of scoliotic curves 

during the transition from standing to a supine position. The application of the brace gave an 

average additional correction of 18%. The average in-brace correction was lower than what has 

been reported in the literature. The simulated in-brace correction of scoliotic curves was 91% of 

the actual brace correction. 
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The analysis of the distribution of in-brace cutaneous pressure was strongly correlated with the 

predicted pressure model, which corresponds to 3-point pressure system applied by the bolsters. 

The asymmetric vertebral compressive load in the frontal plane was greater on the concave side of 

the curves in the standing position, but the load was moved to the convex side after the application 

of the brace. Simulation of brace application brought an inversion of the bending moments in the 

frontal plane on the primary and secondary curves compared to the standing position. This reversal 

in the moments would induce asymmetrical compression on vertebral growth plates, which would 

result in a compression on the convex side of the curve, while producing tensile stress on the 

concave portion. According to Hueter-Volkmann principle (the growth rate of the epiphysis is 

affected by the pressures applied to its axis: an increased in pressure inhibits the growth, a decrease 

in pressure accelerates growth), these stresses are favorable for growth arrest on the convexity and 

the promotion of growth on the concavity. 

In conclusion: This study is the first biomechanical study of Providence nighttime brace. The finite 

element model used in this study allowed to simulate and analyze the biomechanics of the supine 

posture and application of the Providence nighttime brace. It showed that the supine position is 

responsible for the major part of curve correction in frontal and transverse planes, while Providence 

brace itself plays a complementary role in curve correction. The numerical methods used have 

enabled a better understanding of correction mechanisms of Providence brace for the treatment of 

idiopathic adolescent scoliosis.  
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CHAPITRE 1 INTRODUCTION 

Plusieurs déformations structurelles peuvent affecter la colonne vertébrale, dont la scoliose. La 

scoliose idiopathique adolescente (SIA) est une déformation tridimensionnelle de la colonne 

vertébrale et de la cage thoracique, qui touche 1-3% de la population adolescente (Rogala, 

Drummond et al. 1978; Roach, 1999). Elle est définie comme une courbe latérale structurelle d'au 

moins 10° mesurée avec la technique de Cobb sur une radiographie longitudinale debout de la 

colonne vertébrale, souvent combinée avec une asymétrie des côtes lors d’un test en flexion vers 

l'avant (Lonstein, 2006). La cause reste inconnue, mais elle paraît multifactorielle. Bien qu'aucune 

anomalie neurologique consistante n’a été identifiée chez des patients présentant une scoliose 

idiopathique, il est possible qu'un défaut dans le traitement par le système nerveux central affecte 

la colonne vertébrale en croissance (Lowe et al., 2000; Burwell, 2003). La déformation inclut une 

translation latérale d’une partie du rachis (courbe), des rotations des vertèbres dans les plans frontal 

et axial, et une asymétrie de la cage thoracique (gibbosité). Cette gibbosité est la difformité la plus 

visible, et souvent la cause la plus courante des consultations et demandes de traitement (Trobisch, 

Suess, et Schwab, 2010; Carreon et al., 2011; Roberts et al., 2011). 10% des patients nécessiteront un 

traitement conservateur (souvent par corset), et 1% des patients requièrent une chirurgie (Rogala, 

Drummond, et Gurr, 1978; Roach, 1999). Sans traitement, 75% des courbes progresseront, et ce 

risque de progression est accentué lors de la poussé de croissance (Stokes, 2007). Même après la 

fin de la croissance, 68% des courbes risquent de progresser, et un suivi annuel est recommandé 

(Weinstein, 1983). 

Le choix du traitement dépend de plusieurs facteurs, dont la sévérité et la vitesse d’évolution sont 

les plus importants. Pour les patients atteins d’une scoliose légère (angle de Cobb inférieure à 20°), 

un suivi régulier avec des radiographies est souvent tout ce qu’il faut, à moins que la courbe évolue 

rapidement (>5° entre deux suivis). Les patients avec des courbes modérées (angle de Cobb entre 

20-45°) reçoivent un traitement conservateur par corset, qui vise à empêcher la progression des 

courbes.  

Le traitement par corset diminue de manière significative la progression des courbes à haut risque 

chez les patients atteints de scoliose idiopathique de l'adolescent. Plus le corset est porté, plus il est 

bénéfique (Weinstein, Dolan, Wright, et Dobbs, 2013). 
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Le corset de Boston est le type le plus utilisé en Amérique du Nord pour les courbes avec un apex 

inférieur à la 8ème vertèbre thoracique (T8). Il doit être porté 23 heures par jour, ce qui évoque des 

problèmes d’adhérence, et empêche les activités sportives (Climent et Sanchez, 1999). Afin de 

contourner ce problème, des corsets « de nuit » ont été développés, et ils visent à améliorer 

l’adhérence du patient et à introduire une correction active en permettant au patient de participer 

aux activités sportives. Le corset de Charleston a comme objectif de hyper-corriger les 

déformations scoliotiques en positionnant le patient en inflexion latérale (Price et al., 1990). Le 

corset de Providence applique des forces latérales opposées pour ramener l’apex à la ligne médiane 

(D'Amato, Griggs, et McCoy, 2001)  

Globalement, la biomécanique des corsets reste mal comprise (Aubin et al., 1995; Périé, Aubin, 

Petit, Labelle, et Dansereau, 2004). Concernant la correction des courbures frontales, leur efficacité 

est généralement admise (Nachemson et al., 1995 ; Rowe et al., 1997), bien que certains auteurs la 

mettent encore en doute (Lonstein, 1994; Noonan, Weinstein, Jacobson, et Dolan, 1996). Leur effet 

tridimensionnel est discutable (Labelle, Dansereau, Bellefleur, et Poitras, 1996). Pour étudier ces 

problèmes, des modèles numériques ont été utilisés. Ils simulent généralement le traitement par 

corset en appliquant des forces calculées expérimentalement sur un modèle par éléments finis du 

tronc humain (Andriacchi, Schultz, Belytschko, et Dewald, 1976; Aubin, 1995; Gavin et 

Patwardhan, 1998). Ainsi, une évolution récente consiste à modéliser directement le corset et son 

interface avec le tronc humain pour simuler le traitement par orthèse (Périé, 2004; Clin, Aubin, 

Sangole, Labelle, et Parent, 2010). Cette méthodologie est plus réaliste que l'application directe de 

forces sur le tronc humain mais doit encore être perfectionnée. La faisabilité de cette approche a 

été testée pour des corsets « de jour », cependant, le design de corsets de nuit n’a pas encore été 

abordé. Le corset de nuit de Charleston a été le sujet d’une étude biomécanique, mais ces résultats 

n’ont pas été validés par une étude clinique. 

L'objectif de ce projet a donc été de développer un modèle paramétrique détaillé du corset de nuit 

de Providence et une simulation de son effet immédiat permettant d'étudier le mécanisme d’action 

du corset de nuit. 

 

Ce mémoire de maîtrise se compose de 7 chapitres.  
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Le chapitre 1 est une introduction du projet, et le chapitre 2 présente une revue critique de la 

littérature. Le chapitre 3 fournit la problématique et les objectifs globaux et détaillés, suivi par le 

chapitre 4, qui explique la démarche de l’ensemble du travail de recherche indiquant la cohérence 

de l’article par rapport aux objectifs de la recherche. Le chapitre 5 présente l’article soumis à une 

revue pour publication. Une discussion générale est présentée au chapitre 6, puis la conclusion et 

les recommandations au chapitre 7 finalisent ce mémoire. 
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CHAPITRE 2 REVUE CRITIQUE DE LA LITTÉRATURE 

Ce chapitre présente une revue de la littérature du point de vue anatomique, clinique et 

biomécanique, nécessaire à la compréhension de la problématique. De façon globale, l’anatomie 

du tronc humain, la scoliose idiopathique de l’adolescent, ses traitements et les techniques de 

modélisation biomécanique de la scoliose et de son traitement sont traités. 

 Anatomie du tronc humain 

Dans cette section, une brève description anatomique du tronc humain sera présentée afin de 

faciliter la compréhension du mémoire. 

Les trois plans d'intérêts sont le plan frontal, sagittal et transverse tels qu’illustrés à la Figure 2.1. 

La nomenclature utilisée dans ce mémoire par rapport aux plans anatomiques suit celle décrite dans 

Marieb (2010). 

 

Figure 2.1: Plans anatomiques (fr.wikipedia.org) 

Le repère global utilisé est celui proposé par la SRS (Scoliosis Research Society) (Figure 2.2). 

L’origine R0 est située au centre du plateau supérieur de la première vertèbre sacrée. L’axe Z est 

vertical, l’axe Y est perpendiculaire à l’axe Z et dans le plan frontal. L’axe X est perpendiculaire 

aux autres deux axes, et complète ce repère afin qu’il soit orthonormé direct. 
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Figure 2.2: Système de repère global (www.srs.org) 

2.1.1 Le rachis 

Le rachis humain comporte 33 vertèbres, divisées sur cinq zones anatomiques. Cela comprend sept 

vertèbres cervicales (C1-C7), douze vertèbres thoraciques (T1-T12) qui sont articulées avec les 

côtes, cinq vertèbres lombaires (L1-L5), cinq vertèbres sacrées fusionnées (S1-S5) qui forment le 

sacrum, et quatre vertèbres soudées coccygiennes (Cx1-Cx4) (Figure 2.3). 

Dans le plan coronal (de vue frontale), la colonne vertébrale est normalement rectiligne. Quatre 

courbes sont notées sur la vue latérale du rachis : Deux courbes (thoracique et sacrococcygienne) 

avec un apex vers l’arrière, dites courbes cyphotiques, et deux courbes (cervicale et lombaire) avec 

un apex vers l’avant, dites courbes lordotiques. 

file:///C:/Users/Amjad/Desktop/www.srs.org
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Figure 2.3: Anatomie du rachis humain 

(d'après une affiche de la S.A. CIBA-GEIGY) 
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Parmi les structures anatomiques qui composent la colonne vertébrale, les plus distinctes sont les 

vertèbres, qui ont une anatomie assez complexe, et des dimensions et proportions qui varient entre 

les cinq zones (Figure 2.4). 

 

Figure 2.4: Anatomie des vertèbres cervicale, thoracique et lombaire 

1 - Corps vertébral. 2 - Pédicule. 3 - Apophyse articulaire supérieure. 4 - Apophyse articulaire 

inférieure. 5 - Lame. 6 - Apophyse épineuse. 7 - Apophyse transverse. 8 - Canal rachidien  

(www.medecine-cours.com) 

La vertèbre, en général, est formée de deux segments : le corps vertébral et l’arc postérieur, qui 

forment un canal entre eux afin de protéger la moelle épinière. Le corps vertébral est un bloc massif 

d’os spongieux entouré d’une couche d’os cortical, notamment plus dense sur les plateaux 

supérieur et inférieure de la vertèbre.  

file:///C:/Users/Amjad/Desktop/www.medecine-cours.com
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Les pédicules font le lien entre le corps vertébral et l’arc postérieur. L’arc postérieur, quant à lui, 

comporte plusieurs apophyses et facettes articulaires. Les apophyses transverses servant de points 

d’attache aux ligaments et muscles squelettiques. Elles portent aussi les facettes articulaires costo-

transverses (CT), qui se relient aussi avec les côtes. L’apophyse épineuse pointe vers l’arrière, et 

elle est palpable sous la peau. 

Sur les parties antérieures des pédicules des vertèbres thoraciques se trouvent des facettes 

articulaires costo-vertébrales (CV), qui servent à lier les têtes des côtes avec les vertèbres. Les 

apophyses articulaires supérieures et inférieures contiennent des facettes articulaires qui assurent 

le lien avec les vertèbres adjacentes supérieure et inférieure, respectivement (Marieb, 2010). 

Un disque intervertébral sépare chaque deux corps vertébraux consécutifs. Celui-ci contient un 

noyau moelleux, le nucléus pulposus, composé de matière gélatineuse qui donne au disque sa 

résistance à la compression en distribuant les forces verticales sur le plateau supérieur. La 

périphérie du disque, l’anneau fibreux, est un cartilage fibreux riche de fibres de collagène en 

lamelles résistants à la traction en inflexion et torsion de la colonne (Figure 2.5). 

Au niveau lombaire, les disques intervertébraux sont plus épais à cause des charges plus élevées 

dans le bas de la colonne. L’ensemble des hauteurs de tous les disques correspond à près à 25 % 

de la hauteur totale de la colonne vertébrale. Une perte de hauteur est mesurable entre le matin et 

le soir due à la poroélasticité, à la posture verticale et à l'action de la gravité (Marieb, 2010). 

Il existe aussi des ligaments longitudinaux pour assurer la stabilité de la colonne dans le plan 

sagittal. Sur la face antérieure des vertèbres se trouvent le ligament longitudinal antérieur; le 

ligament jaune relie les lames vertébrales; les ligaments intertransverses relient les apophyses 

transverses, et les ligaments supraépineux et interépineux qui relient les apophyses épineuses. Des 

ligaments capsulaires entourent les articulations zygapophysaires inférieures et supérieures des 

deux vertèbres consécutives (Figure 2.5). 
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Figure 2.5: Vue de dessus et latérale d'une vertèbre, structures du nucléus pulposus et de l'anneau 

fibreux 

(adapté de Gray's Anatomy of the Human Body, 20ème éd., 1918) 

2.1.2 La cage thoracique 

La cage thoracique protège les organes vitaux du corps humain (Figure 2.6). Elle est formée de 12 

paires de côtes et du cartilage costal, liées en avant par le sternum et en arrière par les vertèbres 

thoraciques. La tête de la côte s’articule aux facettes costo-vertébrales (CV), son tubercule à 

l’apophyse transverse (facette costo-transverse), et son corps est extension du cartilage costal, qui 

s’articule au sternum (Figure 2.6). 

 

 

Figure 2.6: Cage thoracique et côtes 

(adapté de Gray's Anatomy of the Human Body, 20ème éd., 1918) 
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Grâce à toutes ces liaisons, un couplage entres les comportements cinématiques et mécaniques de 

la colonne vertébrale et la cage thoracique est observé (Aubin, Dansereau, de Guise, et Labelle, 

1997). 

2.1.3 Le bassin 

Le rachis se lie avec le bassin à son extrémité inférieure par l’intermédiaire du sacrum. Trois os 

fusionnent pour former chaque moitié du bassin, qui sont reliés en avant par la symphyse pubienne, 

et en arrière par le sacrum (Figure 2.7). L’ilium (ilion), un grand os évasé, fait la partie majeure du 

hémi-bassin. L’ischion quant à lui se situe dans la partie postéro-inférieure du bassin, et c’est sur 

son tubercule qu’on s’assoit. Enfin, le pubis constitue la partie antérieure du bassin (Marieb, 2010). 

L’extrémité supérieure de chaque os coxal, nommée crête iliaque, est palpable sous la peau.  

 

Figure 2.7: Le bassin humain 

(adapté de Gray's Anatomy of the Human Body, 20ème éd., 1918)  

2.1.4 La paroi abdominale 

La cavité abdominale est limitée en haut par le diaphragme et en bas par le bassin. La paroi 

abdominale ne contient pas des structures osseuses, et elle est composée principalement des 

muscles abdominaux organisés en plusieurs couches, recouverts par le fascia, de la matière 

graisseuse et la peau (Figure 2.8). Ces composantes protègent les organes et viscères contenus dans 

la cavité abdominale (Gray, 1918; Marieb, 2010). 
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Figure 2.8: Paroi abdominale (www.wikipedia.com) 

  

file:///C:/Users/Amjad/Desktop/www.wikipedia.com
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 La scoliose idiopathique de l'adolescent 

2.2.1 Définition de la scoliose 

La scoliose est une déformation pathologique tridimensionnelle (3D) du rachis et de la cage 

thoracique (Figure 2.9).  

