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Introduction générale

La marche est une activité essentielle a I'autorodfiine personne. Elle peut étre altérée par une
pathologie ou un handicap. Lors de cette activitddtigienne et automatique, la quasi-totalité des
articulations du corps humain est mise en mouvernmapliqguant I'activation de nombreux muscles des
membres inférieurs et du tronc, régulée par lerbmoteur. Or, les moyens d’évaluation cliniqoats
souvent limités face a la complexité du mouvementlal marche. Ainsi, le développement d'outils
d’analyse quantitative est une préoccupation dmiereordre dans le domaine clinique. La biomécamiqu
fournit des outils théoriques permettant de forsaalil'étude du mouvement complexe de la marche en
terme d’analyse cinématique et dynamique des diftér sesgments corporels. L'utilisation de ces sutil
dans le cadre de l'analyse clinique fournit done @ide précieuse au clinicien pour diagnostiquer et

évaluer les traitements proposés aux patients.

Dans le cas des personnes amputées et apparddlérearche est modifiée du fait de I'absence de
certaines articulations physiologiques et de ljaitie des muscles résiduels. Les causes d'amputstian
diverses et induisent des indications thérapeusiqrés différentes. Au cours de son parcours dg $oi
patient est en contact avec différents professisnimie santé : chirurgien (lors de [I'amputation),
orthoprothésiste (pour I'appareillage), médecinciiste et kinésithérapeute (pour la rééducatidpyes
'amputation, le médecin prescrit une prothése atiept et I'orthoprothésiste, le plus souvent dane
officine privée, fabrique et ajuste la prothéses Bppareillages, de plus en plus complexes, ontlpdude
restituer aux patients les fonctions manquantesbjettif étant de retrouver une marche la plus

harmonieuse et la moins colteuse sur le plan éigugégossible.

Dans ce contexte, une analyse quantitative et tilgedes parametres de la marche doit permettre
de traduire en terme mécanique les défauts de marbkervés chez les patients. L'étude dynamique
donnera quant a elle des indications sur les catdseses défauts. Ces outils peuvent ainsi permettre
d’évaluer les améliorations apportées par des cears de prothese différents ou les progres résulta

différentes stratégies de rééducation.

Ce travail de thése a été initié dans le cadreedemilaboration avec le Centre d’Etudes et de
Recherche sur I'Appareillage des Handicapés (CERAIld)société PROTEOR (fabriquant francais de
prothése externe) a également été partenaire tie tbése. Cette collaboration tripartite au seinnd’
équipe pluridisciplinaire a permis de tirer prafiune analyse transverse permanente des résubltats d

I'analyse biomécanique.

Le CERAH est un organisme public, dépendant du 3¢tne¢ de la Défense et plus particulierement

du Secrétariat Général pour I'administration (S@&)e la Direction des Statuts, des Pensions ¢4 de



Réinsertion Sociale (DSPRS). Ces missions sontge emitre, la prescription d'appareillage et d'aides
techniques, la recherche, les essais de normalisala formation et la documentation. La partie
appareillage concerne plus spécifiquement les matidont I'appareillage est délicat et qui ne tentvwas
satisfaction dans le privé. Le centre est implamtéeux localisations : le siege est a Woippy geedletz

et une antenne est située a Créteil. L'ensemblaldesées utilisées dans cette these a été coflecté
site de Créteil. Le laboratoire d’analyse du moueeny a été mis en place au cours de I'année 2003-2

dans le cadre de mon projet de DEA au sein du lzabioe de Biomécanique de 'TENSAM.

La société PROTEOR est le premier groupe francaiss de domaine du grand appareillage.
L’entreprise compte aujourd’hui 520 personnes dithiorthoprothésistes. L'activité est divisée enxdeu
branches : I'une a destination des professionnelshdndicap assurant la fabrication de matériels
(composants pour orthopédie, centrale de fabricgti@utre consacrée aux patients par l'intermiéelide
succursales implantées en France et a I'étrangamtreprise, par cette collaboration avec le latmira de

biomécanique, a montré sa volonté de s'investisdamecherche.

Enfin, le Laboratoire de Biomécanique est une udéédecherche ENSAM-CNRS (UMR8005). Le
travail réalisé, au cours de cette these, s’estiy@ppur la thése de Frédéric Marin, soutenue ef,280
dont le but était de contribuer a I'étude de l@artation fémoro-tibiale grace a I'analyse de lachar Le
protocole mis en place permettait I'étude cinémetigt cinétique de l'articulation du genou. Desty;j
sains et des patients équipés de prothéses de gahété examinés et un modéle musculaire basénsur

algorithme génétique a permis de calculer les &sfiexercés par les différents muscles du genou.

Le travail, dont fait I'objet ce mémoire, s’est @donséré dans un environnement multidisciplinaire.
Au cours de cette thése, nous nous sommes intérpggéipalement a des amputés fémoraux c'estea-dir
au niveau de la cuisse. La prothése d’'un amput@r@mprescrite par le médecin de rééducation, est
constituée d'un pied prothétique, d'un genou pridgb@ qui sont des éléments standards et d'une
emboiture personnalisée fabriquée par le protleésispartir d'un moulage en platre. Chacun de ces
éléments a un retentissement sur la marche dunpabe plus, des stratégies de compensations vont

également modifier la cinématique et la dynamioee skgments intacts.

L'objectif principal de cette thése est donc deactiriser la marche du sujet amputé fémoral

appareillé grace a des parametres biomécaniquesdsd’analyse de la marche.

Pour atteindre cet objectif, les étapes du travatileté de :
- mettre en place et évaluer un protocole d'analgska anarche congu spécifiquement pour
'analyse du sujet amputé et créer une base deddgrae référence a partir de I'analyse d’'un

échantillon de sujets sains
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- mener des analyses cinématiques et cinétiguesesrgur les différentes articulations du corps
et leurs fonctions sur un groupe le plus imporassible de patients amputés
- développer un modele d’'analyse dynamique du cagpsret & comprendre le role des

segments corporels au cours de la marche

La premiére partie de cette these concerne la emgalace et I'évaluation du protocole. Apres une
analyse bibliographique des méthodes utilisées alitserature pour I'analyse cinématique (chapit) et
dynamique (chapitre 2) de la marche, un protocolétéa défini (chapitre3). Le chapitre 3 présente
également les méthodes d’'analyse cinématiquerebtigle utilisé pour I'analyse dynamique. Ce prol@co
et ces méthodes ont été évalués en terme de préeisie répétabilité (chapitre 4). Pour cloreecpértie,
le chapitre 5 présente la base de données de sajets composée de 55 personnes, établie peradant |
thése et compare les résultats avec ceux dedetitire.

La deuxiéme partie traite de I'application de cetpcole dans le cadre de I'analyse de la marche de
sujets amputés. Les problématiques cliniques Béksmarche de I'amputé et les études menées pusqu’
présent grace a l'analyse de la marche sont pgemtans le chapitre 6. Le chapitre 7 porte sur une
analyse fonctionnelle des pieds prothétiques. Gitide, menée en 2003-2004, concerne des amputés
tibiaux et fémoraux. Dans le chapitre 8, les paltiités du mouvement du tronc et du bassin chez
'amputé fémoral sont analysées en utilisant I'enige de la base de patients amputés fémoraux tédlec
au cours de cette these (en tout 27 patients).rhdelisation dynamique de la marche de I'amputé est
mise en place et son intérét est évalué dans [Eteh&. Enfin, 'ensemble des résultats est syigbéet les

perspectives de cette these sont présentées.
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Premiére partie :
Analyse cinématique et cinétique 3D de la mardhetocole

et méthodes

La premiere partie du travail de thése est divisédeux temps.

Une analyse bibliographique nous a permis d’idiemtles matériels et les méthodes utilisées sur le
plan théorique dans la littérature. L'analyse aleéigant porté sur la mise en ceuvre pratique de ces
méthodes. Les moyens d’'évaluation des différentesces d'incertitudes associées a l'analyse de la
marche ont également été explorés. L'objectif éstedtifier les méthodes les plus performantes pour
conduire une analyse cinématique de la marcheuls piécise possible. Une seconde partie portant sur
I'analyse dynamique avait pour but d’identifier lagthodes, les moyens de mesure et les modeélesnmis
ceuvre dans ces analyses. Les applications de &ardgne dans le domaine de 'analyse de la marche on

été recensées ainsi que les sources d'incertipmtestielles.

Dans un deuxiéme temps, un protocole complet dyaratinématique et dynamique a été mis en
place. La principale contrainte était que ce pra®coit adaptable aux sujets handicapés et quidse
étre intégré dans leur suivi clinigue. Ce protocalensuite été évalué en terme de précision et de
répétabilité. Enfin, il a été utilisé pour collectes données de 55 sujets asymptomatiques quicsdrde
base de référence pour analyser la marche des sujgtutés. Pour I'ensemble de ces sujets, les dsnné

recueillies sont comparées avec celles de laditiée.

-11 -






H. GOUJON Chapitre 1

Chapitre 1  Etude bibliographigue sur I'analyse
cinématique de la marche

La restitution d'une marche physiologique par umitément nécessite de connaitre les
caractéristiques de la marche des sujets asymptpmatdans la mesure ou on la considere comme la
référence. Cette étape consiste donc a décrireaden fquantitative les mouvements des différents
segments corporels au cours de la marche. La bamtge fournit des outils mathématiques adéquats

pour décrire ces mouvements. : il s'agit du domdméanalyse cinématique.

L'analyse bibliographique ci-aprés a pour objed&fprésenter dans un premier temps les matériels
et méthodes de I'analyse cinématique, puis leue reis ceuvre et leur évaluation dans le cas de ysmal

de la marche chez le sujet asymptomatique.

1 Analyse cinématigue du corps humain : Matériels emméthodes

1.1 Principes de I'analyse cinématique en biomécanigue

L'analyse de la cinématique en biomécanique cansistiécrire les positions successives et les
variations de position des segments corporels atsau temps. En anatomie, on définit classiquerhént

segments corporels représentés skidgare 1

/

Figure 1 : Représentation du corps en 17 segmentsrporels

Ces segments sont composés de structures ossdudestiesus mous. En biomécanique, on
s’intéresse plus spécifiqguement aux mouvementstlestures osseuses. Le principe est de modédiser |

segments corporels par des solides rigides arficeldtre eux de facon a utiliser les propriétés

d’'indéformabilité de ces solides. On peut égalenfeiné I'hypothese que plusieurs segments sont liés

-13 -
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rigidement comme c’est souvent le cas pour le troostitué au sens anatomique de I'abdomen et du
thorax. On peut alors grace a cette modélisatidisart les techniques classiques de descriptiotade
position et du mouvement de solides dans I'espaette description permet de caractériser le mouaeme

du segment en terme d’évolution de la positionigfgatiu segment a différents instants du mouvement.

La position d’'un solide indéformable dans I'espacen instant donné est entierement déterminée
par la donnée des positions tridimensionnellesals tle ces points non alignés. Pour réaliser naty/se
cinématique tridimensionnelle d’'un segment du cdrpmain, il est donc nécessaire d’étre capable de

mesurer la position dans I'espace de points degment au cours du temps.

1.2 Matériels : Systémes de mesure de position 3D

Les mesures de position obtenues par les systéenamsure utilisés en analyse cinématique sont

échantillonnées a une fréquence donnée.

On distingue les systémes de mesure permettantétlac a la surface du solide étudié et ceux
permettant d’obtenir un nombre de points limités.