 

Figure 2.9: Radiographies de scoliose (www.srs.org) 

La scoliose est classée selon l’âge de parution en scoliose infantile, juvénile et adolescente. Elle 

est aussi classée selon la pathophysiologie en scoliose congénitale, musculo-squelettique et 

idiopathique (www.srs.org). La forme la plus courante de la scoliose est la scoliose idiopathique 

de l'adolescent (SIA). Les causes de cette maladie sont encore méconnues, d’où l’appellation 

idiopathique. Elle affecte près de 1 à 3 % de la population adolescente, dont la forme progressive 

affecte principalement les filles dans 90 % des cas au début de la poussée de croissance (Rogala et 

al., 1978; Roach, 1999). Les courbes scoliotiques peuvent s’aggraver avec la croissance, parfois 

nuisant aux fonctions vitales telles que la respiration et la circulation sanguine et, dans les cas les 

plus sévères, peuvent être potentiellement mortelles. Plusieurs indices cliniques peuvent être 

utilisés pour caractériser la SIA. 

file:///C:/Users/Amjad/Desktop/www.srs.org
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2.2.2 Mesure des déformations scoliotiques 

Un patient atteint de la scoliose peut se présenter avec une inégalité des hauteurs des épaules, un 

décalage du tronc vers le côté, une asymétrie au tour de taille (une hanche apparaît plus haute que 

l’autre), et/ou une inégalité apparente des longueurs des membres inférieurs. Le signe le plus 

proéminent est une bosse latérale dans le dos appelée « gibbosité », qui résulte de la déformation 

sous-jacente de la cage thoracique. Celle-ci peut être représentée par un angle de dénivellation entre 

les paires de côtes étant les plus protubérantes (Figure 2.10).  

 

Figure 2.10: Gibbosité: Déformations de la cage thoracique à la suite à la rotation des vertèbres 

(tiré de: SOSORT consensus paper on brace action: TLSO biomechanics of correction 

(investigating the rationale for force vector selection, Scoliosis 2006, 1:11)) 

Cet angle est mesuré par un scoliomètre (Figure 2.11) lors d’une flexion vers l’avant du patient 

(test de flexion en avant d’Adams), comme pour aller toucher ses pieds sans plier les genoux 

(Panjabi et White, 1990). 
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Figure 2.11: Méthode pour mesurer la gibbosité A) avec le scoliomètre. B) avec le Scoligauge 

(Izaat, Bateman, et Adam, 2012) 

En général, la scoliose idiopathique adolescente ne cause pas de douleur ou de symptômes 

neurologiques. Si le patient se plein des douleurs au dos, une investigation plus profonde (avec une 

résonance magnétique IRM) peut être nécessaire. 

2.2.2.1 Évaluation radiographique 

Afin de mesurer les déformations du tronc, des radiographies sont effectuées généralement dans 

deux plans orthogonaux (frontal ou postéro-antérieur PA, et latéral LAT). Les radiographies 

servent à évaluer la déformation du rachis. Les radiographies coronales permettent de mettre en 

évidence les différentes courbures de la scoliose, ainsi que l’inégalité des hauteurs des épaules, et 

l’inclinaison du bassin due aux mécanismes de compensation (essais du patient à redresser son 

tronc et recentrer la tête sur le bassin). Un déjettement survient quand ces mécanismes échouent de 

recentrer la tête sur la ligne de fil de plomb qui passe par S1, et le patient paraît incliné sur le côté.  

La scoliose est déterminée par la mesure radiologique de l'angle de Cobb (Cobb, 1948). L’angle de 

Cobb est mesuré sur les radiographies en projetant des droites tangentes aux plateaux supérieurs et 

inférieurs des vertèbres les plus inclinées (dites vertèbres limites) formant les courbures de la 

scoliose (Figure 2.12). Les courbures coronales peuvent être caractérisées par trois angles de Cobb : 

le thoracique-proximal [PT] (niveaux vertébraux supérieurs), le thoracique-principal [MT] (niveau 

moyen des vertèbres) et le thoracolombaire ou lombaire [TL/L] (niveaux vertébraux inférieurs) 

(Trobisch et al., 2010; Rigo, 2011). Le plan de déformation maximale est le plan dans l’espace où 

l’angle de Cobb est maximal. 
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Figure 2.12: Mesure des angles de Cobb et plan de déformation maximale (www.srs.org) 

La vue frontale permet également de repérer les vertèbres apicales de chaque courbure (Figure 

2.13). La translation vertébrale apicale (AVT) est la déviation latérale de la vertèbre apicale en 

millimètre. Pour les courbes thoraciques, c'est la distance de la ligne du fil de plomb partant de C7 

jusqu'au centroïde de la vertèbre. Pour les courbes thoraco-lombaires/lombaires, c'est la distance 

de la droite sacrale médiane verticale "central sacral vertical line" (CSVL). Par convention la 

gauche est négative et la droite positive (O'Brien, Kuklo, Blanke, et Lenke, 2005). 

 

Figure 2.13: AVT distance des apex des courbes avec une droite verticale (ligne de fil de plomb) 

(Katz, 2001) 

Les vertèbres scoliotiques présentent aussi une rotation axiale (selon l’axe z), de sorte que le corps 

vertébral s’oriente vers la convexité de la courbe scoliotique (Figure 2.14 a). Cela démontre que la 

file:///C:/Users/Amjad/Desktop/www.srs.org
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scoliose est une torsion pathologique du rachis. Suite à la rotation des vertèbres, les côtes se 

déforment donnant la gibbosité, ce qui est une saillie postérieure des côtes du côté convexe de la 

courbe scoliotique (Figure 2.14 b).  

a)  b) c)  

Figure 2.14: Différents indices de la déformation 3D 

a) Calcul de la rotation vertébrale. b) Calcul de la gibbosité. c) Cunéiformisation vertébrale. 

(www.srs.org) 

 La courbe scoliotique est la somme des déformations locales au niveau des vertèbres individuelles. 

Normalement, les plateaux supérieur et inférieur de chaque vertèbre sont parallèles. Dans la courbe 

scoliotique, une cunéiformisation atteint les vertèbres, de sorte que les plateaux s’inclinent en 

forme d’un coin (Figure 2.14 c).  

La classification la plus utilisée est la classification de Lenke (Figure 2.15), qui comprend six types 

de courbures et différents niveaux de sévérités, avec des facteurs modificateurs de l’alignement 

sagittal. 

http://www.srs.org/
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Figure 2.15: Classification de Lenke (Klepps, Lenke, et al., 2001)  

Comme la SIA est une maladie à caractère progressif (évolutif), les patients dont la croissance 

osseuse n'est pas terminée ont un plus grand risque d'aggravation. La croissance osseuse est estimée 

sur les radiographies par l'indice de Risser caractérisé principalement par l'ossification de la crête 

iliaque, passant de 0 (aucune ossification) à 5 (fusion complète) (Figure 2.16). 

 

Figure 2.16: Indice de Risser, indication de la maturité osseuse (www.srs.org) 

Lorsque le patient a toujours un potentiel de croissance, l'aggravation des courbures scoliotiques 

peut être expliquée d'un point de vue biomécanique par la théorie du cercle vicieux (Roaf, 1960; 
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Villemure, Aubin, Dansereau, et Labelle, 2004; Stokes, 2007). Les vertèbres affectées prennent 

une forme conique, et les plateaux supérieurs et inférieurs de ces vertèbres se cunéiformisent. La 

portion des plateaux vertébraux du côté concave de la courbure se trouve comprimée, tandis que 

du côté convexe elle est moins comprimée. Suite à cette cunéiformation des vertèbres, des pressions 

asymétriques apparaîtront sur les plaques de croissance vertébrales selon le principe de Hueter-

Volkmann (l’hyperpression freine la croissance alors qu’une diminution des contraintes la stimule) 

et entrainent l’aggravation des déformations scoliotiques (Castro, 2003). Malgré cette explication 

biomécanique, selon l’état des connaissances actuelles, il est quasi-impossible de prédire la 

progression des courbes chez les patients scoliotiques.  

La radiographie latérale permet d’observer les courbures sagittales de la colonne vertébrale. La 

cyphose thoracique (T2 ou T4 à T12) et la lordose lombaire (L1 à L5 ou S1) sont mesurées sur ces 

radiographies. La vue latérale permet également de constater la déformation de la cage thoracique. 

Toutefois, une vue transverse, comme par une tomographie, serait plus adéquate pour visualiser 

cette déformation. Cependant, une tomographie entraîne une irradiation supplémentaire. Une 

approche de visualisation 3D permet de mieux caractériser ces déformations sans irradiation 

supplémentaire. 

2.2.2.2 Caractérisation en 3D 

Vu la nature tridimensionnelle des déformations scoliotiques, des indices cliniques sont nécessaires 

pour une meilleure appréciation spatiale des courbes. Plusieurs techniques de reconstruction 3D du 

rachis ont été développées, en commençant par la tomodensitométrie. Grace à cette technique, les 

structures osseuses ont pu être reconstruites (Levy et al., 1996; Kamimuraet al., 1999; Nakajima et 

al., 2007). Dû au taux élevé d’irradiation lié à cette technique pour des adolescents en croissance, 

d’autres approches moins ionisantes ont été développées. Une techniques de stéréoradiographie 

utilise trois radiographies: PA-0°, PA-20° et LAT comme point de départ à la reconstruction 

(Dansereau et Stokes, 1988); Des repères géométriques sont sélectionnés sur ces radiographies puis 

calculés en 3D suivant un algorithme "Direct linear Transformation" (DLT). La géométrie de 

surface des composantes squelettiques du tronc (rachis, cage thoracique et bassin) est ajoutée à 

l'aide d'une technique de krigeage dual afin d’ajouter un aspect réaliste aux repères 3D (Trochu, 

1993). Celle-ci permet la transformation d’une banque de données 3D de reconstructions osseuses, 
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prises sur des cadavres par images CT, en les faisant correspondre aux coordonnées 3D des repères 

géométriques du modèle (Aubin et al., 1995). 

Cette technique nécessite l'utilisation d'un objet de calibration incluant des marqueurs radio 

opaques, portés par le patient lors des radiographies. Six repères anatomiques doivent être repérés 

et associés sur chaque radiographie. Un algorithme de calibration explicite est utilisé pour faire la 

reconstruction 3D de chaque repère (Chériet et Meunier, 1999). La précision de cette technique est 

de 3.3 ± 3.8 mm (Delorme et al., 2003). Cette technique permet la reconstruction du rachis et du 

bassin, mais est limitée au niveau de l'information complémentaire manquante (PA-20°) pour la 

reconstruction de la cage thoracique par rapport aux techniques utilisant trois radiographies. Une 

technique de reconstruction 3D à l'aide des deux radiographies orthogonales fut développée 

(Labelle et al., 2007).  

Le système d'imagerie EOS® (EOS imaging SA., Paris, France) utilise 8 à 10 fois moins 

d’irradiation que les radiographies conventionnelles pour une acquisition biplanaire du patient 

complet debout (Parent, Newton, et Wegner, 2005). Le logiciel de ce système, IdefX (EOS Imaging 

SA., Paris, France), permet la reconstruction 3D du squelette avec une précision de 1 mm pour le 

rachis et le bassin (Dubousset et al., 2005; Humbert et al., 2009). Il comprend également l'option 

de la reconstruction de la cage thoracique semi-automatisée (Figure 2.17). L’erreur moyenne lors 

de la reconstruction d'un rachis scoliotique est inférieure à 1,9 mm. 

 

Figure 2.17: Reconstruction 3D du squelette à partir de radiographies biplanaires (Source:Auteur) 
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À l’aide de la reconstruction 3D de la géométrie du squelette du patient, de nouveaux indices 

peuvent être mesurés, telle que la rotation vertébrale et le plan de déformation maximale. Une 

estimation de la rotation vertébrale sur la radiographie PA est possible en fonction du niveau de 

visibilité des pédicules de chaque vertèbre (O'Brien et al., 2005; Rigo, 2011). Une meilleure 

précision est possible avec les mesures sur la coupe axiale du CT scan, mais cela entraine un taux 

d’irradiation élevé (Lam et al., 2008) (Figure 2.18).  

 

Figure 2.18 : Différentes techniques de calcul de la rotation vertébrale 

A) Cobb. B) Nash-Moe. C) Perdriolle. D) Stokes. E) Aaro-Dahlborn. F) Ho et al. 

(tiré de : Lam et al., 2008) 

Le modèle géométrique 3D permet de mesurer plus précisément la rotation vertébrale sans 

irradiation supplémentaire (Labelle et al., 2011). Grâce à la visualisation tridimensionnelle, des 

courbes qui faisaient partie du même groupe sur la classification de Lenke ont été différenciées. 

Des courbes très similaires sur les radiographies PA peuvent avoir des caractéristiques très 

différentes, comme le plan de déformation maximale (Figure 2.19). 
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Figure 2.19: Modélisation géométrique en 3D 

Deux courbes paraissent similaires sur la vue coronale mais la différence est évidente sur la vue 

axiale 

2.2.2.3 Évaluation de la flexibilité de la colonne vertébrale 

Un paramètre biomécanique qui peut influencer le résultat des traitements pour la scoliose est la 

flexibilité de la colonne vertébrale. La flexibilité est définie comme étant une relation entre les 

forces et les déplacements. Wilke et al. l'a définie, pour les essais in vitro du rachis, comme le 

quotient de la déformation à la charge (Wilke et al., 1998). D’autre part, la réductibilité est un 

processus liée à la correction. Elle est mesurée cliniquement afin de décider les paramètres de 

planification chirurgicales (Lamarre et al., 2009).  

Chez les patients atteints de la SIA, la flexibilité est évaluée afin d’estimer le potentiel de correction 

des courbures frontales du rachis (Petit, Aubin, et Labelle, 2002). Plusieurs tests existent (Cheung 

et Luk, 1997; Polly et Sturm, 1998; Vedantam, Lenke, Bridwell, et Linville, 2000; Klepps, Lenke, 
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Bridwell, Bassett, et Whorton, 2001; Davis, Gadgil Trivedi, et Ahmed, 2004; Hamzaoglu et al., 

2005; Watanabe et al., 2007; Ibrahim, Gabbar, El-Abed, Hutchinson, et Nelson, 2008; Lamarre et 

al., 2009; Liu et al., 2010), dont la plupart utilise des radiographies supplémentaires. Ces 

radiographies de flexibilité peuvent être effectuées de plusieurs façons. Des radiographies en 

traction s’effectuent après l’application de traction sur les bras et jambes du patient. Un 

coussin/bloc peut être placé opposé à l’apex pour améliorer la correction. La méthode la plus 

courante consiste à évaluer la modification des angles de Cobb lors d'une inflexion latérale 

maximale volontaire (Figure 2.20). Ces radiographies sont souvent demandées lors de la 

planification d’une intervention chirurgicale. 

a)  b)   

Figure 2.20: Évaluation de la flexibilité 

a) Par des radiographies de flexion latérale  (www.srs.org). b) Par méthode optique 

L’avantage de ce test réside dans sa capacité à évaluer l’amplitude de la mobilité du patient ainsi 

que la réductibilité des courbures. Cependant, il est peu reproductible. Il n’évalue que la flexibilité 

dans le plan frontal, et il ne considère pas les forces impliquées dans la flexion du tronc (Petit et 

al., 2004; Lamarre et al., 2009).  

Une nouvelle méthode d'évaluation de la flexibilité incluant un test de suspension a été développé  

et validé (Lamarre et al., 2009, Moulin, 2014). Cette méthode est plus fiable et reproductible, et 

s'inspire du principe du ressort, c'est-à-dire qu'elle cherche à mesurer la résistance du corps selon 

une force de traction et une déformation (déplacement) connues. Ce test consiste à suspendre le 

patient l’aide d’un harnais par la ceinture scapulaire et le haut de la cage thoracique, et soulever le 
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patient jusqu’à que ses pieds ne touchent plus le sol. Puis, durant la suspension du patient, 

l'allongement du corps et du rachis est mesuré à l'aide de deux radiographies (PA): une avant 

suspension et une en suspension. La comparaison des indices cliniques tels que les angles de Cobb 

permet de constater l’allongement du rachis. Il peut être utilisé pour calculer la rigidité en 

combinaison avec la force de traction, correspondant au poids du patient. La rigidité du patient 

correspond à l'inverse de son indice de flexibilité. Grâce à celui-ci, la personnalisation des 

traitements pour la scoliose pourrait être améliorée. 

 Traitement de la scoliose par corset 

Environ 10 % des patients auront besoin d’un traitement (Rogala, 1978; Roach, 1999; Trobisch,  

2010). Pour les petites courbures (10° et moins d’angles de Cobb), l'observation et le suivi du 

patient est tout ce qui est nécessaire. Les patients pour lesquels les courbures scoliotiques sont 

moyennes (angle de Cobb entre 20° et 40°) ont la possibilité d'être traités par corsets orthopédiques. 

Pour les courbures plus sévères (angles de Cobb de 45° et plus), la chirurgie est généralement 

nécessaire (Trobisch, 2010). 

Les corsets modernes commencent avec le corset de Milwaukee (1946) utilisant le principe 

d’application de forces transversales en trois points (Figure 2.21). Ce corset CTLSO (orthèse 

cervico-thoraco-lombo-sacrée) a la particularité d’exercer en plus des forces de traction sur le 

menton. Dû à son aspect cosmétique et au refus d’adhésion au traitement par les patients, ce corset 

est de moins en moins utilisé (Lonstein, 2003). Toutefois, il reste le corset nord-américain le plus 

efficace pour les courbures thoraciques avec apex supérieur à T7 (Fayssoux et al., 2010). 

  

Figure 2.21: Corset de Milwaukee, premier des corsets modernes (Grant, 2003) 
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2.3.1 Corsets TSLO 

Afin de pallier au problème esthétique des corsets Milwaukee, les corsets TLSO (orthèse thoraco-

lombo-sacrale) ont été créés en limitant leur intervention au niveau supérieur de l’aisselle (Figure 

2.22). Le corset de Boston, introduit en 1970, est l’exemple de ce type de corset qui est le plus 

utilisé en Amérique du Nord. Afin de favoriser une correction « naturelle » des courbures 

scoliotiques asymétriques, il est constitué par des modules symétriques. Une hypolordose de la 

colonne lombaire est créée afin d'améliorer la correction des courbures lombaires frontales. Il 

comprend de deux à trois courroies de serrage, une ouverture postérieure, et des coussinets d’appuis 

au niveau ou sous les apex des courbures thoraciques et lombaires. Le principe de trois points 

d’appuis est préconisé par les corsets de type Boston avec des appuis thoracique, lombaire et 

trochantérien. Beaucoup d’études ont été faites afin d’évaluer l’efficacité de ce type de corset 

(Aubin, 1995; Gignac, Aubin, Dansereau, et Labelle, 2000; Mac- Thiong et al., 2004; Périé et al., 

2004; Aubin et al., 2007; Clin, Aubin, et Labelle, 2007; Labelle et al., 2007; Clin, Aubin et al. 

2010). 

 a) b)  c)  d)   

Figure 2.22: Types différents des corsets de jour 

a) Wilmington (Wilmington Brace Manual). b) Boston (www.bostonbrace.com). c) Chêneau 

(www.orthotech-net.fr). d) Gensingen, un dérivé CFAO de Chêneau ("Brace technology" 

thematic series - the Gensingen brace™ in the treatment of scoliosis) 

2.3.2 Corsets de nuit 

Afin de réduire le nombre d’heures de port de corset, les corsets de nuit ont été développés (Price, 

Scott, Reed, et Riddick, 1990; D'Amato, Griggs et McCoy, 2001). Ces corsets ont moins d’effets 

négatifs sur le fonctionnement psychosocial, le sommeil, la douleur et l’estime de soi (Climent et 

Sanchez, 1999). Le corset de Charleston (Figure 2.23) a été fabriqué pour la première fois en 1978, 
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et les premiers résultats ont été publiés en 1990. Ce corset impose une inflexion latérale au tronc 

du patient dans le sens opposé à la courbe majeure (Price et al., 1990). À l’origine, ce corset a été 

développé pour traiter les patients où les autres corsets ont échoué : des patients avec des courbes 

progressives mais après la maturité squelettique (Hooper, 2003). Toutefois, il peut nuire aux 

courbures secondaires (Clin, Aubin, Parent, et Labelle, 2010c). 

 

Figure 2.23: Corset de nuit de Charleston (www.cbb.org) 

D’autres types de corsets de nuit existent, tels que le corset Providence (Figure 2.24) (D'Amato et 

al., 2001). Ce corset a été développé quand une correction significative des courbes scoliotiques a 

pu être atteinte en appliquant des forces correctives directes au tronc du patient à travers un cadre 

d’acrylique. Ce cadre a été développé à l’origine pour la flexibilité de la colonne en position 

couchée dans le cours de planification préopératoire. Il permet d’appliquer des forces contrôlées, 

directes, latérales et rotationnelles au tronc pour déplacer la colonne vertébrale vers, et parfois au-

delà de, la ligne médiane, sans appliquer des inflexions comme le corset de Charleston.  
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Figure 2.24: Corset de Providence (d’Amato et al., 2001) 

Le patient est placé sur une planche de mesure en polycarbonate (Figure 2.25). Cette planche a une 

grille de trous dans sa surface pour placer des traversins (bolsters) afin d’appliquer des forces 

correctives et stabilisantes au rachis. Ils permettent d’enregistrer la correction du tronc en fonction 

de l’enfoncement des traversins. À l’origine, le patient était levé du cadre, un moule de plâtre était 

roulé autour du patient, le patient recouché sur le cadre, et les traversins retournés à leurs places. 

La veste plâtrée sèche, et devient alors un modèle sur lequel un corset est fabriqué. Une banque de 

données a été montée des corsets scannés. Dans les dernières années, les techniques de conception 

et fabrication assistées par ordinateur (CFAO) ont été utilisées pour fabriquer les corsets à partir 

des mesures seulement dans 95% des cas (d’Amato et al., 2001). 
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Figure 2.25: Cadre d'acrylique pour appliquer les forces directes au patient 

(d’Amato et McCoy, Providence Brace Manual, 2003) 

Les traversins de pressions sont appliqués sur l’apex des courbes, et des blocs stabilisants sont 

utilisés aux limites des courbes. Le contrôle de la rotation est effectué selon deux méthodes : Au 

niveau lombaire le coussin de pression est appliqué entre la crête iliaque et la douzième côte. La 

dérotation dans la section thoracique est réalisée sur le modèle CFAO : La section thoracique est 

séparée de la section lombaire, tournée, et puis rejointe à la section lombaire du modèle. 

La quantité de force corrective utilisée est contrôlée en utilisant des films sensibles à la pression 

(Figure 2.26). La pression moyenne mesurée à l'intérieur du corset est 7.4 lb/pouce2 (51 kPa) au 

niveau de la colonne lombaire et 5,4 lb/pouce2 au niveau de la colonne thoracique (37 kPa). Les 

mesures de pression sont utiles pour éviter des pressions excessives qui peuvent conduire à 

l'intolérance du corset et le développement de problèmes de peau. Les tests de pression donnent à 

l'orthésiste un guidage pour qu'il/elle ne nuise pas au patient. Quand le patient devient trop grand 

pour le corset, il devient serré en circonférence mais il y a une diminution de la pression au sommet 

de la courbe ou courbes. Par conséquent, les mesures de pression servent à évaluer l'efficacité 

continue du corset au fur et à mesure que le patient grandit. 
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a)  b)  

Figure 2.26: Mesure des pressions avec un film sensible 

a) Placement des films. b) Lecture des pressions à l’aide du goniomètre du Providence Scoliosis 

System (d’Amato et McCoy, Providence Brace Manual, 2003) 

Un programme sélectionne un modèle CFAO en se basant sur les mesures du cadre en 

polycarbonate. Le modèle est modifié davantage pour correspondre aux mesures du patient. Il est 

ensuite usiné à l’aide d’une fraiseuse à contrôle numérique pour créer un modèle corrigé du tronc 

du patient, sur lequel le corset est fabriqué en posant des couches de mousse et polyéthylène, puis 

en les sculptent selon la forme désirée. Le corset comprend deux à trois courroies de serrage, une 

ouverture antérieure, et une couche de mousse à l’intérieure de la coque rigide externe, avec un 

appui lombaire plus proéminent fait d’une couche épaisse de mousse. Les corsets livrés à nos 

patients ne contenaient aucune ouverture secondaire (fenêtre). 

2.3.3 Autres corsets 

Les corsets présentés ci-haut sont essentiellement statiques ou permettent des mouvements 

minimums. Le traitement SpineCor par corset souple (Figure 2.27 a) a été développé au début des 

années 1990 utilisant un Corset Dynamique de Correction (CDC) associé à une nouvelle approche 

de traitement qui requière un logiciel diagnostique auxiliaire clinique (SAS) afin de permettre une 

pose de corset optimale et d’assurer le suivi du traitement (Coillard, Circo, et Rivard, 2010). Un 

autre exemple est le TriaCII (Figure 2.27 b) (Veldhuizen, Cheung, Bulthuis, et Nijenbanning, 

2002). Celui-ci est constitué de larges bandes élastiques positionnées afin de favoriser la dérotation 

et la correction active des courbures. Ces corsets plus discrets sont plus esthétiques. L’amélioration 

de l'adhésion du patient par rapport au confort ainsi que l’efficacité de ces corsets sont cependant 
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mis en doute (Wong, Cheng et al. 2008; Gammon, Mehlman et al. 2010; Hasler, Wietlisbach et al. 

2010). 

a)   b)  

Figure 2.27: Les corsets souples 

a) SpineCor (Coillard et al., 2010). b) TriaCII (Veldhuizen et al., 2002) 

2.3.4 Autres traitements conservateurs 

Des techniques de correction de la posture à l’aide d’exercices de physiothérapie ou kinésithérapie 

existent. Ces exercices ont pour objectifs d'améliorer la posture et la morphologie du rachis, de 

réduire la douleur et d'améliorer la qualité de vie. Ils visent de redresser le rachis par l’activation 

musculaire des patients. Plusieurs études montrent l'efficacité des exercices spécifiques à la 

scoliose sur la posture, la douleur, la diminution de prescription de corset et de chirurgie. 

Cependant, le niveau d'évidence demeure faible pour la majorité des études (Negrini et al., 2008; 

Lignes directrices de la SOSORT, 2012; Montecome et al., 2014; Otman et al., 2005). 

2.3.5 Traitement chirurgical 

La correction chirurgicale et la stabilisation du segment affecté de la colonne vertébrale est 

considéré pour le traitement de la scoliose adolescente supérieure à 45 °. L'opération peut être 

réalisée par une approche latérale, dorsale, ou approche combinée, en fonction du type de courbe 

scoliotique et de la préférence du chirurgien (Trobisch, 2010).  

L'instrumentation de première génération s'est fait avec la tige de Harrington, un type de tige de 

distraction qui est appliquée sur le côté concave de la courbe. La courbure de la colonne vertébrale 
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est corrigée par la distraction, avec aplatissement simultanée indésirable du profil sagittal. La 

seconde génération se compose de systèmes à crochets et à tige segmentaires, qui permettent la 

correction en deux dimensions de la scoliose segmentaire au moyen d'ancrages (dans chaque corps 

vertébral) et une tige malléable. Des systèmes avec vis pédiculaires sont devenus populaires dans 

le milieu des années 1990. Par leur ancrage, les vis pédiculaires présentent l'avantage 

supplémentaire de fournir une correction de rotation, permettant ainsi une correction en trois 

dimensions.  

Cette chirurgie est très invasive et de haut risque, et peut être compliquée par une atteinte du 

système nerveux ou perte sanguine importante (Trobisch, 2010). 

 

 Revue des techniques de modélisation biomécanique 

2.4.1 Modélisation par éléments finis du tronc 

Plusieurs types de modélisation, dont les plus pertinents relèvent de la technique par éléments finis, 

sont décrits dans la littérature afin d’étudier les déformations scoliotiques et leurs traitements. En 

effet, un modèle par éléments finis (MÉF), développé en 1995 par Descrimes et Aubin et amélioré 

par la suite, décrit bien le comportement du tronc des patients scoliotiques (Figure 2.28 a). Ce 

modèle comporte plusieurs types d’éléments permettant de représenter les différentes structures 

anatomiques du tronc :  

 Les corps vertébraux (CV), les pédicules, les apophyses, les lames, les jonctions des centres 

des CV, les facettes articulaires, les côtes, les cartilages costaux et le sternum sont 

représentés par des éléments poutres.  

 Les surfaces zygapophysaires et les liaisons entre les surfaces articulaires zygapophysaires 

de deux vertèbres consécutives sont modélisées par des éléments coques et des éléments de 

contact point surface.  

 Les liaisons CV et costaux-transverses (CT) sont représentées par des poutres ou des 

éléments multilinéaires. Puis, les ligaments du rachis sont représentés par des poutres, des 

ressorts et des câbles.  
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Le modèle décrit comporte 1526 nœuds et 2947 éléments. Il prend compte des non-linéarités telles 

que les grands déplacements, grandes déformations, rigidités sous contraintes et contacts. Les 

propriétés mécaniques des composantes proviennent de la littérature (Roberts et Chen, 1970; 

Lavaste, Asselineau et al. 1990) et au travers d’expérimentations (Martin, 1990; Boudreault, 1994; 

Saint-Cyr, 1994). Ces propriétés ne sont pas personnalisées. La personnalisation de ces modèles 

requiert donc la mesure calibrée de la flexibilité de la colonne vertébrale des patients. Celle-ci peut 

être obtenue à l’aide de tests de flexibilité. Toutefois, la géométrie des éléments est dépendante de 

la géométrie du patient. Les matériaux sont considérés linéaires isotropes. 

a)  b)   

Figure 2.28: MÉF biomécanique du tronc 

a) Avec une présentation schématique de deux appuis de corset (Périé, Aubin, 2004). b) MÉF 

amélioré du tronc de Clin (Clin, 2010) 

Plusieurs améliorations ont été apportées à ce modèle. Périé a ajouté une représentation de 

l’abdomen par des éléments volumiques ayant des propriétés mécaniques issues de la littérature 

(Sundaram et Feng, 1977) pour combler le vide entre le rachis et la surface externe du tronc au 

niveau abdominal (Périé et al., 2002). Ensuite, Clin a ajouté la peau et les tissus mous à l’aide de 

la géométrie de la surface externe du tronc acquise par topographie de surface, ainsi que du recalage 

des géométries internes et externe (Clin, 2005). Les tissus mous (incluant l’abdomen) sont 

maintenant représentés par des poutres élastiques (Figure 2.28 b). 