La fluoroscopie est une technique permettant d'@igudes radiographies a une fréquence
déterminée. Elle permet de visualiser a chaqueisitiqn la géométrie osseuse et donc de connaitre |
position d’'un grand nombre de points du solide aqdle instant. Elle est le plus souvent limité a une
analyse 2D (Sati et al. 1996). Les techniques tésete fluoroscopie 3D (Leardini et al. 2005) darine
accés aux coordonnées 3D de I'ensemble des painta dtructure osseuse radiographiée grace a un
recalage d'objet 3D (obtenu en utilisant la stéadmgraphie) sur les vues 2D. Le caractére fortémen

irradiant de cette technique de mesure est untelimportante en analyse in vivo.

Les systemes de mesure des coordonnées d'un natabpeints limité utilisent des marqueurs
placées sur le solide et dont la position sera ndesn peut classer ces systémes en fonctioniruiige

physique utilisé pour la mesure de la positionrdasqueurs et suivant la nature du marqueur.

Les systemes électromagnétiques (Koerhuis et &3)28ont constitués d’'un émetteur d’ondes
magnétiques et de capteurs qui servent de marqueuparticularité de ces capteurs est qu'ils famsent
a la fois la position et l'orientation du captewr papport a la source. Avec un seul capteur sacde
solide, on connait donc la position du solide déespace. Cependant, ces capteurs sont sensibles a

I'environnement qui doit étre totalement amagnétiqu

Les systemes ultrasonores (Kiss et al. 2004) sonstitués d’'une téte comportant 3 recepteurs

ultrasonores et de marqueurs qui émettent lessalila Selon le temps nécessaire aux ultrasons pour

-14 -
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atteindre le récepteur, le systéme détermine l#tigosiu marqueur par rapport a la téte. Ces syastem

sont trés sensibles a I'environnement sonore dtligoités pour les applications a un volume resteei

Dans le cas des deux types de systémes précétlentmarqueurs peuvent étre qualifiés d’
« actifs » par opposition aux marqueurs « passifgii» ne sont ni des émetteurs ni des récepteurs
autonomes. Ceci impligue que pour ces systemesmiagjueurs seront reliés par des fils a une
alimentation. La présence de ces connectiquesrpertonsidérablement le mouvement surtout si @lui-

a une amplitude importante.

Les systéemes optoélectroniques sont les plus lageuntilisés dans la littérature. lls peuvent étre
marqueurs actifs ou passifs. Ces systémes sons lsaséle principe de la stéréovision. Des caméras
sensibles aux infrarouges localisent les marquelac®s sur le solide dans leur plan. Un algoritira@
permet a partir de deux caméras de déduire laigositi marqueur dans I'espace en tenant comptesd’un
calibration préalable de I'espace. Dans le cas @®uneurs actifs (Houck et al. 2004), les infrarcugent
émis par des diodes placées sur le solide. Dareslele marqueurs passifs utilisés trés largemersoiat

les caméras qui émettent les infrarouges et lequears ne font que réfléchir ces infrarouges.

1.3 Méthodes d’analyse cinématique en biomécanigue

En analyse du mouvement, on s'interesse a :
- Lacinématique des segments osseux par rappogaiidad’analyse (mouvement absolu)

- Lacinématique des articulations (mouvement retif segments osseux)

L’annexe | donne les éléments nécessaires pouctéaser la cinématique d’'un solide dans

I'espace.

1.3.1 Transformations géométriques étudiées en analyspadivement

Plusieurs choix de transformations géométriques pomsibles pour caractériser le mouvement
relatif ou absolu des piéces osseuses.
L’annexe | donne deux exemples de transformatiodemgtriques utilisées en analyse du

mouvement pour étudier le mouvement du bassinleitae genou.

« Cinématique des segments osseux

Peu d'études dans la littérature détaillent lessfi@mations géométriques prises en compte. Dans
les recommandations de I'lSB (Wu and Cavanagh 198%xauteurs proposent d’utiliser la transfornmatio
géométrique qui permet de passer du repére glabed@ere local a chaque instant de I'acquisitioa. D
méme, Skalli (Skalli et al. 1995) considére la $farmation géométrique transformant un repére Ro

global en un repére Rilocal & chaque instant géterminer la position absolue d’'une vertebre.
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Si on utilise la transformation géométrique perargttle passer du repére Ro au repére Ri a chaque
instant, on considére implicitement que la positi@utre est celle ou Ro et Ri sont confondus (s t

angles calculés sont alors nuls).

« Cinématique articulaire

La plupart des études de la littérature (Lafortehel. 1992; Woltring 1994; Marin et al. 1999;
Chéze 2000; Cappozzo et al. 2005) s'intéresseavallition de I'« attitude » des articulations awrcs du
temps. En d'autres termes, ils assimilent I'étu@ela cinématique articulaire a I'étude des position
successives au cours du temps de l'articulatiost-@edire du segment sous-jacent par rapport anessy
sus-jacent. La transformation géométrique consiém@nsforme le repére du segment proximal en le
repere du segment distal. Le résultat obtenu dédend des deux reperes liés a ces segments. Dans ce
cas, la position neutre sera obtenue lorsque lag depéres coincident. Cependant, en fonction de la
définition des repéres (obtenus indépendammentd&itiautre), cette position neutre ne correspoas p
forcément a la position neutre « clinique ». Cegaauteurs (Marin et al. 1999; Chéze 2000) progosen
dans le cas du genou de définir cette positionreearpérimentalement (par exemple la position debou
genoux tendus) et de définir a cet instant desresgdentiques pour le tibia et le fémur. Cecieavibien
a fixer la position choisie comme position neufar contre, elle nécessite également de fixer des a
anatomiques identiques pour le tibia et le fémur.d®s axes ne sont pas choisis au hasard etiésrit |
'anatomie et la fonction du segment osseux (quit petervenir dans plusieurs articulations). C’est
pourquoi, il semble intéressant de s’affranchircdgprobléme de coincidence en définissant uneiquosit
de « posture » standard (position debout par ex@ngtlen analysant le mouvement du segment sous-
jacent par rapport au segment sus-jacent a partiette posture en conservant les repéres anatesniqu

liés a chaque segment (voir annexe I).

1.3.2 Méthode d’interprétation

Une fois, la transformation géométrique identifiégdaut choisir une méthode d’interprétation de
cette transformation. Les deux méthodes d’integpia utilisées dans la littérature sont :
- interprétation par un mouvement hélicoidal

- interprétation par une translation et 3 rotatiamessives
Dans le cas de 'analyse du mouvement, une exigeatiEuliere est de traduire la transformation
géométrique choisie en terme clinique. Il faudriinitéun repére d'interprétation dans lequel lesuttats

seront exprimés.

Dans la littérature, certaines études comparentélgsitats obtenus par les 2 méthodes (Woltring

1994; Cheze 2000) en choisissant un méme repéreigrétation
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En terme technique, linterprétation par mouvembaticoidal présente I'avantage d’'étre non
ambigué. Au contraire, I'interprétation par destioins successives nécessite de définir une séguieng
axes autour desquelles les 3 rotations serontteffes pour transformer le repére initial en rebiea.
Selon ce choix, les 3 angles obtenus seront diftérméme si les 3 axes sont les mémes. L'ordra de |
séquence modifie les résultats sauf si les anglespetits.

En terme d'interprétation, la décomposition en 8ations successives présente l'avantage de
donner une signification a ces rotations en termenduvements « anatomiques » du segment si les axes
ont été choisis convenablement (voir partie 1.3.3).

Finalement les études concluent a une supériogitéirderprétation par un mouvement hélicoidal
en terme de généralisation de la méthode a toeearticulations (notamment du membre supérieer), d
sensibilité aux bruits de mesure et du caractectoriel de la méthode. Cependant, Woltring (Wotjrin
1994) précise que les 2 méthodes sont équivalpotasles articulations ou I'un des angles restetitpa
condition de choisir convenablement la séquenceed'&€ependant, I''SB (Wu and Cavanagh 1995)
recommande d’utiliser une décomposition en 3 ratatisuccessives selon une séquence donnée (voir
partie 1.3.3).

Finalement, ce qui ressort notamment de I'étud€ldeze (Cheze 2000) c'est I'importance majeure
du repere d'interprétation (définissant les axes dgations successives ou les axes de projecéon d
I'angle hélicoidal).

1.3.3 Repére d’interprétation et séquence

« Repeére d'interprétation

Le repére d'interprétation ne doit pas étre qualocen mais prendre en compte les aspects
anatomiques et fonctionnels des segments ossewsidéofis. On choisit le plus souvent comme repére

d’interprétation un des reperes dits « anatomiguesculés pour chague segment 0Sseux.

Les reperes anatomiques doivent a la fois prendempte I'anatomie et la fonction du segment.
De plus, sur le plan pratique, en fonction du systale mesure utilisé, le hombre de points mesurés
utilisables pour le calcul du repére est variabéechoix du repére doit donc tenir compte de I'infiation

dont on peut disposer en fonction du systéme choisi

« Séquence de décomposition

Dans le cas d'une interprétation par 3 rotationsessives, la séquence de décomposition pour
calculer les 3 rotations successives a égalemeninfluence sur les résultats. Cette influencetgtétdiée
par de nombreux auteurs (Woltring 1994; Skallilel@95; Cheze 2000; Cappozzo et al. 2005). lltexis

également 2 facons de prendre en compte les axespdte d'interprétation : en les considérant comme
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fixes (auquel cas on calcule des rotations auttaxed qui ne bougent pas pendant le déplacement d'u
repére a l'autre), ou mobiles (dans ce cas les dxesepére d'interprétation sont entrainés dans le
mouvement du repeére initial vers le repere finad).séquence définie par Grood and Suntay (Grood and
Suntay 1983) est également recommandée par I''S8 §id Cavanagh 1995). Il s’agit d'une séquence
d’axes mobiles. Si on considere la transformatiéongétrique amenant le repére distal vers le repére
proximal en utilisant les axes mobiles du repéstatlile premier axe appartiendra au repéere digtal,
dernier au repére proximal et le deuxieme axe seraxe flottant perpendiculaire aux deux autres De
phénoménes mathématiques (tels que le gimbal fomkyent provoquer une indétermination du systéme.
Mais dans le cas de la cinématique des articutibnmembre inférieur ou I'un des angles (abduetion
adduction) est petit, cette méthode peut étres@éli On choisit alors I'axe d’abduction-adductiomme

axe flottant.

1.3.4 Mise en ceuvre

Pour mettre en ceuvre ces calculs de cinématiqdauytilrelier les données mesurées a l'aide du
systéeme d’analyse du mouvement aux transformagjéométriques que I'on souhaite caractériser.

Le systéme d'analyse du mouvement mesure des auaéde de points dans I'espace. A partir de
ces coordonnées, on peut définir des repéres lbaéun des segments du modéle de corps humain. On
peut également calculer les matrices de passage ezg reperes et le repere global lié au laboeatoi

L’annexe | présente la mise en équation du probigenginématique

2 Analyse de la marche : protocoles et moyen d’évaltian

2.1 Mise en ceuvre des méthodes de cinématigue en analge la marche

L'analyse de la marche comporte une étude cinémaiigvivo des segments corporels au cours de

I'exercice de marche.