Des modèles numériques ont été utilisés pour analyser la biomécanique de la colonne vertébrale 

asymptomatique et scoliotique. Pour calculer les contraintes dans la colonne vertébrale scoliotique, 

les forces gravitationnelles sont généralement incluses dans les modèles et parfois une hypothèse 
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sur la contribution des muscles a été faite. Les forces de gravité ont été fréquemment appliquées 

sur la géométrie rachidienne acquise à partir des radiographies en position debout, et pendant que 

les forces de gravité déjà agissent sur le patient. Ensuite, la nouvelle géométrie ne correspond plus 

à la géométrie du patient réel.  

En 2011, Clin a développé une nouvelle méthode pour intégrer les forces gravitationnelles dans le 

MÉF du tronc du patient scoliotique, tout en respectant la géométrie du patient en position debout 

(Figure 2.29). La précision de sa méthode est inférieure à 3 mm. Cette méthode a été intégrée dans 

le simulateur au cours d’une approche intégrée de conception de corsets TSLO assistée par CFAO 

(Desbiens-Blais, 2012). 

 

Figure 2.29: Représentation schématique de la colonne vertébrale et des centres de gravité des 

tranches du tronc dans le plan sagittal montrant les différentes étapes du processus de simulation 

A) Géométrie initiale, B) Application des forces antigravitationnelles, C) Géométrie zéro-gravité, 

D) Application des forces gravitationnelles, E) géométrie finale (Clin, 2011) 

2.4.2 Simulation numérique du traitement par corset 

Différents modèles numériques ont été conçus afin d’améliorer l'efficacité des corsets et mieux 

comprendre la biomécanique des corsets  (Wynarsky et Schultz, 1991; Aubin, Dansereau et 

Labelle, 1993; Périé et al., 2002; Aubin et al., 2007). Les premières études utilisaient l’application 

directe de forces sur un modèle éléments finis du tronc pour optimiser le traitement par corset. 

Wynarsky a présenté en 1991 un système pour optimiser les configurations des modèles de 
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structures squelettiques par la détermination de la correction biomécanique optimale d'une scoliose 

thoracique droite par le corset passif et les forces musculaires actives. Il a recherché les 

emplacements et les amplitudes des forces passives de corset, et les groupes de muscles du tronc 

et leurs amplitudes de contraction correspondante qui corrigent de façon optimale les déformations 

géométriques de la colonne vertébrale. Le modèle développé par Wynarski a permis de démontrer 

que le corset et les forces musculaires sont capables tous les deux de corriger de manière importante 

un modèle scoliotique thoracique. L’optimisation de Wynarsky s’est effectuée sur un modèle non-

personnalisé représentant un seul type de scoliose. De plus, dans le plan sagittal, le processus 

d’optimisation cherchait seulement à maintenir les courbures de la colonne initiale.  

Patwardhan (1996) a utilisé un MÉF qui considère que le rachis scoliotique est assimilé à une 

poutre en flambage (Patwardhan et al., 1996). Il a simulé la réponse de la courbe dans le plan frontal 

aux chargements externes correspondant au traitement par corset Milwaukee et TLSO. Il a trouvé 

que le traitement par corset augmentait la stabilité du rachis scoliotique, que les forces correctrices 

devaient se situer en dessous de l’apex des courbures et que plus la courbure était grande, plus il 

était difficile d’améliorer sa stabilité.   

Aubin (1997) a recherché l’effet du couplage biomécanique entre la colonne vertébrale et la cage 

thoracique. Il a comparé les effets de la direction des forces appliquées par le corset sur une 

courbure thoracique droite. Il a trouvé qu’une force antérieure permet de réduire la gibbosité et la 

rotation axiale mais aggrave la déviation latérale des vertèbres et réduit la cyphose thoracique. La 

force latérale réduit la déviation latérale des vertèbres, ne modifie pas les courbures sagittales, mais 

aggrave la gibbosité et la rotation axiale. La force antéro-latérale combine l’effet des deux forces 

précédentes. 

Gignac (2000) a utilisé un modèle éléments finis personnalisé du rachis et de la cage thoracique de 

20 patients atteints de scolioses thoracique droite – lombaire gauche. Il a recherché la localisation 

et l’amplitude optimale des forces correctrices d’un corset pour chacun de ces patients. Même avec 

les forces optimales, la correction moyenne des courbures s’est avérée faible, de même que la 

correction des rotations vertébrales, de l’angle du plan de déformation maximale et de la gibbosité.  

Périé (2004) a simulé l’application de forces nettes sur un MÉF du patient pour représenter l’action 

d’un corset personnalisé de type Boston (Périé, Aubin, Lacroix, Lafon et Labelle, 2003). Lors de 

l’acquisition avec corset, une matrice de pression placée entre le tronc du patient et son corset a 
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permis de localiser et de mesurer les forces appliquées sur le patient. L’effet immédiat du corset a 

alors été simulé en appliquant les forces calculées précédemment sur le modèle par éléments finis 

du tronc. La forme obtenue suite à la simulation a été comparable à la géométrie réelle du patient 

avec corset, avec une différence moyenne de 6 mm dans le plan frontal et de 8.8 mm dans le plan 

sagittal.  

Clin a modifié cette approche pour représenter de façon plus réaliste l’action correctrice directe des 

corsets. Il a développé un MÉF paramétrique et personnalisé de corset (Clin, 2005; Clin et al., 

2007; Clin et al., 2010). Le modèle du corset comprend une coque externe rigide, des courroies, un 

système d'amortissement en mousse et une ouverture. Clin et al. ont développé un simulateur de 

corset (BraceSim), afin de modéliser l’effet de l’installation du corset et du serrage des courroies 

sur le modèle de tronc décrit ci-haut. La simulation entraîne une déformation, qui donne une 

indication de l’effet correcteur immédiat en 3D du corset simulé sur les déformations scoliotiques. 

Les principaux indices cliniques (angles de Cobb, cyphose, lordose, etc.) peuvent être calculés à 

l’aide de simulations, ainsi que de tester l’efficacité du corset.  

2.4.3 Optimisation du traitement par corset 

Une fonction développée par Gignac et al. (2000) a été créée dans le but d’optimiser la méthode de 

correction 3D des corsets orthopédiques pour la scoliose (Gignac et al., 2000). Cette fonction 

d’optimisation implique l’utilisation de facteurs de pondération (entre 0 et 100%) à la correction 

dans le plan frontal, sagittal et transverse. Des éléments comme la distance entre les vertèbres 

thoraciques et lombaires et l’axe vertébral, la cyphose et la lordose, et la gibbosité sont compris 

dans chacune des sous-catégories et sont pondérés individuellement. 

Clin et al. (2010) ont élaboré un plan d'expérience qui a permis de tester l'influence de 15 

paramètres de conception de corset sur la correction en simulant 12,288 types de corsets des 

géométries génériques différentes sur trois patients virtuels. Les paramètres qui sont ressortis 

comme ayant le plus d’influence sur la correction étaient l'emplacement de l'ouverture du corset 

(postérieur ou antérieur), la tension des courroies, le côté de l'extension trochantérienne, l'appui de 

la lordose et la géométrie de la coque du corset (Clin et al., 2007). 

Par la suite, Desbiens-Blais, Clin et al. (2012) ont apporté des modifications à la plateforme de 

simulation pour inclure le logiciel Rodin4D (© Groupe Lagarrigue, Toulouse, France) dans la 
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conception et la fabrication des corsets. Avec cette plateforme, ils ont fait varier plus de 20 

paramètres de conception pour produire un design de corset amélioré qui pouvait être fabriqué et 

testé cliniquement. La nouvelle technique consiste à appliquer des déplacements directement sur 

la modélisation de la colonne scoliotique pour simuler une correction du rachis. Cette correction 

du rachis entraîne une modification de la surface externe du tronc, car le MEF utilisé permet la 

liaison de la géométrie interne avec la géométrie externe. La géométrie externe ainsi obtenue 

correspond à un moule pré-corrigé du tronc du patient et devient la forme brute optimisée du corset. 

Des modifications itératives pour finaliser le design peuvent alors être apportées sur la forme 

optimisée, comme l’application de découpes. 

Une étude d’optimisation basée sur cette technique a été réalisée dans le but de déterminer la 

meilleure solution pour obtenir la meilleure correction possible d’une colonne vertébrale 

scoliotique (Dedbiens-Blais, 2012; Cobetto, 2014). Les différents sous-objectifs étaient de 

minimiser les angles de Cobb et d’ajouter des paramètres de confort comme le contrôle des valeurs 

de pressions appliquées et la limitation de l’aire de surface du corset. Une fonction d’optimisation 

fut créée et utilisée pour définir le meilleur design de corset qui permettrait l’optimisation de 

chaque paramètre.  

2.4.4 Simulation du traitement par corset de nuit 

En 2010, Clin a étendu l’application du simulateur du corset au corset de nuit. Puisque la géométrie 

initiale des patients est acquise lorsqu'ils étaient debout (sous gravité), une simulation a été 

nécessaire d'abord afin de calculer la transition de la position debout à la position couchée sur le 

dos. Des forces dirigées verticalement vers le haut ont été appliquées pour trouver la géométrie 

zéro-gravité. Un processus d'optimisation a été développé pour trouver la géométrie zéro-gravité 

qui conduit, lorsque les forces de gravité verticale sont réappliquées, à la géométrie réelle du patient 

en position debout. Les forces gravitationnelles ont ensuite été appliquées dans la direction antéro-

postérieure pour trouver la géométrie du patient en décubitus dorsal. 

Pour simuler l’inflexion latérale du corset de Charleston, Clin a appliqué un déplacement de 150 

mm à T1. Un modèle géométrique de corset personnalisé suivant les principes du système de 

Charleston a été créé par-dessus le MÉF du tronc du patient déjà généré (Figure 2.30). C’était basé 

sur 10 courbes génératrices dont la forme a été déterminée par 24 paramètres géométriques calculés 

sur la surface externe du patient dans la position simulée de supination avec inflexion. Une surface 
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d'interpolation à partir des 10 courbes génératrices a été créée. Il était divisé en 170 sous-surfaces. 

Les ouvertures du corset ont été créées par la suppression de certaines sous-surfaces. Les sous-

surfaces restantes ont ensuite été extrudées vers l'extérieur pour créer une représentation 

volumétrique de la couche de mousse du corset. Les coussins ont été créés par extrusion vers 

l'intérieur des sous-surfaces.  

 

Figure 2.30: Simulation du corset de Charleston 

A) MÉF du patient dans la position couchée sur le dos. B) MÉF dans la position couchée sur le 

dos en inflexion latérale. C) le modèle géométrique du corset. D) MÉF du corset. E) MÉF 

résultant (corset installé sur le patient) (Clin et al., 2010) 

Clin a trouvé que la transition de la position debout à la position couchée a induit une correction 

de 38% de l’angle de Cobb thoracique et lombaire. Le passage de la position couchée directement 

à une position couchée avec inflexion latérale dans le corset a induit une réduction supplémentaire 

moyenne de 37% des principales courbes scoliotiques, mais a également augmenté la courbe 

secondaire de 25% en moyenne (Clin et al., 2010). Le corset inverse la charge de compression 

asymétrique dans la courbe scoliotique majeure, mais il aggrave la charge de compression 

asymétrique au niveau de la courbe compensatoire. 
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CHAPITRE 3 PROBLÉMATIQUE, HYPOTHÈSES ET OBJECTIFS DU 

PROJET 

La revue des connaissances permet de dégager les éléments suivants :  

 Aucun consensus n’existe sur le meilleur type de corset pour le traitement d’un patient 

scoliotique donné. Cependant, les corsets de nuit ont moins d’effets négatifs sur le 

fonctionnement psychosocial, le sommeil, la douleur et l’estime de soi du patient. 

 Plusieurs types de corsets nocturnes existent. Le corset de Charleston utilise le principe 

d’hyper-correction par inflexion latérale dans le sens inverse da la courbe majeure. Son 

principe consiste à inverser la charge de compression asymétrique dans la courbe 

scoliotique majeure. Cependant, il aggrave la charge de compression asymétrique dans les 

courbes compensatoires.  

 Le corset nocturne de Providence existe depuis plus de vingt ans, et il se base lors de sa 

conception sur un système de trois points d’appui appliqués par des traversins sur un cadre 

en position couchée. Pourtant, très peu de littérature existe sur ses résultats cliniques, et 

aucune étude biomécanique n’existe pour le corset de Providence. 

 Un outil numérique de simulation de corset a été développé et validé pour prédire 

l’efficacité immédiate du corset de jour. Cet outil a été utilisé afin d’évaluer l’effet 

biomécanique du corset de nuit de Charleston. Cependant, cela n’a pas été validé avec une 

étude clinique. 

 La modélisation du corset de Providence fournira une quantification des forces appliquées 

et les contraintes en résultant, ce qui permettra une meilleure compréhension des effets 

biomécaniques du corset. 

En résumé, le modèle par éléments finis développé pourrait aider à étudier différents modèles de 

corset et d’améliorer l'efficacité du corset. La modélisation numérique nous donnera la capacité 

d’évaluer les effets biomécaniques du corset nocturne. L’analyse des simulations permettra 

d’étudier le rôle de différents éléments de la conception du corset nocturne afin de mieux 

comprendre son mode d’action. 
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Ces considérations mènent aux hypothèses de recherche suivantes qui seront évaluées dans le cadre 

de cette étude : 

H1 : L’outil de simulation permettra de simuler de façon réaliste l’application du corset 

nocturne de Providence (une différence moyenne inférieure à 5 degrés entre les corrections 

simulée et réelle est attendue) pour le traitement de la scoliose idiopathique adolescente. 

H2 : La position couchée aura un impact important dans le mécanisme de correction des corsets 

nocturnes (environ 40% de correction des courbes scoliotiques). 

H3 : L’analyse des résultats cliniques et des simulations permettra d’évaluer les effets 

biomécaniques du corset de Providence, et de mieux comprendre ses principes d’action. 

Afin de répondre à cette hypothèse, les objectifs de recherche suivants ont été précisés : 

O1 : Exploiter un modèle par éléments finis personnalisé à la géométrie d’un patient 

scoliotique afin de simuler l’effet du corset de Providence. 

O1.1 : Développer une approche par CFAO/Simulation pour évaluer le design et l’efficacité 

du corset de nuit de Providence. 

O1.2 : Valider les outils numériques pour la simulation du corset de Providence par une 

étude clinique. 

O2 : Analyser les résultats de l’étude clinique et les simulations afin de : 

O2.1 : Identifier l’effet de la position couchée et son rôle dans la correction des courbes 

scoliotiques. 

O2.2 : Démontrer les effets biomécaniques du corset de Providence afin de comprendre ses 

principes d’action. 

La réalisation du projet est présentée au chapitre 4 par l'entremise d'un article scientifique. Il 

constitue le corps de ce mémoire et décrit la méthode proposée d’évaluation du corset de nuit. 
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CHAPITRE 4 DÉMARCHE DE L’ENSEMBLE DU TRAVAIL DE 

RECHERCHE 

Ce chapitre décrit la méthodologie utilisée lors de la réalisation du projet de recherche. Cela 

comprend le recrutement des patients et l’acquisition des données, la reconstruction du modèle par 

éléments finis du tronc du patient et de son corset, et la simulation de la position couchée et de 

l’application du corset de Providence. 