On peut séparer deux types d'études d’'analyse dwtahe dans la littérature. Certaines études se
focalisent sur une articulation en particulier coenie genou (Lafortune et al. 1992) ou un segmegtipr
comme le pied (MacWilliams et al. 2003). L'objedtié ces études est alors de décrire le plus finemen
possible le comportement cinématique du segmendeoliarticulation étudié au cours de la marche.
D’autres études (Benedetti et al. 1998), au camstraherchent a réaliser une description compléte d
mécanismes biomécaniques mis en jeu par une anglgbale du corps. Cela implique qu'un grand
nombre de segments osseux vont étre pris en caupteurs d’'une telle analyse. Ces deux types détud

sont complémentaires.
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Dans tous les cas, d'aprés ce que nous avons vpaeagraphe 1, il faut définir un modele
biomécanique déterminant le nombre de solides efgiconsidérés et choisir des repéres anatomiques
associés a chacun de ces solides pour permettiatergrétation clinique des positions des segmasins

I'espace.

La mise en ceuvre pratique de cette méthode seeh@diimpossibilité d’atteindre directement la
structure osseuse sans étre invasif. Dans le éasdd’ in vivo, ce critére est pourtant essentiehsveut
pouvoir examiner un nombre significatif de persanne plupart des études utilisent donc des margueu
placés sur la peau des segments corporels et oy au paragraphe 2.3 les conséquences d'lme tel

mise en ceuvre.

Le choix du systeme de mesure est le plus souveté gdar le volume de mesure nécessaire.
Hormis dans le cas de marche sur tapis roulant €atl. 1996; Kiss et al. 2004), les systémes avec
marqueurs actifs deviennent rapidement trop linipgur permettre un déplacement naturel. Dansde ca
d’'un protocole sur piste de marche, les systémésétgrtroniques a marqueurs passifs se montrent les
plus performants pour obtenir des mesures présisesout le volume de mesure. L’avantage est que le

patient n'est pas assujetti a une vitesse contnein¢ au cas de la marche sur tapis roulant.

Compte tenu de ces différentes remarques, on $ecalla suite de I'analyse bibliographique sur les
protocoles non invasifs d'analyse de la marchasatit des systémes optoélectroniques de capture du

mouvement.

2.2 Définition des repéres anatomigues

Diverses contraintes s'imposent lors du choix dgmres anatomiques. On a vu que les axes des
repéres anatomiques seraient utilisés pour définiepere d’interprétation, il faut donc que cessaxient
un sens vis-a-vis de l'interprétation habituelldiséie par les cliniciens pour caractériser uneitipos

articulaire ou segmentaire.

Ces axes peuvent étre obtenus en utilisant des zmseuses bien choisies palpables sous la peau et
que l'on repérera a l'aide de marqueurs ou ensatili des méthodes fonctionnelles basées sur la

connaissance des degrés de liberté de chaqudatitiou

2.2.1 Contraintes concernant la position des marqueurs

Les marqueurs placés en regard de reperes ossdisésudans la définition des repéres
anatomiques doivent étre placés en tenant comptexdgences suivantes :

- les marqueurs doivent étre vus par au moins deméices pendant tout I'exercice de marche
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- les marqueurs doivent étre suffisamment distants lriter la propagation des erreurs dans
la détermination de I'orientation de I'os

- le mouvement des marqueurs par rapport a I'os smest doit étre minimisé

- la perturbation occasionnée par la présence degueans lors de la marche des sujets doit étre
minimale

- la mise en place des marqueurs doit étre simglgeaet non invasive

2272 Méthodes fonctionnelles

Ces méthodes sont employées dans le cas de lachendh genou dans la littérature (Leardini et al.
1999; Besier et al. 2003; Hagemeister et al. 2005).

Pour la hanche, il s’agit de considérer que l'atition est sphérique. Par conséquent, tout
marqueur placé sur la cuisse décrit en théoriesphére par rapport au repére bassin. On identifie &
centre de la téte fémorale au centre de la splerendindres carrés passant par le nuage de pointsg f

par les positions successives du marqueur de cuisse

Pour le genou, on fait I'hypothése que la liaisotresle tibia et le fémur est une liaison pivotaxé
de cette liaison pivot peut alors étre détermiméeadculant I'axe hélicoidal moyen d’'un mouvemeat d

flexion du tibia par rapport au fémur.

2.2.3 Repéres anatomiques

Plusieurs définitions de repéres pour chaque segmdstent dans la littérature. LEableau 1

présente plusieurs reperes pour chaque segment.
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Tableau 1 : Reperes anatomiques associés au pied

Auteur Type d’'étude Repere pied Reperes

(Leardini et | Mobilité des voir figure
al. 1999) articulations du
pied pendant la
phase d’appui -
Hallux

1 Metatarsal
x

Mid-faot
Caleaneus

(Cappozzo | Analyse de la CA : bord supérieur du

et al. 1995) | marche : calcanéum
cinématique des FM : extrémité dorsale du
membres premier métatarse
inférieurs et du SM : extrémité dorsale du
bassin { second métatarse

1 VM : extrémité dorsale du
dernier métatarse

O:CA

Z : axe passant par VM et
FM orienté de gauche a
droite

y . intersection des plans
passant par VM, FM et CA
et du plan perpendiculaire
passant par SM et CA
orienté vers le haut

x : formant le triedre
orthonormé
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Tableau 2 : Repéres anatomiques liés au membre imigur et au bassin
Auteurs Repeére tibia Points anatomiques et repere eper fémur Points anatomiques et repére
(Cappozzo et al. TT : Tubérosité tibiale antérieure FH : centre de la téte fémorale

1995)

HF : téte de la fibula
MM : malléole médiale
LM : malléole latérale

O milieu des malléoles

(méthode fonctionnelle)
LE : Epicondyle latéral
ME : Epicondyle médial

O : centre de LE et ME

D

ptex : bord externe du plateau tibial externe

ptin : bord interne du plateau tibial interne

O centre de cext, cint (voir fémur)

y axe passant par le milieu de mext,mint et le
milieu de ptex, ptin dirigé vers le haut

x axe perpendiculaire au plan passant par le mili
de mext, mint et par ptin et ptex dirigé vers l'ava
z : formant le triedre orthonormé

y @ intersection du plan passant par HF, MM et LM y : passant par le milieu de L
et du plan perpendiculaire passant par TT et O et ME et par FH orienté vers
dirigé vers le haut le haut
z : perpendiculaire a y dans le plan HF, MM, LM z : perpendiculaire a y dans |
" dirigé de gauche a droite plan défini par y et les points
i x : formant le triedre orthonormé LE et ME dirigé de gauche a
ISB (Wu et al. MM : malléole médiale droite
2002) LM : malléole latérale x : formant le triédre
MC : point le plus médial du bord du condyle tibial orthonormé
médial
LC : point le plus latéral du bord du condyle tibia
latéral
O milieu de MM et LM
) z axe passant par MM et LM et dirigé vers la drojte
/ X : axe perpendiculaire au plan passant par MM,
: __.__,..3,- At LM et le milieu de LC et MC
e y formant le triédre direct
(Marin et al. mext : malléole externe cext : épicondyle externe
1999) mint : malléole interne cint ; épicondyle interne

Hypothese :

repeére tibia = repére fémur
quand le genou est extensior
compléte
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Auteurs

Configuration des marqueurs membres infésiet bassin

Points anatomiques et repéres

(Besier et al. 2003)

1A

HJG - Hip Joint Cenre
¥JG - Kpwo Joink Ganire
ey
LE - Lataral Epwconadylo
M- Mokl Mafeors  FOOT ACS
LRE - Laterd | Mallowlua

i3l Markar

« REwo-raBaCtve Miter (B

TIBIA ACS

Fig. L. (A) Pointer device used 0 locate (he medial and lateral
epicondyles of the fernur, (B) ACSs of the lower limb model, Figure
produced using SIMM (Musculographics Inc., Evanston, IL}.

pied : £ et 5™ métatarses (MT1, MT5), bord supérieur du calcanéum

(CA)

tibia : Malléoles médiale et latérale (MM, ML)

fémur : Epicondyles médiale et latérale, centréadéte fémorale
déterminée par une méthode fonctionnelle (ME, LHE, F

pied : x projection de I'axe CA, milieu de MT1, MBbir le plan
horizontal, inclinaison de I'axe y mesuré par utlimometre, z
formant le triedre orthonormé

fémur :z : axe de flexion du genou obtenu = axebigal moyen d'un
mouvement de flexion du genou, centre : intersea®'axe avec le

plan médian perpendiculaire a ME et LE, y : axespaspar le centre
du genou et FH, x formant le triédre direct

tibia : y passant par le milieu de MM et ML et kntre du genou, z :
axe perpendiculaire dans le plan passant par leurdes malléoles et
I'axe de flexion du genou, x formant le triedrehmriormé

(Kadaba et al.
1990)

@ MARKER
W JoinT CENTER

— PRINCIPAL AXIS

pied :milieu des tétes des second et troisiemetarétans (MMT)
tibia : malléole latérale (ML)

fémur : épicondyle latéral, grand trochanter (LE)G

Les centres de la cheville (AC) du genou (KC) eladeanche (FH)
sont obtenus en utilisant les marqueurs anatomigiudss données
provenant de mesures anthropométriques.

fémur : z : passant par KC et FH dirigé vers lethaperpendiculaire 3
z dans le plan passant par KC, FH et le marquexxéur une tige au
tiers de la cuisse dirigé vers la gauche, x : forntatriedre
orthonormé direct

tibia : méme construction en utilisant AC et KGesetarqueur placé
sur la tige

pied : un seul axe passant par AC et MMT

L
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Tableau 3 : Reperes anatomiques liés au bassin

Auteurs

Repeére bassin

Points anatomiques

(Cappozzo
et al.
1995)

ISB (Wu
et al.
2002)

LASIS : épine iliaque
antérosupérieure gauche
RASIS : épine iliaque
antérosupérieure droite
LPSIS : épine iliaque
postérosupérieure gauche
RPSIS : épine iliaque
postérosupérieure gauche

O milieu de RASIS et LASIS

Z . axe passant par RASIS et LAS
dirigé de gauche a droite

y : axe perpendiculaire au plan
passant par RASIS, LASIS et le
milieu de LPSIS, RPSIS

x : formant le triedre orthonormé

IS

(Besier et
al. 2003)

LASIS : épine iliaque
antérosupérieure gauche
RASIS : épine iliaque
antérosupérieure droite
SACR : sacrum

O milieu de LASIS et RASIS

Z : axe passant par RASIS et LAS
dirigé de gauche a droite

X : passant par SACR et O dirigé
vers l'avant

y : formant le triedre orthonormé

IS

Tableau 4 : Repeéres anatomiques liés au thorax

Auteur

Repére thorax

Points anatomiques

(Nguyen
and Baker
2004)

a) : articulations
acromioclaviculaires (Cm, CI) et
épineuse de la vertébre C7

X passant par C7 et le milieu des
acromions dirigé vers l'avant, y
perpendiculaire a x dans le plan
Cm,Cl, C7 dirigé vers l'avant, z :
formant le triedre orthonormé
direct.

b) : épineuse de la vertébre C7,
milieu des clavicules Cmid,
appendice xyphoide du sternum
STRN

X passant par C7 et le milieu des
acromions, z perpendiculaire a x
dans le plan formé par C7,Cmid e
STRN

[
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2.3 Evaluation des sources d’erreur en analyse cinémaiile in vivo

2.3.1 Sources d’erreur

L'estimation des différentes sources d’erreur surcinématique articulaire est essentielle pour
évaluer la fiabilité de I'analyse de la marche.
La description de la cinématique segmentaire néeets détermination de la position et de
I'orientation de repéres locaux par rapport a ysgre global pour chaque segment osseux.
La précision sur la détermination du repere losabéfectée par :
- la répétabilité du positionnement des marqueurtariques
- les mouvements apparents du repére au cours dg uspaux erreurs systématiques et
aléatoires de mesure des coordonnées des marqueurs
- les mouvements réels du repere dus a la supegoditis tissus mous actifs et passifs entre
les marqueurs et I'os sous-jacent
La suite de cette partie présente les moyens miseewre dans la littérature pour évaluer ces

différentes erreurs.