 Numérisation et reconstruction 3D du MÉF du tronc et du corset 

Lors de la première visite du patient à la clinique externe d’orthopédie au Centre Hospitalier 

Universitaire de Sainte-Justine, douze marqueurs métalliques superposés à des marqueurs colorés 

sont apposés sur des repères anatomiques sur la peau du patient. Ces marqueurs correspondent aux 

points suivants : L’apophyse postérieure de T7, la fourchette sternale, le processus xiphoïde, les 

acromions, les épines iliaques antérieures et postérieures, les crêtes iliaques et l’angle antérieur de 

la côte 10 (Figure 4.1). Ces marqueurs servent de repères lors du recalage des géométries interne 

et externe. 

 

Figure 4.1: Radiographies acquises à l’aide du système de radiographie digitale à dose basse EOS 

montrant les marqueurs radio-opaques 
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Une acquisition de la topographie de surface est effectuée avec l’aide du système Inspeck 3D 

Capturor (3-dimensional Capturor, Creaform Inc., Lévis, Canada) (Pazos, Chériet et al. 2007) 

Quatre caméras CCD possédant chacune un projecteur de franges de lumière blanche projettent des 

patrons consécutifs de franges de lumière blanche sur le patient (Figure 4.2C). Une acquisition 

photographique supplémentaire permet d’enregistrer la texture de la surface du tronc sur laquelle 

sont posés les petits autocollants servant de marqueurs de position. Un logiciel dédié (InSpeck EM) 

permet la reconstruction et l’assemblage des surfaces, permettant de former un modèle 3D 

personnalisé du tronc du patient (Figure 4.2D). 

 

Figure 4.2: Reconstruction du MÉF du tronc du patient 

A) Acquisition de la géométrie interne par radiographies biplanaires. B) Reconstruction de la 

géométrie interne. C) Système d'acquisition Inspeck du CHU Sainte-Justine. D) Technique de 

reconstruction 3D de la surface externe du tronc. E) Recalage du squelette avec la reconstruction 

3D de la surface externe du tronc. F) Superposition des deux géométries 

Ensuite, des radiographies biplanaires orthogonales (postéro-antérieur PA et latérale LAT) 

simultanées sont acquises avec le système digital à dose basse (EOS, EOS imaging, France) (Figure 

4.2A). Un algorithme d’interpolation est utilisé pour générer un modèle 3D de la géométrie interne 

(bassin, colonne vertébrale et cage thoracique) en se basant sur des points de référence anatomique 

(Figure 4.2B). La précision de cette méthode est de 1 mm pour la colonne et le bassin et de 1.9 mm 

pour la cage thoracique (Bertrand, Laporte, Parent, Skalli, et Mitton, 2008; Humbert, De Guise, 

Aubert, Godbout, et Skall, 2009). Avec l’aide des marqueurs, un algorithme de point-par-point des 

moindres carrés est utilisé pour enregistrer les géométries interne et externe. Basé sur la géométrie 

obtenue de cet enregistrement, un modèle par éléments finis (MÉF) personnalisé du tronc du patient 
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est créé en utilisant le logiciel Ansys 14.5 finite element package (Ansys Inc., Canonsburg, PA, 

USA) et des méthodes validées précédemment (Clin et al. 2010) (Figure 4.2E-F). Ce modèle inclut 

les vertèbres thoraciques et lombaires, les disques intervertébraux, les côtes, le sternum, les 

cartilages costaux et la paroi abdominale, qui sont présentés avec des éléments poutres élastiques 

3D. Les articulations zygapophyseales sont modelées par une coque et des éléments de contact 

surface-à-surface. Les ligaments intervertébraux et intercostaux ont été modelés par des éléments 

de ressort de tension seulement et les tissus mous externes par des éléments de coque 

quadrilatéraux. Les propriétés mécaniques sont tirés de la littérature (Aubin et al., 1996; Howard, 

Wright et Hedden, 1998; Périé et al., 2004; Kadoury, Chériet, Dansereau, et Labelle, 2007; Clin et 

al., 2010). 

Quand le patient revient quelques semaines plus tard pour la livraison de son corset, la surface 

interne du corset est scannée avec un scanner à rayon laser (FastSCAN, Polhemus, Colchester, VT, 

USA) (Figure 4.3A), et le logiciel l’accompagnant est utilisé pour créer un nuage de points (Figure 

4.3B). Le logiciel Rodin4D permet d’apporter des modifications à la forme obtenue à l’aide d’outils 

virtuels. Parmi ces outils, des fonctions servent à ajouter/enlever du matériel du corset, appliquer 

des déformations de flexion ou de torsion, et agrandir/diminuer la forme du corset. Ensuite, cette 

forme est transformée en MÉF (Figure 4.3C).  

 

Figure 4.3: Numérisation du corset 

A) Pistolet de scanner et le logiciel de post-traitement. B) Nuage de points créé par le scan. C) 

MÉF du corset 

A B C 
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 Mesure des pressions 

Les pressions cutanées appliquées par le corset sur le tronc du patient peuvent être mesurées 

cliniquement avec plusieurs techniques. L’une des techniques les plus courantes est l’utilisation de 

capteurs piézo-électriques positionnés sur une matrice rigide ou flexible. Une matrice de pression 

a été développée dans les laboratoires de Polytechnique de Montréal et du CHU Sainte-Justine afin 

de mesurer les pressions dans un corset. Cette matrice a une forme biconique, ce qui lui permet de 

bien s’adapter à la forme du tronc du patient (Figure 4.4Error! Reference source not found.). La 

matrice comprend 192 capteurs de pression montés sur un tissu flexible, et mesure 110 cm par 80 

cm et 1 mm d’épaisseur. Chaque capteur peut mesurer jusqu’à 200 mmHg de pression avec une 

précision de ± 5 mmHg (Mac-Thiong et al., 2004). Le système d’acquisition (FSA 4.1) fourni par 

le manufacturier de la matrice (Force Sensing Array, Verg, Winnipeg, Canada) est un logiciel qui 

permet de visualiser et d’enregistrer la distribution des pressions en 2D et 3D. À part de l’inconfort 

temporaire lors du serrage des courroies du corset par-dessus la matrice, l’utilisation de cette 

matrice ne présente aucun danger. 

 

Figure 4.4: Mesure des pressions cutanées 

A) Matrice de pression utilisée au CHU Ste-Justine avec le corset de Providence par-dessus. B) 

Visualisation de la mesure des pressions avec le logiciel FSA 4.1 

 Simulation de l’application du corset 

Entre 2005 et 2010, un MEF paramétrique et personnalisé de corset a été développé sur le logiciel 

Ansys (©Ansys inc., Canonsburg, États-Unis) (Clin et al, 2005; Clin, et al., 2007; Clin, et al., 2010) 

à laquelle sont fixées des courroies en avant. Ce modèle se compose d’une coque rigide externe 

modelée par des éléments élastiques linéaires quadrilatéraux avec les propriétés mécaniques de 
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polyéthylène (E=1500 MPa, ν=0.3) (Katz, Richards, Browne, et Herring, 1997; Kadoury et al., 

2007), avec une couche interne de mousse en polyéthylène modelée par des éléments hexaédriques 

à 8-éléments (E=1 MPa, ν=0.3) (Périé et al., 2004) (Sanders, Greve, Mitchell, et Zachariah, 1998). 

Les matériaux ont été modelés comme élastiques isotropes.  

L’installation du corset se fait en 3 étapes. D’abord, le MÉF du corset est ouvert à l’avant en 

appliquant des forces à des nœuds près de l’ouverture du corset, et le corset est positionné autour 

du MÉF du tronc du patient. Ensuite, les forces d’ouverture sont lâchées et le MÉF du corset est 

refermé sur le MÉF du tronc du patient grâce aux propriétés élastiques intégrées dans le corset, et 

les deux MÉFs sont déformés jusqu’à ce qu’ils atteignent un état d’équilibre. Finalement, 2-3 

couples de forces colinéaires de 20-60N qui représentent la tension des courroies sont appliquées 

aux nœuds qui correspondent aux points d’attachement des courroies (Mac-Thiong et al., 2004). 

Durant la dernière étape, T1 est permise de translater dans le plan transverse, et le bassin est fixé 

dans l’espace. Une interface de contact surface-à-surface avec un facteur de friction (μ = 0.6) 

(Zhang et Mak, 1999) et créée entre la surface interne du corset et la surface externe du MÉF du 

tronc. Suite à la simulation de l’installation du corset, le MEF du tronc se déforme. Cette 

déformation donne une indication de l’effet correcteur immédiat en 3D du corset simulé sur le tronc 

et les déformations scoliotiques. La méthode de simulation est précise à environ ± 5˚ de l’angle 

Cobb prédit par le simulateur de corset en comparaison avec l’angle de Cobb obtenu en clinique 

(Desbiens-Blais et al., 2012). Au cours du travail sur ce projet, le modèle de simulation a été 

modifié en ajoutant un plan parallèle au plan coronal du patient afin de représenter le lit sur lequel 

se couche le patient, et une interface de contact a été créée entre le corset et le lit pour empêcher le 

glissement du corset. Ensuite, des forces antéro-postérieures ont été appliquées sur l’ensemble du 

MÉF pour représenter les forces de gravité contre une surface horizontale rigide, afin de trouver la 

géométrie du patient dans la position couchée (Figure 4.5). 
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Figure 4.5: Simulation de la position couchée 

A) Géométrie initiale de la colonne en position debout. B) Calcul de la géométrie zéro-gravité. C) 

Géométrie zéro-gravité. D) Vue latérale du patient couché sur le lit. E) Patient couché sur le lit, 

après l’application des forces antéro-postérieures. F) Patient couché sur le lit avec corset. G) Vue 

frontale du patient couché sur le lit avec corset 

 Analyse des résultats de simulation 

À la fin des simulations, les indices cliniques (angles de Cobb thoracique et lombaire (Figure 4.6), 

la rotation des vertèbres apicales, la gibbosité, déjettement) ainsi que des mesures dynamiques 

(pressions cutanées (Figure 4.7), moments d’inflexion (Figure 4.8), forces de réaction à T1, 

contraintes sur les plateaux vertébraux) sont calculés pour la position couchée et le corset simulé, 

puis comparés aux valeurs initiales correspondantes en position debout avant l’application du 

corset. 

G) D)  E) 

F) 
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Figure 4.6: Résultat de la simulation de la correction des courbes dans BraceSim dans les plans 

frontal (à gauche) et sagittal (à droite). Bleu: courbe initiale. Vert: courbe après simulation de la 

position couchée. Rouge: courbe après simulation du corset de providence 

 

Figure 4.7: Simulation de l’application du corset. A) Vue postérieure de patient debout sans 

corset. B) Vue postérieure de patient en décubitus dorsal dans le corset. C) Vue antérieure du 

patient en décubitus dorsal dans le corset. D) Vue latérale droite du patient dans le corset 
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Figure 4.8: Visualisation de la simulation des moments lors l’application du corset 
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CHAPITRE 5 ARTICLE I : BIOMECHANICAL ASSESSMENT OF 

PROVIDENCE NIGHTTIME BRACE FOR THE TREATMENT OF 

ADOLESCENT IDIOPATHIC SCOLIOSIS  

 

Cet article est intitulé : «Biomechanical Assessment of Providence Nighttime Brace for the 

Treatment of Adolescent Idiopathic Scoliosis», et a été soumis pour publication à la revue «Spine 

Deformity» le 27 mars 2015. Le premier auteur a contribué à environ 75% à la préparation de 

l’article.  
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 Abstract 

Study design: Biomechanical study of the Providence brace for the treatment of Adolescent 

Idiopathic Scoliosis (AIS). 

Objectives: To model and assess the effectiveness of Providence nighttime brace.  

Summary of Background Data: Providence nighttime brace is an alternative to traditional 

daytime thoracolumbosacral orthosis for the treatment of moderate scoliotic deformities. It applies 

3-point pressure to reduce scoliotic curves. The biomechanics of the supine position and 

Providence brace is still poorly understood. 

Methods: Eighteen patients with AIS were recruited at our institution. For each patient, a 

personalized finite element model (FEM) of the trunk was created. The spine, rib cage and pelvis 

geometry was acquired using simultaneous biplanar low-dose radiographs (EOS). The trunk 

surface was acquired using a 3-dimensional surface topography scanner. The interior surface of 

each patient’s Providence brace was digitized and used to generate a FEM of the brace. Pressures 

at the brace/skin interface were measured using pressure sensors and the average pressure 

distribution was computed. The standing to supine transition and brace installation were 

computationally simulated. 

Results: Simulated standing to supine position induced an average curve correction of 45% and 

48% for thoracic and lumbar curves, while adding the brace resulted in an average correction of 

62% and 64% (vs. real in-brace correction of 65% and 70%). Simulated pressures had the same 

distribution as measured ones. Average in-brace simulated bending moments acting on the apical 

end plates were reduced to 11.6% of their standing values and in the opposite direction. 

Conclusions: The supine position is responsible for the major part of coronal curve correction, 

while the brace itself plays a complementary role. Bending moments induced by the brace 

generated a rebalancing of pressure on the growth plates, which could help reducing the 

asymmetric growth of the vertebrae according to Hueter-Volkmann principle. 

Level of Evidence: Level II 

Key words: Scoliosis; Nighttime brace; Providence Brace; Finite element modeling; Biomechanics 
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 Introduction 

Adolescent idiopathic scoliosis (AIS) is a complex three-dimensional (3D) deformity of the spine 

and rib cage. For small and moderate curves (Cobb angle 20 to 45°) with apex below the eighth 

thoracic vertebra (T8), conservative treatment by thoraco-lumbo-sacral orthoses (TLSOs) is the 

most common treatment to halt the curve progression until the end of skeletal growth. Bracing 

significantly decreases the progression of high-risk curves to surgery proportionally with longer 

hours of brace wear [1], and the risk for curve progression and surgery are reduced in patients with 

good brace compliance [2, 3]. In order to effectively stop scoliotic curve progression, a day-time 

brace has to be worn more than twelve hours per day [1, 4]. Compliance with full-time brace 

wearing is problematic. Patients wear their braces on average 46% of the time they were instructed 

to [4]. To overcome this longstanding problem, nighttime braces were developed. Nighttime 

bracing has less negative effect on psychosocial functioning, sleep disturbance, back pain, body 

image, and back flexibility [5]. In cases where different braces are equally effective, the 

recommended treatment would be the brace with the least impact on the quality of life [5]. 

There are different existing nighttime braces. Amongst them, the Charleston nighttime brace, 

introduced in 1978 by Price et al. relies on the principle of side bending to overcorrect the major 

scoliotic curve [6], and reduced brace wear to a minimum of 8 hours per night during sleep. 

Providence nighttime brace, introduced by d’Amato et al in 1992, is based on direct lateral and 

rotational forces applied at the apex of curves through 3-point pressure system [7]. A CAD/CAM 

model is made based on the readings of the measurement board [8]. Published clinical studies 

reported an average initial in-brace correction of 94% for thoracic curves, 111% for thoracolumbar 

curves, 103% for lumbar curves, and 90% and 91% for double curves, respectively [7, 9-11]. Often, 

overcorrection is observed on supine in-brace radiographs [7]. Overall success rate (curve 

progression ≤ 5° after minimum follow-up of 2 years beyond the cessation of brace wear) is 50-

75% [7, 11]. The recumbent position is also known to reduce the scoliotic curves, in particular 

during instrumentation surgeries [12, 13].  

Finite element models (FEM) were developed to study brace biomechanics and improve the design 

of braces [14-17]. TLSOs are now simulated with a realistic representation of the contact interface 

between the patient’s trunk and brace [18-20]. Using such approach, it was possible to quantify 

Charleston brace’s biomechanical effects, such as the inversion of asymmetrical compressive 
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loading in the major scoliotic curve, and the worsening of compressive loading in the compensatory 

curves [21]. The finite element modeling of daytime braces was also extensively done to assess the 

biomechanics of braces [17, 22] and improve their design [20, 23], as well as to study the effect of 

recumbent positioning [24]. In a recent ongoing randomized clinical trial, preliminary results of 40 

patients showed that a novel design scheme combining CAD/CAM and 3D FEM simulation 

allowed the fabrication of more efficient and lighter braces compared to the use of CAD/CAM only 

[25]. 

Although Providence brace has been available for more than 20 years, the biomechanics of this 

treatment as well as the specific effects of brace design parameters and of the recumbent position 

are still not well described. The CAD/CAM model is chosen from a brace data bank based on mold 

inventory [8], then subjected to derotation of the thoracic section. The impact of brace design and 

adjustments on outcomes are not well understood, as no evaluation method is used prior to brace 

fabrication. The objective of this study was therefore to biomechanically model and assess the 

Providence nighttime brace for the treatment of AIS in order to better understand its mode of action. 

 Methods 

Patient data 

Inclusion criteria were diagnosis of AIS by the treating orthopedic surgeon, age 10-16 years at time 

of Providence brace prescription, thoracic and/or lumbar curve Cobb angle 20-45°, first time or 

renewal brace. Exclusion criteria were non-idiopathic scoliosis and previous spine surgery. 

Eighteen patients with AIS were recruited from our outpatient clinic with the approval of our 

hospital ethical committee. Among the patients, there were 16 girls and 2 boys. Eight patients had 

single thoracolumbar/lumbar curves (P1-P8), one patient had a single thoracic curve (P9), and nine 

patients had double curves (P10-P18). The average Cobb angle was 26.1° (12-40°) and 28.8° (14-

42°) for thoracic and lumbar curves, respectively. Average chronological age of the patients was 

12.8 years (10-16 years), and average Risser sign was 2.0±1.5. 

Patient and Brace Finite Element Models 

For each case, the internal osseous anatomy (spine, rib cage and pelvis) was reconstructed in 3D 

using a simultaneous biplanar low-dose system (EOS imaging SA, Paris, France) [26, 27]. The 

accuracy of this technique is 1.0 mm for the spine and pelvis and 1.9 mm for the rib cage [26, 27]. 
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A free-form interpolation technique was used to generate a detailed 3D model of the spine, pelvis 

and rib cage based on anatomical reference points. The external geometry (skin surface) of the 

trunk was acquired using a 3D surface topography technique (3-dimensional Capturor; Creaform 

Inc., Lévis, Canada) [28]. Internal and external geometries were registered by applying a point-to-

point least square algorithm to twelve radiopaque markers attached to anatomical landmarks on the 

patient’s torso [29]. 

A personalized finite element model (FEM) of each patient’s trunk was then created using ANSYS 

14.5 software package (ANSYS Inc., Canonsburg, PA, USA) by methods previously validated 

[21]. This model includes the thoracic and lumbar vertebrae, intervertebral discs, ribs, sternum, 

costal cartilages, abdominal cavity, and pelvis, which were represented by 3D elastic beam 

elements. The zygapophyseal joints were modeled by shells and contact elements, the vertebral 

and intercostal ligaments by tension-only spring elements, and the external soft tissues by 

quadrilateral shell elements. Mechanical properties were taken from experimental and published 

data [16, 17, 22, 30]. 

The center of gravity of the trunk slices corresponding to each vertebra was derived from the 

literature [31-34] and scaled according to patient’s size and assumed to follow the scoliotic curve 

in the coronal plane. The magnitude of the gravitational forces associated with each slide was 

scaled to the patient’s specific weight based on published values [31, 34]. 

The interior surface of each patient’s brace was digitized using a laser beam scanner (FastSCAN, 

Polhemus, Colchester, VT, USA). The acquired geometry was post-processed using a CAD/CAM 

software (Rodin4D, Bordeaux, France) and the FEM of the brace was then generated. The brace 

external polyethylene shell was modeled by 4-node quadrilateral shell elements with linear elastic 

properties (E = 1500 MPa, ν = 0.3) [16, 35]. A surface-to-surface contact interface taking friction 

into account (friction coefficient of 0.6) [38] was created between the brace and trunk models. 
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Figure 5.1: Building patient’s finite element model 

(A) Acquisition of the osseous geometry using biplanar radiographs. (B) 3D Reconstruction of 

the internal osseous geometry. (C) Acquisition of patient’s external geometry using surface 

topography. (D) 3D reconstruction of external surface geometry. (E) Combining internal and 

external geometries. (F) Finite element model (Rg: Global coordinate system) (ligaments not 

shown for clarity. (G) Initial supine configuration (without gravity) (rib cage and ligaments not 

shown for clarity). (H) Simulated gravity, supine on the bed (rib cage and ligaments not shown 

for clarity). (I) Supine in-brace (green) patient (rib cage and ligaments not shown for clarity). 

Supine Position Simulation 

Because the radiographs were acquired in the standing position, a simulation was necessary to 

compute the transition from standing to supine position. The technique was described in detail in 

previous works [21, 36] and is here summarized. 

The global forces and moments acting on the vertebral endplates and the axial compressive stresses 

in the spine were in a local coordinate system for each vertebra (z-axis in the upward direction 

(axial), x-axis in the anterior direction, and y-axis to the left of the patient (Figure 5.1F). Upward-

directed vertical forces were applied to find the zero-gravity geometry. During this step, the pelvis 

was fixed in space, and the translation of the first thoracic vertebra was blocked in the transverse 

plane. The bed surface was modeled parallel to the coronal plane, and contact interfaces with 

frictional forces were created between the trunk and bed models (Figure 5.1G-I). Posteriorly 

directed forces representing gravitational forces were applied to the corresponding centers of 

gravity’s nodes to find the geometry of the patient in the supine position (Figure 5.1H). During this 

step, the pelvis was free to rotate around the y-axis. The only boundary condition applied was the 

blocked translations of T1 and S1 along the y-axis. It was the contact interface with the bed model 

that constrained the trunk along the x-axis. 
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Simulation of the Brace Installation 

The brace installation on the patient was simulated in 2 steps. The brace was first opened by 

applying displacements on 4 nodes located in its anterior part and was positioned on the patient. 

Then, 2 or 3 sets of collinear forces of 60 N representing the existing thoracic, lumbar and pelvic 

straps were applied on the nodes corresponding to the strap fixations on the anterior part of the 

brace [37]. 

During the whole process, the contact interface between the trunk and the brace models as well as 

the contact interface between the brace and the bed models constrained the entire model in the 

postero-anterior x-axis direction. In addition, the pelvis translation was blocked in the y- and z-axis 

directions while T1 was free to move along the y and z directions.  

Once the simulation was completed, several indices were computed: Cobb angles, kyphosis and 

lordosis, apical vertebral axial rotation, bending moments at each vertebral level, and the pressures 

generated by the brace on the patient’s trunk. 

 

Figure 5.2: Simulation of the brace worn by the patient (bed not shown) 

(A) Posterior view of standing FEM without brace. (B, C, D) Posterior, anterior and lateral views 

of supine FEM in brace. The color code represents the relative pressure with respect to the 

maximum pressure. 

Cutaneous pressures measurement 

For the last eleven recruited patients, pressures at the interface between the Providence brace and 

the skin were measured for verification purposes using a pressure mapping system consisting of a 

dual pressure mattress of 16x7 and 16x5 sensors (Vista Medical, Winnipeg, Canada). The sensors 
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have a registration limit of 26.7 kPa (200 mmHg) and an accuracy of ± 5 mmHg (0.7 kPa). The 

pressures were registered during 30 seconds and the average pressure distribution was computed 

for each zone corresponding to the corrective bolsters on the measurement board (Figure 5.3). 

 

Figure 5.3: Brace pressure measurement 

(A) Pressure mat (in red) wrapped around the patient’s torso under the brace. (B) Graphical 

representation of measured pressures using FSA 4.1 software (VERG, Winnipeg, Canada) 

(unwrapped pressure mat). (C) Graphical visualization (reconstruction) of patient’s torso with 

pressure mat in place (anterior and posterior views). 

 Results 

Curve correction simulation 

Average Cobb angle in standing position was 26.1° and 28.8° for thoracic and lumbar curves, 

respectively. Mean curve correction in Providence brace as measured on supine in-brace X-ray was 

65% and 70% of the initial thoracic and lumbar curves, respectively. The simulated average curve 

correction induced by the transition from standing to supine position was 45% and 48% for thoracic 

and lumbar curves. After the simulation of brace installation, average correction was 60% for 

thoracic curves and 64% for thoracolumbar/lumbar curves. The mean angular difference between 

the simulated and real in-brace Cobb angles was 2.6° and 4.6° for thoracic and lumbar curves, 

respectively. 

Simulated correction of apical vertebral rotation was inconsistent between patients, with an overall 

average correction of less than 2°. Simulated transition from standing to supine position reduced 

kyphosis and lordosis by an average of 42%, while simulated brace application resulted in a total 

average reduction of kyphosis and lordosis by 75%. 

A B C 
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Table 5.1: Demographic data and Cobb angle comparison between out of brace initial-standing 

(Ini), supine Providence-in-brace (Pro), simulated- supine out of brace (Sup) and simulated in-

brace supine (Sim) for each case. 

 Thoracic Cobb Angle (°) Lumbar Cobb Angle (°) 

Pt 
Age 

(y) 
Risser Ini Pro Sup Sim Ini Pro Sup Sim 

P01 15 4 - - - - 20 1 14 11 

P02 14 1 - - - - 24 -9 8 -5 

P03 11 0 - - - - 23 10 15 15 

P04 10 0 - - - - 29 7 15 5 

P05 12 1 12 1 5 3 28 9 15 12 

P06 13 0 13 6 8 6 28 6 15 10 

P07 12 0 14 -15 6 -7 20 -12 11 -8 

P08 14 4 19 7 10 10 29 6 16 12 

P09 13 2 25 8 16 14 14 7 5 8 

P10 14 4 35 10 20 16 37 11 17 14 

P11 12 3 26 10 13 8 33 22 18 16 

P12 14 2 26 16 17 13 35 19 20 23 

P13 13 3 34 13 15 9 29 6 16 13 

P14 11 2 23 8 9 7 30 21 12 9 

P15 16 4 40 23 23 19 33 17 16 14 

P16 12 1 30 17 18 17 26 13 15 12 

P17 14 4 38 16 23 18 42 14 23 12 

P18 11 1 30 9 17 15 38 10 20 16 

Mean 12.8 2.0 26.1 7.5 11.4 8.3 28.8 8.8 15.1 10.5 

SD 1.5 1.5 8.8 8.6 5.7 6.8 6.8 8.8 4.1 7.1 
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a Negative sign means inversion of curve to the opposite side. b Thoracic Cobb angle < 10° are not 

registered. 

Model verification using torso pressures 

Measurement of pressures revealed two major pressure zones: thoracic (lateral) and opposing 

lumbar (postero-lateral). These pressure zones corresponded to skin areas pressured by the 

corrective bolsters. Simulated brace pressures were in the same regions as experimentally measured 

pressures (Figure 5.4). 

 

Figure 5.4: Simulated pressures compared to the measured pressures for patient P16 

Bending moments exerted on vertebrae 

Gravity in standing position induced bending moments on vertebrae, and the brace modified the 

moments due to its correctional effect. These moments represent asymmetrical compressive 
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loading of vertebral endplates. Average in-brace simulated moments were reduced to 11.4% of 

their initial values in the standing posture, but in the opposite direction. 

Table 5.2: Moments (in N.mm) in the coronal plane generated at the apex of the curves in the 

standing position (Ini) and with the simulated brace (Sim) for thoracic and lumbar curves. Sim/Ini 

is the ratio of simulated correction with respect to the initial deformity. 

 Thoracic curve Lumbar curve 

Patient Level Ini Sim Sim/Ini Level Ini Sim Sim/Ini 

P01 - - - - T12 -259 60 -23.0% 

P02 - - - - L3 -589 81 -13.8% 

P03 - - - - T12 -366 23 -6.3% 

P04 - - - - L2 -1243 87 -7.0% 

P05 T7 60 -12 -19.8% T12 -379 41 -10.7% 

P06 T8 100 -15 -15.1% L2 -353 54 -15.4% 

P07 T8 89 -6 -6.4% T12 -301 38 -12.8% 

P08 T6 121 1 1.2% T12 -474 31 -6.6% 

P09 T11 250 -11 -4.6% T11 250 -37 -14.6% 

P10 T10 305 -30 -9.9% L3 -800 41 -5.1% 

P11 T8 103 -22 -21.7% L3 -334 34 -10.3% 

P12 T6 56 -13 -22.5% L3 -256 39 -15.3% 

P13 T8 146 -25 -16.9% L1 -459 83 -18.0% 

P14 T9 280 -58 -20.6% L2 -405 -40 9.8% 

P15 T10 367 -50 -13.6% L3 -542 84 -15.5% 

P16 T8 247 -13 -5.3% L3 -410 54 -13.2% 

P17 T8 343 -37 -10.7% L3 -1263 69 -5.4% 

P18 T8 231 -25 -11.0% L3 -881 36 -4.1% 

Average  193 -23 -12.6%  -504 43 -9.8% 
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 Discussion 

This is the first computational biomechanical study of the Providence nighttime brace. The FEM 

incorporates gravitational forces and a supine position opposing to a horizontal surface, which 

allows a better understanding of corrective mechanisms of the Providence brace for nighttime 

treatment of adolescent idiopathic scoliosis. The supine position changes the orientation of the 

gravity forces acting along the spine longitudinal axis, and the interaction with the horizontal 

surface of the bed induces a correction of the scoliotic curves. Mean simulated correction (48%) is 

slightly greater than reported 37% mean reduction in larger curves attributed to the intraoperative 

prone position (patient lying on 4-post positioning table) as reported by Delorme [12]. The 

simulated brace resulted in 15% additional correction on average. Therefore, the supine position 

was responsible for the major part of the total correction (average = 63%).   

When considering all cases, brace correction was inferior to reported values [7, 9-11]. When 

subdividing cases based on curve type (single vs. double curves), the curve correction of the single 

curve sub-group was significantly greater (88% vs 56%).  

Brace application reduced significantly kyphosis and lordosis, while having only a minor effect on 

apical vertebral rotation. This suggests that curve correction was principally in the coronal plane 

without a significant correction in the transverse plane, thus limited 3-dimentional correction. 

The measured and simulated in-brace skin pressure distribution followed the expected lateral 3-

point pressure pattern, a 2-dimensional principle that is also documented in the orthotic literature 

[38-41]. Additional pressures on the back, coming from the gravity exerted on supine patient trunk 

and its interaction with the bed support, represent an additional correction mechanism that reduced 

the sagittal and coronal curvatures. The pressure mapping system however had a registration limit 

of 26.7 kPa, and measured pressures often exceeded this value, which saturated the sensors and 

restrained the possibility of full comparison and validation between measured and simulated 

pressures. The saturated high pressure areas (> 26.7 kPa) were analogous to pressure areas reported 

by brace developers in their published work (37.9 kPa and 51 kPa for thoracic and lumbar zones, 

respectively) [7], but higher than experimental measures reported by Mac-Thiong (between 10 and 

30 kPa) with daytime brace in the standing posture [37]. 