2.3.2 Répétabilité de l'identification des points et scematomiques

Les points anatomiques utilisés en analyse de fahmasont soit des reliefs osseux saillants sous la
peau soit des points internes. Pour les reliefewbspalpés, la précision dépend essentiellemena de
capacité de I'examinateur a identifier correctentest reliefs anatomiques a travers la peau. Psyndiaits
internes, on utilise des méthodes fonctionnelleprddictives permettant de connaitre la positiorcele

points par rapport a des points externes eux-m@alpgs.

Le Tableau 5présente différentes études menées sur I'estimal@s erreurs de localisation de
points anatomiques.
Les 2 premiéres études s'intéressent aux poinp@pat caractérisent la répétabilité de placenent d

ces points par différents examinateurs.

Les autres études concernent I'obtention du ceatdrka téte fémorale qui peut étre déterminée par
une méthode fonctionnelle ou une méthode prédictizeméthode fonctionnelle décrite au paragraphe
2.2.2 permet d’'obtenir la position du centre dtéta fémorale dans le repére bassin choisi potwrdé& La
méthode prédictive s’appuie sur des équations gieséion élaborée a partir de mesures in vitradesr
bassins et qui donnent la relation entre la pasita centre de I'acétabulum dans le repére loaal (q
coincide avec le centre de la téte fémorale déwypdtheése d’une liaison sphérique parfaite) etdesures

anthropomeétriques prises sur le bassin.
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Tableau 5 : Etudes concernant I'évaluation de l'inertitude de placement des marqueurs anatomiques
Auteurs | Type d’évaluation Points Protocole Parameétres d’évaluation Cinématique| Résultats sur la position ou Répercussion sur la
considérés articulaire erreur prise en compte cinématique
étudiée
(Della Répétabilité intra et | 21 points 2 sujets - Les Calcul de la dispersion inter etFlexion points inter | intra Erreur sur la position
Croce et | inter examinateur anatomiques| marqueurs sont intra examinateur sur la cheville-genou- mm mm neutre :
al. 2005) palpés sur 4 | replacés en gardant uneposition 3D du points hanche EIAS 14.7 | 12.2
Simulation des segments référence fixe anatomiques EIPS 20.5 11.5 || intra: entre 1 et 6°
erreurs sur le calcul maintenue sur le cond lat 13.4 | 6.5 inter entre 3 et 11°
de la cinématique segment (ancillaire) Dispersion des résultats pour mal lat 168 | 6.7
articulaire la cinématique articulaire Seme meta 13.4| 6.8 || Le moins précis : genou e
rotation et cheville en
rotation et abduction
(Rabuffet | Répétabilité intra et | 24 points 3 sujets — 3 experts Intra :calcul de la variance points inter | intra
tietal. inter examinateur anatomiques| autopalpage 6 fois pour chaque axe sur les 6 mm mm
2002) palpés sur 5 | expert 2 fois placements puis dispersion s EIAS 13.2 5.6
segments les 3 axes EIPS 14.9 11.3
Inter : méme chose pour les 6 cond lat 14.6 10.5
placements des 3 experts mal lat 3.6 92
Précision : distance entre la Seme meta S5 7
moyenne du point pour les
experts et pour le sujet
(Piazza | Précision de la Téte Référence : centre de [aCalcul du centre de la rotule Erreur max : 17.2 mm
et al. détermination du fémorale rotule mesurée avec | dans le repére simulant le En moyenne 5mm pour 30°
2001) centre d’'une rotule une précision de 0.23 | repére bassin d’ampli
par une méthode mm 10 mm pour 15° d’ampli
fonctionnelle els Comparaison avec la référence changement de mvt non
e significatif
L EN Comparaison de mouvements
simulés pour la hanche :
circumduction ou abduction-
adduction puis flexion-
extension
(Y
Simulation de
mouvement de hanche
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Auteurs | Type d’évaluation Points Protocole Parametres d’'évaluation Cinématique| Résultats sur la position ou Répercussion sur la
considérés articulaire erreur prise en compte cinématique
étudiée
(Leardini | Précision de la Téte 11 sujets Calcul de la position du centrg Erreur moyenne en mm sur les
etal. détermination du fémorale Référence : de la téte fémorale dans le 11 sujets pour la méthode
1999) centre de la téte stéréophotogrammétrie repére bassin fonctionnelle :
fémorale par deux Méthode fonctionnelle x 3.8 (6.1)
méthodes et méthode prédictive | Comparaison avec la référence y 2.5(5.9)
z-2.1(3.7)
Comparaison des méthodes de d11.8 (4.1)
détermination
(Stagni et| Simulation des Position du | 5 sujets Calcul des coefficients de Cinématique 3D| Simulation numérique du bruit | Genou : influence
al. 2000) | erreurs de centre de la | 3 passages corrélation entre les erreurs | genou et hanche de position sur la téte : par négligeable <1.5°
positionnement de la| téte fémoral entrées sur les 3 axes et les toutes les combinaisons Hanche : fl/ext: 1°
téte fémorale sur la erreurs en sortie pour la possibles d’erreur sur les 3 axesabd/add : 0.5°
cinématique moyenne et les amplitudes des de 0 & 30 mm par pas de 6 mm rot int/ext : 0.5°
courbes de cinématiques
genou hanche et moments
genou hanche
(Della Simulation des Points 1 sujet Calcul de la dispersion sur | Flexion du Simulation numérique de 4096/ AF1 écarts types sur les
Croce et | erreurs des points anatomiques| 8 points anatomiques | l'orientation (valeur de I'anglg genou de 0 a bruits gaussiens de moyenne | 4096 données bruitées
al. 2003) | anatomiques fémur | du fémur du fémur déterminés 6| hélicoidal et projection sur les 60° avec un pas| nulle sur les marqueurs anat | entre 1 et 3.2° avec un

sur le calcul du
repére anatomique

fois par le méme
opérateur

3 axes du repére moyen) des
repéres obtenus avec les
marqueurs bruités pour le
genou en position neutre (tibi
et fémur alignés)

Calcul de I'erreur sur les
angles du genou dans les 3
plans pour chaque valeur de

de 4° simulée
numeériquement
par une rotation
aautour de I'axe
bicondylien

flexion du genou

(voir (Della Croce et al. 2005)
pour I'écart type sur chaque
point)

écart type maximal dans |
plan transverse

Répercussion sur les
angles du genou en
flexion pour AF1 : de
I'ordre de 1° en abd/add
(cst avec la flexion) et
entre 0 et 2 ° en rotation

(fonction de la flexion)

1%
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Une autre étude menée par Hagemeister (Hagemelstbr2005) consiste a analyser la répercussion
sur un méme cycle de marche de la définition denepnatomique. Les repéres anatomiques sont @btenu
a partir d'une méthode fonctionnelle (8 2.2.2) pettant de calculer le centre de la téte fémoraleved
moyen de flexion-extension du genou. 3 examinatéuatuent 4 fois les repéres anatomiques pour ehaqu
segment par rapport a une référence. Cette réestanatérialisée par un ancillaire fixé sur ignsent.

Ce méme ancillaire est utilisé pour suivre le mooset du segment lors de l'unique cycle de marche
enregistré. L'auteur calcule alors la cinématiquegdnou en utilisant comme repere d'interprétaienl2
jeux de reperes anatomiques définis précédemmesti @i permet d’évaluer la répercussion des
variations de détermination du repére sur les tatsut’analyse de la marche. Les variations, oéssrv
pour 15 sujets ayant subi chacun ce méme protosofe,de 'ordre 0.4+/-0.3° sur les positions angak

et de 0.8+/-0.6 mm sur les translations antéropgesté&s de I'articulation du genou. Cependant léadde

répétabilité calculée dans cette étude subit detsafe moyenne rendant difficile son interprétatio

2.3.3 Précision du systéme de mesure

Les erreurs de mesure des coordonnées 3D des mesqemregistrées par un systeme
optoélectronique se répercutent sur I'ensembleadimaine de calcul. La propagation de cette edans

les calculs modifie les résultats de cinématiqueoetra étre interprétée comme un mouvement apparen

La norme X 07 — 001 relative aux incertitudes desume distingue deux types d’erreurs en ce qui
concerne |'évaluation de la précision d’un matélieimesure.

- Les erreurs systématiques :

Ces erreurs peuvent étre facilement identifiéescpanparaison avec une référence connue; elles
sont ensuite corrigées si cela est possible, quprise en compte c'est-a-dire retirées ou ajoutédacon
systématique a toutes les mesures effectuées. teardéation de 'erreur systématique sur une mesure
caractérise la justesse du matériel c'est-a-diapacité a mesurer la valeur vraie du mesurandedgur
mesurée).

- Les erreurs aléatoires :

Cette incertitude ne peut pas étre corrigée ; o gEulement déterminer I'écart type des différence
entre les valeurs mesurées au cours de mesuragmEessifs et la valeur exacte. Cela nous permelapar
suite de fournir le résultat mesuré dans un intkende tolérance. La détermination de I'erreur tia
définit la fidélité d’'un appareil c'est-a-dire sapacité a donner le méme résultat au cours de egEsIr

successifs d’'un méme mesurande.

Pour évaluer ces erreurs, il faut disposer d'unumsggle dont on connait la valeur vraie avec la
précision la plus grande possible. Les volumes deune étant vastes en analyse de la marche, il sera
difficile d’utiliser une table micrométrique pouamctériser le déplacement d'un marqueur isolés Plu

simplement, on peut utiliser un dispositif expéntad pour lequel la distance entre 2 marqueurs@stue
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avec une bonne précision (mesurée avec un appatiché aux étalons nationaux) et utiliser cette
distance comme valeur vraie du mesurande.

Le Tableau 6présente 3 études menées sur I'évaluation de daiswn d'un méme systeme
optoélectronique VICON 370®.

Tableau 6 : Etude sur la précision des systémes desure VICON

Etude (Ehara et al. 1995) (Ehara et (Della Croce and Cappozzo | (Richards 1999)
al. 1997) 2000) - (Chiari et al. 2005)
Dispositif 1- Baton déplacé dans Test MAL (Movement analysis| Dispositif rotatif a 7
expérimental| I'espace de mesure suivant 3 laboratory) : tige portant 2 marqueurs : 2 marqueurs suir
directions marqueurs bras tournant, 3 marqueurs
2- Baton immobile dans pointant un point au sol :1- en | sur plaque en bout de bras,|1
'espace de mesure statique, 2- en dynamique en | marqueur statique sous le
effectuant des cercles avec la | bras, 1 marqueur lié sous le
tige bras dont la distance avec l¢
marqueur statique est
réglable
Données de | 2 marqueurs distants de 900| point de contact P de la tige | distance entre les 2
référence mm (mesure au pied a avec le sol connu mesuré ave¢ marqueurs du bras : 50 cm
coulisse) une précision inférieure au mn distance entre 2 marqueurs

de la plaque : 9 cm
angle formé par les
marqueurs de la plaque :

95.8°
Données Distance entre les 2 calcul de la position de P a erreur = calcul de la distance
comparées | marqueurs mesurés par 11 | partir des données des inter marqueurs — 50 cm:
systemes de mesure dont marqueurs erreur maxi; distance
Vicon 370 erreur aléatoire : écart type des moyenne, RMS de I'erreur
écarts sur les coordonnées en
statique
erreur systématique : valeur
absolue de la moyenne des
écarts en dynamique
Résultats 1- moyenne (distance mesyréémm) Xl1Y |Z refmm | 500 90
— distance vraie) = 0.94 mm | | erreur 2.6| 1.2 3.3 || erreur | 1.83 5.57
max(erreur) = +4.37 mm /- sytématique max
8.57 mm erreur 1.2 0.1] 1.7/ || mm
2- std(3 coord) =0.39 mm | | aléatoire dist 499.53| 89.80
moy
mm
RMS 0.62 1.29
erreur
mm

2.34 Mouvement de la peau sur I'os

En plus du mouvement relatif apparent entre leqjoeans et I'os du a l'incertitude de mesure du
matériel, il existe également un mouvement réetetemarqueurs par rapport a I'os du au glissenesnt d

tissus mous sur les os.

Dans la littérature, de nombreuses études ont &éées pour caractériser 'amplitude de ces

mouvements et de nombreuses techniques ont étéggreppour tenter de les réduire.
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On cherche donc a quantifier le mouvement des mearguattachés sur la surface externe des
segments corporels par rapport a 'os. Pour celadait connaitre la position au cours du tempsade |
structure osseuse. Les dispositifs permettant aygmir sont :

- les broches intra corticale (Houck et al. 2004)

- les fixateurs externes (Cappozzo et al. 1996)

- les cibles percutanées (Manal et al. 2002)

- les techniques radiographiques (Sati et al. 1996)

La cinématique articulaire obtenue avec ces tedeasigest alors comparée a la cinématique

articulaire obtenue pour les marqueurs cutanés.

Les différentes techniques fournissent des résut@mtcernant le glissement de la peau sur I'osset |
différences d'orientation entre les repéres osest Hepéres marqueurs. On peut remarquer que ces
techniques présentent chacune des limitations fapées (Leardini et al. 2005). Les fixateurs exésrn
servent a traiter un traumatisme, ce qui implique kg schéma de marche des sujets est souventhgertu
De plus, de méme que pour les broches intracaticall les cibles percutanées, ils induisent uraidix
de la peau par rapport a I'os qui peut limiterdéplacements de celle-ci. D’autre part, ces techasgont
trés invasives et ne peuvent étre étendues a ud gambre de sujets. Les techniques radiographiguies
laissent la peau libre de toute contrainte sonvesoulimitée a la 2D et ne permettent pas d’analise
mouvement de marche pour des raisons d’encombrermesg récemment, un systéme fluoroscopique
mobile asservi sur les mouvements du genou au ceuls marche a été mis au point (Gerber et al6R00
Ce systeme permet de suivre la partie distale chuif@t la partie proximale du tibia tout au longaygle
de marche et serait donc capable de quantifierdevement des structures osseuses en 2D au cours du
mouvement. Certains auteurs ont, par ailleurs, ggépdes techniques de recalage d'objet 3D sur des
images fluoroscopique pour déterminer le mouvendenta peau par rapport a I'os (Stagni et al. 2005).
Cependant, ces analyses sont limitées a I'étudeedarticulation a la fois et nécessitent des ted®s
traitement important. Une étude menée sur le moaneide levée de chaise montre des glissements allan
jusqu’a 55.3 mm dans la direction verticale pouwrdsse. Méme si cette amplitude devrait étre pdsite
au cours de la marche, ces premiers résultats emtfimportance de prendre en compte ces mouvesment

et de chercher a les minimiser.

Les techniques visant a réduire les différenceedatcinématique obtenue par les marqueurs et la
cinématiqgue osseuse sont soit l'utilisation de ctmes rigides, soit des corrections mathématiques
appliquées sur les reperes marqueurs, soit l'atitie de protocoles particuliers destinés a évalegr

artéfacts dus aux tissus mous pour les compenser.

Dans le cas des structures rigides, le premiertaganest de garantir physiquement le caractére

indéformable du solide portant les marqueurs. Het,edu cours de la marche, les distances entre des
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marqueurs collés directement sur la peau vont vaiecours du temps. Par contre, ces structures ne
garantissent pas a priori une meilleure adéquat®teur mouvement avec le mouvement de I'os sous-
jacent. Cependant, Manal (Manal et al. 2002) a evénfes déviations angulaires d’un repére formarérp

de marqueurs par rapport au repére os (calculéaidel’ de cibles percutanées) pour différentes
configurations (structures rigides ou marqueur$ésabur la peau) et différentes positions (proximal
distal et latéral ou médial). lls observent uneidirtion de cette déviation avec I'utilisation deustures
rigides. De méme, Holden (Holden et al. 1997) campa position du centre du genou obtenue a partir
d’'une cible percutanée insérée dans le tibia dpar¢ et d'une coque rigide maintenu sur la peauttéa
part. Il obtient des différences moyennes infégsua 10.5 mm sur les trois axes. Il conclut que ce
mouvement est plus faible que celui rapporté dassétlides antérieures utilisant des marqueurscalié

la peau. D’autre part, certains « ancillaires ru¢ttires rigides portant 3 ou 4 marqueurs) onggtdués

par leurs utilisateurs. Houck (Houck et al. 200dlule les différences sur la position angulairegdnou

et sur la localisation du centre du genou avecaswillaire et avec des broches intracorticales tiatibia

et le fémur. Il trouve des différences de 2.7° aximum pour les orientations angulaires et de r8r®au
maximum pour la translation articulaire au courdadphase d'appui. lls comparent ensuite son pot¢oc
avec ancillaire a un protocole classique d'anatysda marche et trouve des différences sur laiposit
angulaire du genou pouvant atteindre 6.5° dantatetpansverse. Sati (Sati et al. 1996) a égalenaditté
I'utilisation d’'un ancillaire en comparant les réats obtenus avec celui-ci avec ceux obtenus @r ol
données fluoroscopiques.La réduction d’amplitudemdeivement au niveau des condyles du fémur est
significative avec I'ancillaire comparé a des mauns collés sur la peau (de 11 mm a 1.7 mm en oms p

le condyle latéral).

Les techniques mathématiques visant a minimiséiet’elu mouvement de la peau sur les os sont
basées sur des corrections visant a garantir Ithgse de solide rigide. Ainsi, Cheze (Cheze e1%05)
propose une méthode dite de « solidification »rgadifie les coordonnées des marqueurs pour readre |
géométrie formée par ces marqueurs invariante ittsaat un algorithme des moindres carrés. Lu (hd a
O'Connor 1999) propose une méthode d’optimisatiobaje prenant en compte les contraintes entre les

articulations.

Enfin, certains auteurs mettent en place des potetedont le but est de déterminer les mouvements
de la peau par rapport a I'os pour pouvoir les camspr dans les calculs. Ainsi Capello (Cappellal.et
1997) propose une technique de calibration multipaur un mouvement donné, la position de 'aricdla
du segment considéré est déterminée par rappas paints anatomiques palpés pour les deux pasition
extrémes du mouvement. A partir de ces donnédstérmine I'évolution de la position relative dypeee
ancillaire et du repére formé par les points an&joas pour les différentes positions de l'articolat Il
évalue sa méthode en comparant la cinématique wbtear un fixateur externe, celle obtenue avec une

simple calibration et celle obtenue avec une douwhblération. Il observe une amélioration de 2° sur
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I'orientation du fémur pour la double calibratioarpgapport a la simple calibration sur un mouvenunt
pédalage (donc de grande amplitude).

Luchetti (Luchetti et al. 1998) met également eacpl une méthode nécessitant un protocole
particulier de «taches dynamiques ». L'idée estéddiser des mouvements proches de ceux que I'on
souhaite étudier mais avec une articulation blogAéssi pour le mouvement de marche, on demande au
sujet de simuler la phase pendulaire de la marebe le genou tendu. L'objectif est de calculer aurs de
ce mouvement la position des points anatomiqudérdur a I'aide d’un ancillaire placé sur le tibiade la
comparer avec la position obtenue a partir d’'urillaire placé sur le fémur. Ceci permet de crées de
tables d'artéfacts qui permettront de corrigergesitions des points anatomiques. Cette techniquiede
I'hypothése que I'ancillaire tibia est immobile paapport a I'os dans ce mouvement particulier
(contrairement a I'ancillaire fémur) et que les mements de la peau sur I'os au niveau du fémumnsero

comparables pour la tache dynamique réalisée etl@omouvement auquel on s’intéresse (la marche ici

2.4 Evaluation globale du protocole

Le paragraphe 2.3 a permis de mettre en évidercalifiérentes erreurs et de les quantifier.
L'objectif d'une telle démarche est d'identifier i@percussion des différentes erreurs sur lestaésude
I'analyse cinématique de la marche. Ainsi, on poumettre en place des techniques permettant dedimi
la propagation de ces erreurs et de quantifieatesliorations. Cependant, la prise en compte samé#

de 'ensemble des incertitudes conduira inévitablena surestimer l'incertitude globale.

Or la connaissance de cette incertitude globalesstntielle pour l'utilisation de I'analyse de la
marche en clinique (Schwartz et al. 2004). En efteplupart des études cliniques seront baséetasur
comparaison d’examen soit entre individus (par g@tem sains vs pathologiques) soit pour un méme
individu (& différentes phases du traitement). 9t donc nécessaire de déterminer les intervalles de
variations intra et interindividuelles pour éviteute surinterprétation des résultats de l'analysela

marche.

2.4.1 Variations interindividuelles

Le préalable a toute étude d’analyse clinique dedeche est de disposer d’'une base de données de
référence formée a partir des examens d'analysdadearche d'un nombre important de sujets
asymptomatiques. Dans les études cliniques, l'atdior le plus commun utilisé pour caractériser la
variation interindividuelle est I'écart type desnd@es du groupe de référence (Schwartz et al. 280/8s
données sont normalement distribuées, on peutjdee68% des individus se trouve dans un interdle
plus ou moins un écart type autour de la moyen®&%t dans l'intervalle plus ou moins deux écanety

Les données d'analyse de la marche sont de dees tygoit des parameétres (valeurs numériquesilesit

-32-



H. GOUJON Chapitre 1

courbes échantillonnées représentant I'évolutiorpa@@metres au cours du temps. Pour les courbes, de
nombreux auteurs mettent en place des corridors« dermalité » formés en tracant les courbes
correspondant a la moyenne + ou — un écart type lpopopulation de sujets sains. Si la courbe de
l'individu testé sort de ce corridor, on peut coéser que le parametre angulaire évolue de fagon
significativement différente par rapport a la p@tiain de référence. Ces corridors sont obtenusagtarit
indépendamment comme une variable statistique dé=urs prises par I'ensemble des individus pour un

paramétre a un instant d’échantillonnage donné.tr@ieement point par point fournit une bande de

confiance qui ne tient pas compte du traitementiéné des points formant la courbe.