The reduction of the resulting coronal plane bending moments exerted on the vertebrae revealed 

another corrective mechanism allowing reducing the asymmetrical compressive loading of the 
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vertebral epiphyseal growth plates in the coronal plane. Initially, the bending moments were greater 

on the concave side of the curves, and were then reduced or even shifted to the convex side after 

brace application. This reduction or inversion of asymmetrical loading pressures on the vertebral 

endplates would favor the reduction of asymmetric growth of the spine according to the Hueter-

Volkmann principle [42-44]. 

Only immediate supine and in-brace corrections were simulated, and long-term outcome of the 

treatment could only be deduced by analyzing the asymmetrical pattern of the compressive stresses 

acting on the growth plates. However, correlations between immediate in brace correction and long 

term effect of bracing have been reported [45, 46]. In the future, models allowing explicit 

representation of the growth modulation process [21] could be included in the simulation process 

in order to analyze the long term effect of the brace. 

The model has some limitations such as not including muscular activity. This would probably have 

a marginal impact on the conclusions since the patient would be asleep during brace wear. The 

intervertebral discs and vertebrae were represented by beam elements without taking into account 

the hydrostatic behavior of the nucleus, which might affect the load distribution on the growth 

plates. Also, the inclusion of Risser 3-4 cases in our study may have limited the comparability of 

our results with clinical results of Providence brace reported in the literature, because these patients 

are generally excluded from clinical studies as they don’t fit the criteria of Scoliosis Research 

Society (SRS). The exclusion of the 7 cases with Risser 3 and 4 would have increased the average 

in-brace correction to 72% for thoracic curves and 73% for lumbar curves, which is closer to 

published results.  

With such model, an interesting perspective could be to leverage its capability to include various 

brace design configurations (such as brace shape, material, thickness, strap position and tension, 

etc.) to further analyze their effects and optimize the brace effectiveness before its fabrication and 

delivery to the patients. 

 Conclusions 

The computational finite element model used in this study allowed to simulate and analyze 

individually the biomechanics of supine posture and the application of nighttime Providence brace. 

The supine position is responsible for the major part of the coronal plane curve correction, while 
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the Providence brace itself plays a complementary role in curve correction by inverting the bending 

moments acting on vertebral growth plates. It confirmed the 2-dimensional 3-point pressure action 

principle of the brace assumed by its designers. Bending moments induced by the brace generated 

a rebalancing of pressure on the growth plates, which could reduce the asymmetric growth of the 

vertebrae according to Hueter-Volkmann principle. 
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CHAPITRE 6 DISCUSSION GÉNÉRALE 

Cette étude avait pour but d’évaluer le corset de nuit de Providence, afin de mieux comprendre son 

mécanisme d’action et de définir des critères de conception qui permettent d’améliorer la correction 

des courbes scoliotiques. La méthode utilisée fait partie d'une plateforme qui comprend l’utilisation 

d’un logiciel qui permet la simulation de l’installation d’un corset sur un patient combiné à un 

logiciel CFAO de design de corset. Cette méthode de conception de corset a été développée par 

Clin et utilisée et testée précédemment par Desbiens-Blais (2012), et récemment par Cobetto (2015) 

dans une étude clinique sur 40 patients scoliotiques. Cette plateforme a démontré son potentiel 

d'améliorer le confort et l'efficacité des corsets et ainsi d'influencer favorablement la tolérance et 

le résultat du traitement par corset. Une étude randomisée subventionnée par les IRSC a démarré à 

l’été 2013 au CHU Ste-Justine afin de valider de façon plus extensive la plateforme de simulation. 

Dans le cadre de cette étude, chaque patient recruté a reçu un seul corset (NouveauCorset ou 

CorsetStandard) et tous les corsets ont été conçus par le même orthésiste d’expérience en utilisant 

la technique CFAO. Une étude multicentrique a aussi débuté afin de tester l’outil dans différents 

contextes cliniques et hospitaliers. Cela a permis de valider l’outil auprès de différents utilisateurs 

et d’apporter des améliorations pour perfectionner la technique. 

Dans le cadre du présent projet, le logiciel de simulation (BraceSim) a été amélioré pour mieux 

représenter la transition de la position debout en position couchée, et la transformation du tronc du 

patient, plus spécifiquement la colonne vertébrale, qui en résulte. Si cette méthode est couplée avec 

la technique CFAO mentionnée ci-haut, elle permettra de concevoir un corset de nuit présentant 

une correction maximisée comparativement au corset de Providence standard. Finalement, le projet 

permet une validation plus avancée de la plateforme de simulation précédemment mise en place. 

L’intégration de critères de conception dans la fabrication de corset est possible et applicable pour 

une utilisation en clinique. 

La plateforme de simulation permet d’obtenir une prédiction de la correction qui sera obtenue en 

clinique lors de l’installation du corset. Par la comparaison des résultats simulés avec ceux obtenus 

en clinique, la prédiction de correction s’est avérée précise à ± 6° pour la mesure des angles de 

Cobb dans 90% des courbes. Comme mentionné dans l’article, la différence entre les résultats 

simulés et mesurés peut d’abord être expliquée par les approximations des conditions limites 

imposées lors de la simulation : Pendant l’application du corset, le bassin était fixé dans l’espace 
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et la vertèbre T1 ne pouvait se déplacer que dans le plan frontal. De plus, la simulation de la 

correction se fait en deux phases : 1) simulation de la position debout à couchée, puis 2) installation 

du corset, sans tenir en compte la posture rachidienne adoptée par le patient. En réalité, il peut y 

avoir une variation des courbes dans les plans sagittal et frontal selon la position adoptée par le 

patient. Par exemple, même avec le corset serré, le patient peut se pencher vers le coté pour 

s’échapper de l’inconfort du corset, ainsi créant une inflexion latérale dans le plan frontal, ce qui 

peut affecter la correction en corset. De ce fait, les résultats peuvent varier lors de la prise des 

radiographies en fonction de la posture du patient et du serrage des courroies. Finalement, la 

flexibilité du patient n’a pas été évaluée, ni avant la conception des corsets, ni lors de sa livraison. 

Lors de l’utilisation du simulateur de corset, il était possible de choisir le niveau de flexibilité du 

patient (très flexible, flexible, normal, ou rigide), mais nous avons choisi la configuration (flexible) 

pour tous nos patients. Il serait raisonnable de penser qu’une évaluation quantitative de la flexibilité 

permettrait d’obtenir des résultats plus précis et mieux adaptés pour chacun des patients. D’ailleurs, 

un projet de maîtrise effectué au CHU Ste-Justine avait comme objectif d’évaluer la flexibilité du 

patient par un test de suspension (Moulin 2014). Il serait intéressant d’intégrer les résultats de cette 

méthode à la plateforme de design pour évaluer la flexibilité des patients et mieux personnaliser le 

design du corset et la simulation de son application. 

Dans le cadre de ce projet, l’approche testée par le simulateur s’applique au corset nocturne de 

Providence. Toutefois, dans le cadre d’une étude multicentrique hors des limites de ce projet, le 

simulateur de corset a aussi été employé pour évaluer le design de différents types de corset comme 

le corset de Chêneau et le corset de Boston. La plateforme de simulation pourrait donc permettre 

de comparer l’installation de différents types de corset pour un même patient afin d’analyser quel 

type d’orthèse serait la mieux adaptée. 

Comme mentionné dans l’article, la partie majeure de la correction des courbes scoliotiques est le 

résultat de la transition de la posture debout en position couchée. Afin d’éviter aux patients une 

irradiation supplémentaire, on a évité de documenter par radiographie l’état des courbes 

scoliotiques dans la position couchée, car l’appareil (EOS) utilisé pour l’acquisition radiographique 

ne permet qu’une acquisition debout, et que les autres appareils de radiographie standard génèrent 

un taux d’irradiation 8 à 10 fois supérieur. La moyenne des corrections en position couchée dans 

notre étude (47%) est supérieure au 37% de réduction moyenne dans les grandes courbes attribué 

à la position en décubitus ventral peropératoire (patient couché sur une table de positionnement à 
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4 appuis) tel que rapporté par Delorme (2003). Quand une technique de radiographie à dose basse 

sera disponible dans la position couchée, il sera intéressant de documenter et quantifier la 

correction des courbes chez le patient scoliotique en position couchée avant de lui prescrire et 

fabriquer un corset nocturne. 

La technique actuelle de conception du corset de Providence repose sur les mesures acquises sur la 

table de mesure, puis un système de CFAO est utilisé pour concevoir un corset à partir d’une base 

de données de moules de corset. La correction 3D est obtenue en ajoutant une dérotation à la section 

thoracique du corset. Aucune méthode n’existe actuellement pour estimer la correction des courbes 

dans le plan sagittal et axial avant la fabrication et l’installation du corset traditionnel de 

Providence. Grace à l’approche conception/fabrication présentée dans ce projet, avec les éléments 

présentés dans les travaux de Desbiens-Blais et Cobetto, la correction tridimensionnelle pourra être 

optimisée et testée avant la fabrication du corset. Aussi, le corset nocturne de Charleston a été 

étudié pour comprendre son mécanisme d’action (Clin, 2010). Avec cette approche CFAO, 

plusieurs éléments de conception des corsets nocturnes (comme l’inclinaison latérale, la dérotation 

thoracique, et les 3 points d’appui) peuvent être combinés avec des éléments de confort (comme 

des ouvertures ou des évasements pour soulager les zones de pression qui ne contribuent pas à la 

correction des courbes) afin d’atteindre une correction optimale des déformations scoliotiques 

complexes. 

La matrice de pression insérée sous les corsets serrés a permis d’observer que les pressions estimées 

par le simulateur étaient semblables en distribution aux pressions appliquées par les corsets. Les 

pressions se composaient principalement de deux zones : thoracique et lombaire, correspondant 

aux traversins correctifs. Très peu de pression a été observée en dehors de ces zones, y compris sur 

les zones correspondant aux autres zones d’appui, comme le grand trochanter et les fesses. La 

matrice de pression était de taille unique, et se composait de deux parties de 16x7 et 16x5 senseurs. 

La zone d’appui lombaire se trouvait parfois par-dessus l’écart de 5 cm entre les deux parties de la 

matrice. Il arrivait aussi que la matrice se plie par-dessous le corset et formait des points d’appui 

ou d’inconfort au patient. Une imprécision réside au niveau de la matrice de pression utilisée 

puisque la mesure maximale est de 200 mmHg. Les senseurs sur les zones de pressions étaient 

saturés dans la plupart des cas, ce qui a limité la possibilité de comparaison et validation entre les 

pressions mesurées et simulées. Les pressions rapportées par les concepteurs du corset de 

Providence sont 285 mmHg pour la zone thoracique et 383 mmHg pour la zone lombaire. Avec 
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notre matrice limitée à un seuil maximal inférieur à celles-là, l’étude des pressions n’a permis que 

l’étude qualitative de la distribution des pressions, sans pouvoir les comparer quantitativement. 

L’utilisation d’une matrice de pression extensible, plus mince et plus large avec des limites 

d’enregistrement plus élevés (400-500 mmHg) permettrait une comparaison plus précise des 

pressions dans le futur. 

Bien que ces résultats n’aient pas été présentés dans ce mémoire, il est possible de simuler les 

charges appliquées sur chaque vertèbre avant et après l’installation du corset. Les moments sont 

témoins de ces charges, et il est donc possible d’en déduire que les pressions asymétriques sont 

rééquilibrées avec l’application du corset. Comme énoncé dans les travaux de Clin et al. (2010), 

un rééquilibre ou une inversion de ces pressions sur les côtés concaves et convexes des vertèbres 

permettrait d’augmenter les chances de réussite du traitement. On peut donc supposer qu’il serait 

possible d’estimer si le corset permettra un bon résultat à long terme. La simulation n’intègre pas 

non plus l’activation musculaire et il est seulement possible de simuler l’action passive du corset 

(les forces appliquées et la déformation résultante du tronc). L’action active du corset a été peu 

étudiée dans la littérature (Nachemson & Peterson, 1995; Odermatt, et al., 2003; Wynarsky & 

Schultz, 1991). Les muscles entourant le rachis rigidifient le tronc du patient et peuvent se 

contracter lors du serrage du corset. Ils peuvent aussi participer à la correction en étant activés pour 

«fuir» les zones de pressions et placer le patient dans une position corrigée. Toutefois, cela a 

probablement un impact marginal sur les conclusions puisque le patient serait endormi pendant le 

port du corset nocturne. 

Plusieurs études montrent une corrélation entre l’efficacité immédiate d’un corset et son effet long-

terme (Castro, 2003; Clin, et al., 2010; Donald, et al., 2001; Emans, et al., 1986). Une amélioration 

de la plateforme pour extrapoler le mode de croissances des vertèbres sous les pressions 

asymétriques au-dessus des plaques de croissance permettrait de prédire l’efficacité du corset à 

arrêter la progression des courbes scoliotiques. 

Lorsque l'on considère tous les cas, la correction du corset (65% et 70% pour les courbes 

thoraciques et lombaires) était inférieure aux valeurs rapportées dans la littérature par les 

concepteurs du corset, soit 94% pour les courbes thoraciques, 111% pour les courbes 

thoracolombaires, 103% pour les courbes lombaires, et 90% et 91% pour les courbes doubles, 

respectivement (d’Amato, 2001). Le taux global de réussite (progression de la courbe ≤ 5° après 
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un suivi minimum de deux années au-delà de la cessation de port du corset) est de 50 à 75% dans 

la littérature (d’Amato, 2001; Bohl, 2014). Un suivi à long terme de nos patients permettrait de 

comparer nos résultats cliniques avec ceux rapportés dans la littérature, ce qui amènerait à une 

meilleure évaluation de l’efficacité du corset de Providence. 

4 corsets ont été modifiés minimalement après leurs scans, et par conséquent la forme des corsets 

reconstruits peut différer légèrement des corsets réels. Aussi, le corset de Providence est constitué 

d’une coque rigide de polyéthylène, avec une couche intérieure de 5 mm de mousse. Dans nos 

simulations, le corset n’est formé que d’une seule couche de matière homogène isotrope élastique 

linéaire. Cela aurait pu affecter la comparabilité entre les résultats obtenus cliniquement avec les 

résultats des simulations. Cependant, on croit que les différences sont marginales. 
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CHAPITRE 7 CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS 

Le projet présenté dans ce mémoire a permis de démontrer qu’il est possible d’évaluer les 

mécanismes d’action des corset de nuit et d’intégrer des paramètres de conception dans une 

plateforme de design de corset tout en maintenant l’efficacité biomécanique du corset. Cette 

plateforme permet le design de corset en combinant un logiciel CFAO spécialisé pour le design 

d’orthèses et un outil de simulation numérique. Au total, 18 patients ont été recrutés et chacun a 

reçu un corset de Providence et son effet a été modélisé. En développant une nouvelle approche 

pour la simulation de la transition de la position debout à la position couchée, le logiciel a permis 

de quantifier le rôle de la position couchée et de lui attribuer la majeure partie de la correction des 

courbes scoliotiques lors du traitement par corset nocturne. Le corset de Providence lui-même joue 

un rôle complémentaire dans la correction des courbes. Les moments de flexion induits par le corset 

ont généré un rééquilibrage de la pression sur les plaques de croissance des vertèbres, ce qui 

pourrait réduire la croissance asymétrique des vertèbres selon le principe Hueter-Volkmann. Ce 

travail a confirmé le principe d'action bidimensionnelle à 3 points de pression assumée par les 

concepteurs du corset. En plus, le simulateur a démontré sa capacité de prédire de façon réaliste la 

correction des courbes dans le corset de Providence. La correction simulée des courbes scoliotiques 

était 91% de la correction réelle en corset telle que mesurée sur des radiographies en décubitus 

dorsal pour chaque patient. 