Plus récemment, Lenhoff (Lenhoff et al. 1999) appe d'utiliser une méthode de bootstrap pour
définir des corridors statistiquement plus fiales ceux obtenus par l'utilisation du double étge. En
effet, la probabilité d’obtenir simultanément un jge données est plus faible que la probabilit®teiir
successivement de fagon individuelle ces donnéesls, la méthode du bootstrap ne repose sur aucun

hypothése de distribution paramétriqgue des donereetaque point de la courbe.

2.4.2 Variations intraindividuelles

Pour évaluer les variations intraindividuelles, giwirs auteurs mettent en place des études de
répétabilité consistant a analyser les écarts g@hideurs examens réalisés dans des conditiorikisen
pour une cohorte d’individu (Tableau 7). Ces étystemndront donc en compte I'ensemble des inceg#ud
du protocole ainsi que la variabilité naturelleldenarche d'un examen a l'autre. On peut distindaer
répétabilité intra-session (sans replacement demjumars anatomiques) et inter-session (protocole

complet, les examens peuvent étre réalisés le rj@ameu des jours différents).
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Tableau 7 : Etudes sur la répétabilité des protocek d’analyse de la marche (CV : coefficient de vaiion,CMC : coefficient de corrélation
multiple,CMD : coefficient de détermination multiple)

Auteurs Objectifs Sujets Protocole de | Protocole d’analyse| Parametres Outils statistiques Résultats
répétabilité de la marche analysés
(Kadaba et | Répétabilité | 40 3 sessions Kabada (chapitre Parametres spatig- CV pour les parametres CV :intrasession < 3.8+/-1.4% pour le pourcentdge
al. 1989) intra et inter | adultes | séparées par unel,§ 2.2) temporels spatiotemporels phase oscillante,
session sains semaine au Cinématique CMC pour le cinématique intersession < 6.1+/-7.1% pour la vitesse
moins cheville genou CMC : Intrasession >0.8 sauf pour le bassin daptale
3 hanche bassin sagittal (0.643+/-0.134)
enregistrements Intersession : >0.8 pour genou, hanche, cheviltes ¢
par session plan sagittal et bassin et hanche dans le platairon
Amélioration proposée : recalage des courbes entre
session en retirant la moyenne de la courbe =>lésus
CMC >0.8 sauf bassin dans le plan sagittal
(Stolze et al.| Répétabilité | 12 2 sessions Semelles avec Parameétres Ccv CV : >12.5% pour la largeur du pas et les angles de
1998) intra et inter | enfants | séparées d'une | contacteurs spatiotemporels | Testt entre les moyennes dgsrotation du pied pour les enfants et les adultes
session 12 ou deux deux sessions pour Ecarts entre les moyennes des passages signifioaivt
adultes | semaines I'ensemble du groupe différents pour la durée de phase d’appui et doapjmii
15 a 20 cycles Coefficient de corrélation de | pour les enfants et la durée de double appui psur |
par session pearson pour chaque adultes
parameétre entre les deux
sessions
Coefficient de corrélation
intraclasse
(Steinwende| Répétabilité | 15 3 sessions Kabada Parameétres CV pour les parametres Résultats enfants sains
retal. intra et inter | enfants | séparées par ung spatiotemporels | spatiotemporels CV :intrasession < 5.2+/-3.1% pour la vitesse
2000) session sains semaine Cinématique CMC pour la cinématique intersession < 8.0+/-2.3% pour la vitesse
15 5 cheville genou CMC : Intrasession > 0.7 sauf pour le bassin dampdan
enfants | enregistrements hanche bassin sagittal (0.33)
IMC par session Intersession : > 0.7 pour genou, hanche, chewliesde
plan sagittal et bassin et hanche dans le platairon
Pour les enfants IMC les résultats sont du mémesate
grandeur sauf pour le bassin dans le plan sagittal
obtient un meilleur CMC
(Besier et al.| Répétabilité | 10 Méme jour 3 2 protocoles pour | Cinématique CMD Pas de différence significative entre les protozole les
2003) inter adultes | sessions: 2 chaque session : cheville genou, Erreur systématique entre 2 | examinateurs ni d'intéractions
examinateur examinateur le | -1 : utilisation de hanche sessions = moyenne des CMD > 0.8 dans le plan sagittal et pour la handesde
et inter matin 1 des 2 marqueurs collés écarts sur les n échantillons | plan frontal
session I'aprés midi -2 : méthode ANOVA sur les CMD avec
6 fonctionnelle pour facteurs protocole et
enregistrements| I'axe du genou examinateur
par session
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Ces études utilisent des outils statistiques paantifier la répétabilité. On distingue les outils
adaptés a I'étude de paramétres isolés et ceuxeftarmhd’évaluer la ressemblance des courbes ditonl
de parameétres angulaires au cours du temps. Poyralametres isolés la plupart des études utilisent
coefficient de variation (CV=écart type / moyenne %). En deca de 12.5%, la variabilité peut étre
considérée comme non significative (White et aBA9Pour I'étude des courbes, I'outil le plusisélest
le coefficient de corrélation multiple CMC (racicarré du coefficient de détermination multiple CMD)

Plus ce coefficient est proche de 1 plus les causbat semblables (Kadaba et al. 1989).

3 Synthése

Ce chapitre a permis de faire le point sur les riedseet méthodes utilisés actuellement en analyse
cinématigue de la marche et de préciser les limimscontrées. Malgré les différentes sources
d’incertitudes relevées au paragraphe 2.3, la abpié globale des protocoles d’analyse de la hemour
une méme session ou entre deux sessions resteptaules et en tout état de cause peut étre geantif
pour un protocole donné de fagon a interpréterectement les résultats de comparaison de différents

examens.
Cette analyse de la littérature nous a permis dagh¥ les outils les plus appropriés pour mettre en

place un protocole d’analyse cinématique de la heaet de faire la syntheése des méthodes nécesaaires
I’évaluation de ce protocole.
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Chapitre 2  Etude bibliographique sur I'analyse dynamique
de la marche

Par définition, la cinématique est I'étude des nesnents sans tenir compte des causes qui les
produisent. Si on s'intéresse a ces causes, or @atns le domaine de la dynamique. Le principe
fondamental de la dynamique lie la cinématique dsolide aux actions mécaniques appliquées sur ce
solide. L'application de ce principe fondamentalira solide fait intervenir la répartition des masdes
solide, I'accélération de son centre de gravil&aetélération angulaire du solide.

Dans le cadre de I'analyse de la marche, nous animen place une modélisation du corps humain
en solides rigides. Le principe fondamental deylsathique peut donc théoriguement s’appliquer adaut
partie de ce systéme nous permettant de calcusetodseurs d’'actions mécaniques en différents paint
systeme.

La premiere partie de cette revue concerne les adéth permettant d’obtenir I'ensemble des
données nécessaires a I'application du PFD. Laiélmexpartie présente les applications de la dynaeniq

en analyse de la marche relevées dans la littératur

1 Méthodes d’analyse dynamique

Pour réaliser une analyse dynamique de chaque se¢gigiele Si, il faut faire un bilan des actions
meécaniques qui s'exercent sur ce segment.

Pour chaque segment Si, on a :

- laction mécanique de la pesant§yesanteur— S]g exercée en @entre de gravité du

segment et définit par le torseu{mag}
G

- laction mécanique intersegmentaire (ou articu)aite segment sous-jacefs_;, — Sl]Ci
exercée en entre articulaire liant le segment &u segment;S

- laction mécanique intersegmentaire (ou articu)aite segment sus-jacefs,;, - S]]

i+1
exercée en G centre articulaire liant le segmengB8 segment;§
D’apreés le principe fondamental de la dynamiquesolame des torseurs de ces actions mécaniques

en un point P quelconque est égale au torseur dgoardu solide en ce méme point.
{D(Si/Ro)}, =[pesanteur- S], +[S, ~ S +[Su ~ Sl

Le torseur dynamique du solide Si par rapport aeéneeRo exprimé en P est défini comme suit :

mT (G, /R0
{D(S|/ RO)}P = m _ dR°(| (Gl,SCKQ(Sll RO)) + PGi Dm r(GI / RO)

2

1
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Pour chaque solide, on peut décomposer le momeraniigue en un point quelconque en deux
parties :

1- moment dynamique en G de rotation du solide

2- moment dynamique résultant de la translatiorsdlide en P (la masse totale du solide étant

concentrée au centre de gravité)

Pour chaque segment, on va chercher a explicitediféérents termes du bilan. Au chapitre 1, les
méthodes d’obtention de la cinématique des segrmoantsté présentées. A partir de ces informatians n
allons déterminer les éléments de dynamique néoessau calcul. On cherchera alors a calculer les
actions mécaniques pour chaque segment. A ce tése,méthodes décrites dans ce chapitre sont
dénommées méthodes de dynamique inverse par dppasia dynamique directe qui consiste a dédaire |

cinématique des efforts appliqués au systeme.

1.1 Mesure des actions mécanigues du sol sur le pied

En régle générale, les actions mécaniques integgimes entre les segments ne sont pas connues.
Pour le segment pied, extrémité du corps, on auisegment sus-jacent le tibia mais pas de segroast s
jacent. Cependant, au cours de la phase d'apppigteest en contact avec le sol et il s’exercecdore
action mécanique de contact du sol sur le piedpdrticularité de cette action mécanique est quedte
mesurable. Pour cela, on utilise des plateformdsrde sur lesquelles le sujet vient exercer squiagp.es
plateformes utilisées en analyse de la marchedmdiux types : les plateformes a jauges de défioma
adaptées pour I'étude de la marche et les plate®prézoélectriques dont la fréquence d'acquisipient
étre beaucoup plus élevée et donc adaptées ptudd'é@e la marche comme de la course. Les plateform
de force mesurent le torseur d’actions mécanigquescé par le pied sur le sol, c’est-a-dire 6 coraptes :
trois efforts et trois moments en un point défiar pe constructeur autour des axes d’'un repéra lg
plateforme. Les données issues de la plateforrmagitant donc d’obtenir le centre de pression, leartye
des composantes normales, calculé comme le poileisanoments autour des axes appartenant au plan de
la plateforme sont nuls. Concernant la précisiom diennées fournies par les plateformes de forogs no
avons relevé 8 études réalisant une déterminatiotiefe de l'incertitude de mesure. Jeableau 8
présente une synthése des grandeurs évaluéesadétiérature. La plupart des études concernent des
plateformes a jauges piézoélectriques. Une seuttedHall et al. 1996) présente un dispositif petam:
d’'appliquer des efforts dans le plan et propose éwaduation pour les moments au centre du plateau.
parametre le plus souvent évalué est le centraabsipn (Bobbert and Schamhardt 1990), (Middleton e
al. 1999), (Chockalingam et al. 2002), (Holden kt2803) et (Verkerke et al. 2005). Les ordres de
grandeurs d’incertitude sur 'ensemble du plateant &£s mémes pour ces différentes études (soiere e
10 et 20 mm environ). On note que la précision entre du plateau est toujours meilleure que sur les
bords.
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Tableau 8 : Etude sur la précision des plateformede force (CoP : centre de pression)
Etude Obijectifs Matériel Grandeurs Testées Conditio | Dispositif expérimental| Propriétés Résultats
(Statique / Testées
Dynamique)
(Bobbert and | Précision | Plate- Fz (0-2000N) et CoP | Statique et | Plaque en Alu percée | Précision, en | Fz : 1.6% au max
Schamhardt | position forme (117 positions) Dynamique | en 117 positions et différent point | cop : -20/+20 mm indépendant de Fz
1990) CoP enfct | KISTLER / stylet de la dépendant de la position (faible au centre du
du point capteurs plateforme plateau, importante aux bords)
d'applicatio| piézo- précision dynamique équivalente a statique
nde la électriques correction proposée pour les cop
force
(Hall et al. Protocole | Plate- Fz (0-1250N) Mx (+/- | Statique 9 points d'application } Intéraction Calcul de la matrice d'interaction pour les
1996) de forme 50 Nm) ,My (+/-75 - masses calibrées entre les différentes composantes
calibrage | KISTLER / | Nm), Fx (+/-500N), Fy application ponctuelle | composantes
pour capteurs (+/-300N), Mz(+/- par un dispositif spécial
plates- piézo- 50Nm) controlées a — dispositif & poulies
formes électriques | 50.10° prés
(Middleton et | Précision | Plate- CoP (-250/+250mm) | Statique dispositif de Précision pour| Répétabilité inférieure & 1mm pour des
al. 1999) du CoP forme controlé par Venier a positionnement d'une | des mesurages mesurages successif
KISTLER / | 0.05 mm prés pour un masse — Modéle de successifs puis La précision diminue quand on s’éloigne du
capteurs effort de 300N environ pieds en acier en fonction de | centre — moyenne des erreurs maxi pour
piézo- symbolisant les pieds | la position yerreur = 11.6 (x=0 ;y=250) ; pour xerreur =
électriques du patient 6.2 (x=150,y=0) (certaines positions extrémes
ne sont pas testées)
(Schmiedmay | Mise en Plate- CoP Statique Etude théorique Précision Formule analytique de correction poutesta
er and Kastner place d'une| forme seulement formes
1999) correction | KISTLER / Modele 2D cohérent. Modeéle 3D contestable
analytique | capteurs sur petit axe
piézo-
électriques
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Etude Obijectifs Matériel Grandeurs Testées Conditio | Dispositif expérimental| Propriétés Résultats
(Statique / Testées
Dynamique)
(Schmiedmay | Influence | Plate- CoP Statique Etude théorique avec| Précision Les erreurs dépendent de la distributem
er and Kastner de la forme un effort ponctuel puis charges
2000) distribution | KISTLER / un effort distribué
de la capteurs
charge piézo-
électriques
(Chockalinga | Technique | Plate- CoP : surface Dynamique papier millimétré Précision La précision de la détermination du eed&
m et al. 2002) | pour forme compléte de la guadrillé en 156 points pression dépend de I'effort appliqué et de I3
calibrer les | AMTI / plateforme collé sur la plateforme localisation
plateforme | Jauges de | (464*508 mm) avec et stylet placé dans Cartographie des efforts nécessaires pour
S déformatio | un effort de 0 a 250N différentes directions avoir une précision inférieure a 3 mm sur la
n vertical- ordre de au cours de la mesure surface de la plateforme (de 50 a 110 N)
grandeur des efforts
transversaux 40N
(Holden et al. | Procédure | Plate- CoP et orientation de | Statique et | Barre munie de Précision amplitude des erreurs sur cop x : -27.8 1
2003) combinant | forme la force appliquée Dynamique | marqueurs agissant sur mm
platesform | AMTI / une planche amplitude des erreurs sur cop y : -23.9 a 18.
es et Jauges de mm
capture def.
d'images | Systéeme de
6 caméras
(Verkerke et | Etude de la| Plate- Fz (250 N) et CoP Dynamique Tapis roulant Prénisio Fz 2.5% d’erreur au plus
al. 2005) marche forme / cop:6mmeny, 20 mm en X
Jauges de
déformatio
n intégré
dans un
tapis
roulant
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1.2 Géométrie des masses

La géométrie des masses va intervenir a deux niveau

- pour le calcul du torseur de pesanteur sur le segme

- pour le calcul du torseur dynamique du segment

Les données nécessaires a ces calculs sont eraeffetsse du segment, la position du centre de
gravité dans un repére local lié au segment, laiceat’inertie du segment dans ce repére local. Ces
grandeurs sont désignées sous le nom de parantBimegtie segmentaires (PIS). L'obtention de ces
grandeurs a chaque instant se fera dés lors qolamadt la position du repére local & chaque instansi,
on doit connaitre la relation entre le repere lad#isé pour le calcul des PIS et les repérescamigiues
utilisés en cinématique (dont on connait la pasiBochaque instant dans le repéere de référencaulié
laboratoire).

Il existe deux fagons d’obtenir les paramétresadtie segmentaires : soit par la mesure directe de

ces parametres, soit par le calcul en utilisanhodéle prédictif.

1.2.1 Mesures des paramétres d’inertie segmentaires

Les premiéres études concernant la mesure des @aeand’inertie segmentaire ont été réalisées sur
des cadavres (Dempster 1955; Clauser et al. 1968ndler et al. 1975). Par différentes méthodes de
mesure mécanique, ces études ont permis d’obesicdntres de gravité, masses, volumes et inglidies
chaque segment pour les individus examinés. Eli¢swssi permis de déterminer des densités moyennes
pour les différents segments (prenant en comptsdimble des tissus constituant le segment) aiesdgs
densités propres a chaque tissu. D’autres étudeshenché a déterminer les PIS sur des sujets tgivan
(McConville and Churchill 1980; Young and Chandl&83) en utilisant la stéréophotogrammeétrie pour
calculer la géométrie des différents segments. hypothése de densité constante permet alors distim
les différents parametres d’inertie segmentairegcA’'évolution des procédés d'imagerie, des temihes
de mesures des volumes des segments et des ppopatés différents tissus les constituant, ontrétés
au point plus récemment. Elles permettent de metsgarametres inertiels in vivo. L'IRM (Chengakt
2000) ou le systtme EOS (Dumas et al. 2005) pampbee permettent d’accéder a la géométrie
personnalisée des segments et a la proportion iffésedts tissus. Cependant, les auteurs utiliskst
valeurs de densités pour ces tissus obtenues patddes cadavériques. L'utilisation des rayonsngam
(Zatsiorsky and Seluyanov 1983) ou de la DXA (Darkind Dowling 2003; Ganley and Powers 2004)
permet d’accéder a la densité des tissus desatitesegments. L'atténuation des rayons dans cescds
est liée a la masse de I'élément. L'inconvénierjeorade ces techniques est l'irradiation qu’ellpare au

sujet. LeTableau Synthétise les études qui concernent la mesurpatameétres inertiels segmentaires.
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Tableau 9 : Etudes sur la mesure des parameétres dértie segmentaire
Auteurs Echantillon Age Techniques de mesure Tissus Nombre de Parameétres évalués
différenciés segments
(Dempster 1955)| 8 cadavres 68.5 ans (+/-11 ans) Balance, pendule, peau, tissu 27 24 circonférences
d’hommes immersion, planche de | adipeux, muscle, 19 mesures en position couchée
réaction os et tissu 21 mesures au pied a coulisse
articulaire, Masse — Volume — Densité moyenne ¢
organes (sur un densité des tissus
cadavre) Centre de masse
Inerties autour du centre de gravité
(Clauser et al. 13 cadavres 49.3 ans (+/- 3.8 ans) Balance, pesée 14 99 mesures anthropométriques
1969) d’hommes hydrostatique, Masse
fluoroscopie, Volume
radiographie, palpation, Centre de masse dans le plan sagittal
balance de Swearingen densité moyenne
(Chandler et al. | 6 cadavres 54.3 ans (45-65 ans) Palpation, Rayons X, 14 116 paramétres anthropométriques
1975) d’hommes fluoroscopie, balance, Moments d’inertie dans le repére
suspension, pendule, anatomique
immersion Centre de masse dans le repére
anatomique
Masse — Volume — densité moyenne
(McConville and | 31 hommes Stéréophotogrammétrie 87 mesures anthropométriques
Churchill 1980) Volume
Position du centre volumique
Moments et axes d'inertie principaux
(Young and 46 femmes 21-45 ans Stéréophotogrammeétrie 17 92 mesures anthropométriques
Chandler 1983) (83 points) 83 points anatomiques
Volume
Position du centre volumique
axes et moments principaux
(Zatsiorsky and | 100 garcons, 15 | garcons : 24 ans Rayons gamma 14 67 mesures anthropométriques

Seluyanov 1983)

filles jeunes
athlétes

filles : 19 ans

Densité par segment

Masse

Centre de masse

Rayons de gyration autour des axes
antéropostérieur, transverse et

longitudinal
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Auteurs Echantillon Age Techniques de mesure Tissus Nombre de Parametres évalués
différenciés segments

(Durkin and 100 volontaires groupe 1 : hommes 23 ansDXA 10 Masse

Dowling 2003) répartis en 4 (1.88) Longueur

groupes selon le | groupe 2 : 22 ans (2.87) Centre de masse
sexe et l'age groupe 3:68.5 ans (6.81 Moment d'inertie sagittal
groupe 4 : 66.5 ans (7.79 Rayon de gyration sagittal

(Cheng et al. 8 hommes 26 ans (4) IRM 0s, muscle, 14 Centre de masse

2000) viscére ; poumon Masses
(densités issues Moments d’inertie principaux
de la littérature)

(Ganley and 10 hommes et 10 | 23-50 ans DXA 0s, tissus 6 (membre Cartographie de la distribution des

Powers 2004) femmes graisseux, tissus | inférieur) masses dans le plan frontal
maigres Centre de masse, masse,
(atténuation moment d’inertie sagittal
différente)

(Dumas et al. 8 hommes et 8 h:27 (4) EOS 0s, tissus mous | 1 (cuisse) — Masse

2005) femmes f: 26 (5) (densité de repére de Centre de masse
White) Dempster Tenseur d’inertie
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1.2.2 Modele prédictif

La mesure directe est cependant tres lourde etené &ire envisagée systématiquement. C’est
pourquoi plusieurs auteurs définissent des modaiédictifs en recherchant des équations de régressi
entre les paramétres inertiels des segments epatesnetres caractéristiques anthropométriques sle ce

segments mesurés sur une population donnée. Dpex tie modéle ont été développés dans la littératur

+ Modéle proportionnel :

Dans le cas du modéle proportionnel, les relatmimservées sur une population spécifique pour
laguelle auront été déterminés a la fois les parasénertiels et des mesures anthropométriques pou

chaque segment sont étendues a une populatiotapies

Ces modeéles ont l'avantage de nécessiter peu deresesur le sujet. En effet, des relations de
proportionnalité sont identifiées notamment entre
- la masse de chacun des segments et la masse totale
- la position du centre de gravité par rapport aexitegmité clairement défini du segment et la
longueur du segment

- le rayon de gyration et la longueur du segment

Le rayon de gyration est ensuite utilisé pour delcles composantes de la matrice d’inertie autour
des trois axes du repére local du segment.

Les modéles proportionnels les plus utilisés sahiade Clauser (Clauser et al. 1969) avec les
ajustements de Hinrichs (Hinrichs 1985) et celuizdésiorsky (Zatsiorsky and Seluyanov 1983) avec le

ajustements de De Leva (De Leva 1996).