La discussion présentée au chapitre 5 permet de poser des recommandations pour la poursuite du 

projet : 

 Il serait utile de continuer de modifier la plateforme pour simuler l’installation du corset 

nocturne, mais aussi dans d’autres positions (décubitus ventral ou latéral) et durant des 

activités quotidiennes (marcher, se pencher, etc.). 

 Il serait utile de valider de façon plus extensive les simulations réalisées pour un nombre 

plus grand de patients, et aussi d’autres types de corset de nuit tel que le corset de 

Charleston. 

 Avec cette approche CFAO, plusieurs éléments de conception des corsets nocturnes 

(inclinaison latérale, dérotation thoracique) peuvent être combinés avec des éléments de 
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confort (ouvertures, évasements) afin d’atteindre une correction optimale et confortable des 

déformations scoliotiques complexes. 

 Par ailleurs, l’outil de simulation pourrait permettre de comparer les résultats de correction 

de différents corsets pour un même patient et permettra de choisir quel type d’orthèse serait 

le plus adapté. 

 Il serait utile de mener une étude clinique sur 2 groupes de patients scoliotiques : Le premier 

groupe recevrait un corset standard de Providence, et le deuxième groupe recevrait un corset 

de nuit optimisé à l’aide de l’approche CFAO itératif, suivant le modèle de l’étude du corset 

de jour. 

 Il faudrait intégrer la flexibilité du patient dans le MEF afin d’obtenir une représentation 

plus personnalisée du patient. Un indice quantitatif de flexibilité pourrait être obtenu en 

utilisant le test de suspension et cet indice pourrait être intégré à l’outil de simulation. 

 Il faudrait utiliser une matrice de pression extensible, plus mince, plus large, avec des 

limites d’enregistrement plus élevés (400-500 mmHg) afin de permettre une comparaison 

plus précise entre les pressions cutanées mesurées et calculées.  

 Finalement, il faudrait tester s’il est possible de prédire l’efficacité à long-terme du corset 

en développant le simulateur pour projeter l’effet des forces appliquées sur les plateaux 

vertébraux à la croissance des vertèbres et ensuite la progression des courbes. Il serait alors 

possible d’optimiser le design des corsets en fonction d’un critère d’équilibre ou 

d’inversion des forces s’exerçant sur les plaques de croissance vertébrales. 
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ANNEXE A – RÉSULTATS DES SIMULATIONS 

Tableau 7.1: Résultats de l’analyse des moments 

Moments (en N.mm) dans le plan frontal générés au sommet des courbes dans la position debout 

(Ini) et avec corset simulé (Sim) pour les courbes thoraciques et lombaires. Sim/Ini est le ratio de 

la correction simulée par rapport à la déformation initiale. 

 Courbe thoracique (°) Courbe Lombaire (°) 

Patient Niveau Ini Sim Sim/Ini Niveau Ini Sim Sim/Ini 

P01 - - - - T12 -259 60 -23.0% 

P02 - - - - L3 -589 81 -13.8% 

P03 - - - - T12 -366 23 -6.3% 

P04 - - - - L2 -1243 87 -7.0% 

P05 T7 60 -12 -19.8% T12 -379 41 -10.7% 

P06 T8 100 -15 -15.1% L2 -353 54 -15.4% 

P07 T8 89 -6 -6.4% T12 -301 38 -12.8% 

P08 T6 121 1 1.2% T12 -474 31 -6.6% 

P09 T11 250 -11 -4.6% T11 250 -37 -14.6% 

P10 T10 305 -30 -9.9% L3 -800 41 -5.1% 

P11 T8 103 -22 -21.7% L3 -334 34 -10.3% 

P12 T6 56 -13 -22.5% L3 -256 39 -15.3% 

P13 T8 146 -25 -16.9% L1 -459 83 -18.0% 

P14 T9 280 -58 -20.6% L2 -405 -40 9.8% 

P15 T10 367 -50 -13.6% L3 -542 84 -15.5% 

P16 T8 247 -13 -5.3% L3 -410 54 -13.2% 

P17 T8 343 -37 -10.7% L3 -1263 69 -5.4% 

P18 T8 231 -25 -11.0% L3 -881 36 -4.1% 

Moyenne  193 -23 -12.6%  -504 43 -9.8% 
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Tableau 7.2: Résultats des dérotations des vertèbres apicales thoracique 

Correction de la rotation des vertèbres apicales entre la position debout (Ini), position couchée 

simulée (Sup), et avec corset simulé (Sim) pour les courbes thoraciques et thoracolombaires. 

Courbes thoraciques (°) 

 Niveau Ini Sup Sim Corr. Sup Corr. Sim 

P01 - - - - - - 

P02 - - - - - - 

P03 - - - - - - 

P04 - - - - - - 

P05 T6 3.7 7.7 7.4 -4 -3.7 

P06 T6 0.5 -2.5 -2.8 3 3.3 

P07 T7 5.1 9 10.2 -3.9 -5.1 

P08 T6 1.2 1.9 2.9 -0.7 -1.7 

P09 T9 7.8 6.5 7.6 1.3 0.2 

P10 T8 4.9 3.3 -0.7 1.6 5.6 

P11 T6 7.7 6.6 14.1 1.1 -6.4 

P12 T7 5 0.9 -1.1 4.1 6.1 

P13 T5 2.5 2.6 5.5 -0.1 -3 

P14 T7 9.9 8 9.2 1.9 0.7 

P15 T10 19.4 11.9 10.7 7.5 8.7 

P16 T8 3 -0.2 -1.8 3.2 4.8 

P17 T10 5.4 2 -4.8 3.4 10.2 

P18 T6 10.6 10.6 7.3 0 3.3 

Moyenne  6.2 4.9 4.6 1.3 1.6 
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Tableau 7.3: Résultats des dérotations des vertèbres apicales thoracolombaires/lombaires 

Courbes thoracolombaires/lombaires  (°) 

 Niveau Ini Sup Sim Corr. Sup Corr. Sim 

P01 T11 -11.6 -6.7 -6.6 -4.9 -5 

P02 L2 -13.4 -12.9 -7 -0.5 -6.4 

P03 T11 -6.5 -3.3 -12.6 -3.2 6.1 

P04 L3 -18.8 -16.9 -14.4 -1.9 -4.4 

P05 T11 -9.7 -2.5 -5.2 -7.2 -4.5 

P06 L2 -11.8 -13.7 -13.4 1.9 1.6 

P07 T11 -10.8 -5.9 -4.2 -4.9 -6.6 

P08 T12 -6.6 -3.8 -3.3 -2.8 -3.3 

P09 L2 4.3 5.2 5 -0.9 -0.7 

P10 L2 -13.1 -11.3 -12.4 -1.8 -0.7 

P11 L1 -2.1 -2.9 0.8 0.8 -2.9 

P12 L2 -6.8 -6.8 -11.4 0 4.6 

P13 L2 -10.6 -11.8 -8.7 1.2 -1.9 

P14 L2 -2.4 -3.2 -2.8 0.8 0.4 

P15 L2 -6.8 -6.9 -10.6 0.1 3.8 

P16 L3 -4.8 -5.3 -7 0.5 2.2 

P17 L3 -8.3 -9 -15.7 0.7 7.4 

P18 L3 -5 -4.9 -9.5 -0.1 4.5 

Moyenne  -8.0 -6.8 -7.7 -1.2 -0.3 
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Tableau 7.4: Résultats des corrections de la gibbosité 

Correction de la gibbosité maximale entre la position debout (Ini), position couchée simulée (Sup), 

et avec corset simulé (Sim). Les corrections négatives signalent une aggravation de la gibbosité. 

 Gibbosité maximale (°) 

Patient Niveau Ini Sup Sim Corr. Sup Corr. Sim 

P01 T9 5.6 3.5 5.8 2.1 -0.2 

P02 T9 4 1.1 0.5 2.9 3.5 

P03 T6 -4.1 -2.3 5 1.8 9.1 

P04 T10 9.7 7.8 8.9 1.9 0.8 

P05 T10 8.3 2.1 6.1 6.2 2.2 

P06 T9 5.5 5.1 6.4 0.4 -0.9 

P07 T10 6 2 3.9 4 2.1 

P08 T8 -2.1 -3.2 -3.1 -1.1 -1 

P09 T9 2 1.2 1.2 0.8 0.8 

P10 T8 2.1 1.5 5.7 0.6 -3.6 

P11 T8 -4 -3.6 -8.3 0.4 -4.3 

P12 T9 -7.9 -4.6 -1.8 3.3 6.1 

P13 T7 4.2 4.6 4.2 -0.4 0 

P14 T7 -3.2 -3.4 -5 -0.2 -1.8 

P15 T9 -10.5 -3 -5.1 7.5 5.4 

P16 T9 -9.8 -7.9 -6.5 1.9 3.3 

P17 T10 -8.4 -6.1 -2 2.3 6.4 

P18 T9 -6.4 -6.4 -3.6 0 2.8 

Moyenne 
(absolue) 

 5.8 3.9 4.6 1.9 1.7 
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Tableau 7.5: Résultats des corrections de la cyphose thoracique 

Correction de la cyphose thoracique entre la position debout (Ini), position couchée simulée (Sup), 

et avec corset simulé (Sim). 

Cyphose thoracique (°) 

 Ini Sup Sim Corr. Sup Corr. Sim 

P01 28.1 16 10.7 43% 62% 

P02 22.4 14.2 12.3 37% 45% 

P03 40.3 21.8 12.6 46% 69% 

P04 31.6 16.9 8.4 47% 73% 

P05 36.1 18.9 13.5 48% 63% 

P06 43.2 25.6 19.5 41% 55% 

P07 33.4 19.5 12.9 42% 61% 

P08 22.8 13.1 5.4 43% 76% 

P09 28.7 13 4.2 55% 85% 

P10 16.9 10.8 0.4 36% 98% 

P11 39.7 26.1 14.6 34% 63% 

P12 27.2 12.3 2.3 55% 92% 

P13 34.8 18.7 6.1 46% 82% 

P14 23.5 13.1 4.6 44% 80% 

P15 31.4 17.9 9.3 43% 70% 

P16 18.9 9.7 2.6 49% 86% 

P17 20.1 9.1 2.2 55% 89% 

P18 7.4 7.3 0.3 1% 96% 

Moyenne 28.1 15.8 7.9 42% 75% 
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Tableau 7.6: Résultats des corrections de la lordose lombaire 

Correction de la lordose lombaire entre la position debout (Ini), position couchée simulée (Sup), et 

avec corset simulé (Sim). 

Lordose lombaire (°) 

 Ini Sup Sim Corr. Sup Corr. Sim 

P01 16.2 10.4 4.6 36% 72% 

P02 30.7 14.9 10.5 51% 66% 

P03 44.4 20.8 3.5 53% 92% 

P04 40.7 22.9 13.7 44% 66% 

P05 49 26.5 6.5 46% 87% 

P06 54.8 31 8.4 43% 85% 

P07 46.6 25.5 15.6 45% 67% 

P08 44.8 24.8 12.7 45% 72% 

P09 55.9 31.7 19.8 43% 65% 

P10 28.5 15.6 1.8 45% 94% 

P11 35.4 20.2 15.2 43% 57% 

P12 22.8 14.9 5.2 35% 77% 

P13 48.4 24.9 12.6 49% 74% 

P14 75.2 54.3 46.2 28% 39% 

P15 29.8 15.6 4.3 48% 86% 

P16 40.7 18.6 6.8 54% 83% 

P17 33.6 16.6 1.3 51% 96% 

P18 22.8 22.8 10 0% 56% 

Moyenne 40.0 22.9 11.0 42% 74% 
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Tableau 7.7: Résultats des corrections des courbes scoliotiques chez les patients avec courbe unique 

Correction de courbes scoliotiques entre la position debout (Ini), corset de providence réel (Pro), 

position couchée simulée (Sup), et avec corset simulé (Sim) pour les courbes thoraciques et 

lombaires. 

 

 Cobb thoracique (°) Cobb lombaire (°) 

Patient Âge Risser Ini Pro Sup Sim Ini Pro Sup Sim 

P01 15 4 5 2 1 1 20 1 14 11 

P02 14 1 8 -4 3 -1 24 -9 8 -5 

P03 11 0 4 0 1 0 23 10 15 15 

P04 10 0 6 8 0 2 29 7 15 5 

P05 12 1 12 1 5 3 28 9 15 12 

P06 13 0 13 6 8 6 28 6 15 10 

P07 12 0 14 -15 6 -7 20 -12 11 -8 

P08 14 4 19 7 10 10 29 6 16 12 

P09 13 2 25 8 16 14 14 7 5 8 

Moyenne 12.8 1.3 11.8 1.4 5.6 3.1 23.9 2.8 12.7 6.7 

Correction    88% 53% 74%  88% 47% 72% 
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Tableau 7.8: Résultats des corrections des courbes scoliotiques chez les patients avec courbe double 

Correction de courbes scoliotiques entre la position debout (Ini), corset de providence réel (Pro), 

position couchée simulée (Sup), et avec corset simulé (Sim) pour les courbes thoraciques et 

lombaires. 

 Cobb thoracique (°) Cobb lombaire (°) 

Patient Âge Risser Ini Pro Sup Sim Ini Pro Sup Sim 

P10 14 4 35 10 20 16 37 11 17 14 

P11 12 3 26 10 13 8 33 22 18 16 

P12 14 2 26 16 17 13 35 19 20 23 

P13 13 3 34 13 15 9 29 6 16 13 

P14 11 2 23 8 9 7 30 21 12 9 

P15 16 4 40 23 23 19 33 17 16 14 

P16 12 1 30 17 18 17 26 13 15 12 

P17 14 4 38 16 23 18 42 14 23 12 

P18 11 1 30 9 17 15 38 10 20 16 

Moyenne 12.8 2.7 31.3 13.6 17.2 13.6 33.7 14.8 17.4 14.3 

Correction    57% 45% 57%  56% 48% 57% 
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Tableau 7.9: Résultats des corrections des courbes scoliotiques chez les patients avec Risser 0-2 

Correction de courbes scoliotique entre la position debout (Ini), corset de providence réel (Pro), 

position couchée simulée (Sup), et avec corset simulé (Sim) pour les courbes thoraciques et 

lombaires des patients avec Risser 0-2. 

 Cobb thoracique (°) Cobb lombaire (°) 

Patient Âge Risser Ini Pro Sup Sim Ini Pro Sup Sim 

P02 14 1 8 -4 3 -1 24 -9 8 -5 

P03 11 0 4 0 1 0 23 10 15 15 

P04 10 0 6 8 0 2 29 7 15 5 

P05 12 1 12 1 5 3 28 9 15 12 

P06 13 0 13 6 8 6 28 6 15 10 

P07 12 0 14 -15 6 -7 20 -12 11 -8 

P09 13 2 25 8 16 14 14 7 5 8 

P12 14 2 26 16 17 13 35 19 20 23 

P14 11 2 23 8 9 7 30 21 12 9 

P16 12 1 30 17 18 17 26 13 15 12 

P18 11 1 30 9 17 15 38 10 20 16 

Moyenne 12.8 0.9 17.4 4.9 9.1 6.3 26.8 7.4 13.7 8.8 

Correction    71.7% 47.6% 63.9%  72.5% 48.8% 67.1% 

 