« Modéle géométrique :

Les modéles géométriqgues sont un peu plus complézagtilisent une modélisation géométrique
plus ou moins simple pour chaque segment et lesitdsrmoyennes provenant des études cadavériques
pour chaque segment. Les dimensions des modélesétyimues sont personnalisées par des mesures
anthropométriques réalisées sur le sujet d'aprégsatocole précis. On obtient ainsi le volume, lasse, le
centre de gravité dans le repére local de I'élémgéntmétrique et la matrice d’inertie dans ce méspéne

local.

Parmi les modéles géométriques les plus simplegtséth(Clauser et al. 1969) propose un modéle
composé de spheres, cylindres, ellipsoides, trdacdnes et parallélépipedes rectangles. 14 segsemit
ainsi décrits. Yeadon (Yeadon 1990) propose uneétizatdion de la jambe par 5 cénes non circulaires

tronqués. Pour I'ensemble du corps ils utiliserd ftlemes géométriques appelées stades qui lui fterme

- 44 -



H. GOUJON Chapitre 2

de décrire de 20 a 40 tranches pour I'ensemble atpsca partir de 95 mesures anthropométriques.
Zatsiorsky (Zatsiorsky and Seluyanov 1990) propegalement un modele géométriqgue. Chaque segment
est défini par un cylindre. Des coefficients coreeics issus des données obtenus a partir de ladegar
rayons gamma (chapitre 2, 81.2.1) permettent drileall’ensemble des PIS.

Jensen introduit la modélisation par tranchestejligs de 2 cm d’épaisseur. 16 segments corporels
sont définis. Enfin, Hatze (Hatze 1980) proposemuwdele formé de 17 segments corporels dont la
géométrie est décrite a partir de 242 mesures @ahrétrigues. Le nombre de mesures dépend

directement du degré de précision que I'on souladieéndre dans le calcul de ces parameétres ifsertie

« Comparaison des deux modeles

Les deux types de modeles ont été comparés sundewes sujets notamment par Durkin (Durkin
and Dowling 2003) qui utilise la mesure par DXA acomréférence. La meilleure prédiction n'est pas
toujours obtenue par la méme méthode en fonctioseds, de I'age et du segment concerné. Cette étude
met en tout cas en évidence les lacunes de mduog$és sur des mesures réalisées sur un groupgetie su
dont les caractéristiques différent beaucoup diesssétudiés.

Zatsiorsky (Zatsiorsky and Seluyanov 1990) compare parameétres d’inertie du corps entier
(masse, centre de gravité) de 100 hommes et 15dsrem utilisant ses équations de régression d’arte p
et sa modélisation géométrique d’autre part. llchatque la seconde méthode est 1.5 fois plus g@épie
la premiére. Pour évaluer la précision des paramésegmentaires, il compare les résultats de la
modélisation géométrique avec les résultats dedaune par la méthode avec rayons gamma pour 20
sujets. L'erreur sur les masses des segmentsibkl mférieur & 5%) tandis que l'erreur sur le memnt
d’inertie suivant I'axe longitudinal peut atteind38%.

Kingma (Kingma et al. 1996) a également comparédssltats d’'un modéle proportionnel et d’'un
modéle géométrique. Il étudie la répercussion denmuedéles sur le calcul de différents efforts emmiots
dont la valeur de référence est connue grace &$am (voir chapitre 2, § 1.4.2). Il observe undleuwse

adéquation des résultats avec la mesure pour lélexgdométrique.

1.3 Champs des vitesses et accélérations des solides

Nous avons vu lors de I'écriture du principe fondatal pour un segment quelconque que
'accélération du centre de gravité du segmentetitesse angulaire du segment intervenaient dans |
formulation. Nous avons donc recherché les diffésramoyens utilisés dans la littérature pour accadss

grandeurs.
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1.3.1 Mesure de I'accélération par accéléromeétre

« Champ d’accélération d’'un solide

L'acces direct a I'accélération d'un point d'unidel peut se faire en la mesurant a I'aide d’'un
accélérometre triaxial. Cette mesure nécessitefmatde pouvoir placer physiquement I'accéléroamatr
point d’'intérét. Or, ce n'est pas toujours possiblsque le point est situé a l'intérieur du solidemme
c’est le cas pour le centre de gravité). Dans seitaous faut connaitre le champ d’accélératiorsalide
pour pouvoir en déduire I'accélération de chacurcek points. |l existe en effet une relation efe
accélérations de deux points d'un solide, la véesstsl'accélération angulaire du solide et le vectant

les deux points considérés. Cette relation estilaste :

UAO

. ROADA PR .
F(O/R0) = (A/ R+ Q(Re/ Ro) O(Q(Re/ Ro) D AC) +2 Q(thcl Ro

Pour connaitre I'ensemble du champ d’accéléraBaamccélérometres triaxiaux (9 composantes) par
solide sont nécessaires pour calculer les 9 inamdu systeme définissant le champ d’accélératiom d
solide.

« Mesure de I'accélération de points du corps

L'utilisation d'accélérométres en analyse de lagharest assez récente. L'apparition des premiers
accélérométres piézorésistifs a colt modéré a pdeni utilisation dés 1991 (Evans et al. 1991 e
les accélérometres sont de plus en plus utilisés ¢ littérature. Cependant, la plupart des études
s'intéressent pas a la détermination du champ élémtion des segments mais a la mesure de
I'accélération de points particuliers et a la déiieation de paramétres spatio-temporels a particedie
accélération (Menz et al. 2003; Zijlstra and Hob20Kavanagh et al. 2004; Moe-Nilssen and Helbostad
2004). La répétabilité des mesures accéléromésiguité évaluée dans plusieurs études (Kavanagh et
Henriksen et al. 2004). Certains auteurs chercheatcéder au mouvement du centre de gravité en
approximant la position de celui par celle d'unmdixe de la colonne lombaire (Meichtry et al.; 8o
Nilssen 1998).

En effet, la miniaturisation des composants éleifues permet aujourd’hui de proposer des
systéemes totalement embarqués de mesure de |'eatt@hé Les mesures peuvent ainsi étre stockées au
cours des activités quotidiennes des patientstatrmmoent lors de la marche sur des terrains acéde@es
études complétent ainsi les études classiques Igsande la marche réalisée en laboratoire sur lsol p
Mayagoitia (Mayagoitia et al. 2002) propose notamimane méthode utilisant les mesures de 4
accéléromeétres uniaxiaux et d'un gyroscope posetgnent cuisse et le segment jambe. Il détermired ai
la cinématique du membre inférieur qu'il compareeavcelle obtenue a partir d'un systéme
optoélectronique. Son analyse est toutefois lim#éeplan sagittal mais la comparaison entre lex deu
méthodes a partir du calcul du CMC (chapitre 1,822 montre que les courbes obtenues ont la méme
allure.
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En ce qui concerne l'analyse des accélérationsndest a alimenter des modéles en dynamique
inverse, Van den Bogert (van den Bogert et al. 1@®#6pose une méthode de détermination des torseurs
intersegmentaires a partir de mesures accélérguéti Cependant, le nombre d’'accéléromeétres
nécessaires par segment rend cette technique didpuse a mettre en oeuvre pour I'ensemble du corps
Zijlstra (Zijlstra and Bisseling 2004) présente légent une méthode de calcul de moment a partir de
I'utilisation de capteurs accélérométriques et ggopigues. Son protocole trés simple (2 accéléresét
triaxiaux et 2 gyroscopes uniaxiaux) lui permetbdémir le moment au centre de la hanche dans te pla
frontal uniquement et seulement au cours de laepbdassimple appui. La comparaison avec le moment
obtenu a partir de mesures cinématiques et cirggiguontre que I'évolution des deux moments ainsi
obtenus est semblable mais que la mesure accélgiqueéamene a surestimer un peu ce moment.

L'avantage indéniable de ce protocole est la pdgsid’enregistrer un grand nombre de cycle.

Malgré tout, la mesure par accélérométre resteedhnique de référence pour I'obtention des
accélérations des points d'un solide. Elle peutcdoermettre de valider d’autres techniques d’olmant
des accélérations. Le choix d’'un accélérométre miEpe I'ordre de grandeur des accélérations a mesur
et de la fréquence des signaux enregistrés. L'aaalle la littérature montre que les accéléromeétres
piézorésistifs sont les plus adaptés a l'utilisatien analyse de la marche. Les auteurs mesurent
l'accélération de points du bassin, du tronc, d&te (Moe-Nilssen 1998; Menz et al. 2003; Henrkse
al. 2004; Kavanagh et al. 2004) et parfois de laseuet de la jambe (Kavanagh et al.; Mayagoitial.et
2002). Ces accélérations sont inférieures 5 m/s? [@s points situés sur le haut du corps. Ellas/pet
atteindre 10 m/s2 pour la cheville. La mesure sethdoutefois a des difficultés techniques.

En effet, I'accélération fournie par I'accéléronegtist exprimée dans le repére propre de ce dernier.
Si on s'intéresse a la mesure de l'accélératiors demrepére global lié au sol, un changement dereep
sera nécessaire. Pour pouvoir I'effectuer, il nfaug donc connaitre a tout instant la position e€pére
local lié a I'accélérometre dans I'espace globhlsieurs auteurs proposent des hypothéses sinatiies
sur le mouvement de I'accéléromeétre au cours deal@he (Kavanagh et al.; Menz et al. 2003; Zijlsind
Hof 2003). Moe Nilssen (Moe-Nilssen 1998) développee méthode plus complexe pour déterminer
linclinaison de I'accélérometre. L'utilisation diuautre systeme de mesure (systeme optoélectronique
notamment) peut également étre associé pour compagicisément la position du repére accéléronpetre
rapport au repere global et donc de s'affranchicetehypothéses simplificatrices.

L'autre difficulté est de fixer rigidement I'accétdnetre au segment d'intérét. Les auteurs proposent
différents systémes pour attacher I'accélérométaés rdans tous les cas un biais est introduit par ce

systemes car la liaison avec le corps n’est jac@igplete.

1.3.2 Calcul de I'accélération d’'un point par double démtion

Une alternative a la mesure accélérométrique estltail de I'accélération par double dérivation du
vecteur position d’un point. Il nous suffit de cafftne la position dans I'espace du point au courtedps

pour pouvoir ainsi calculer son accélération. Nawmsns vu au chapitre 2 § 1.2 comment obtenir |&ipos
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du centre de gravité des segments dans un remaidifbau segment. Il nous suffit de connaitrpdaition
de ce repére a tout instant dans I'espace de mesurecalculer le vecteur position du centre devitga
dans le repére global.

La principale difficulté provient du bruitage impant des données produites par la mesure par
systeme optoélectronique. En effet, ce bruit deungesera amplifié par la dérivation numérique. Ains
sans précaution particuliere, le signal une foigvdéest inexploitable. De nombreux auteurs se sont
penchés sur la question de la dérivation des sigissus de ce type de mesure et de nombreuses
techniques de filtrage et de dérivation ont étéetisppées. Dés 1977, Pezzack (Pezzack et al. 1977)
s'intéresse a I'évaluation de trois techniquesilttade et de dérivation de données provenant drnesure
par caméra. Il met en place un dispositif expértalezomposé d’'un bras en acier en rotation dandam
horizontal. La position angulaire 2D est enregigie® une caméra et par un potentiométre. Les trois
techniques évaluées pour obtenir I'accélérationt sme méthode de différences finies d’ordre 2 sans
filtrage préalable, une approximation par polynérdesChebichev d'ordre 6 a 16 dérivée deux fois, une
méthode de différences finies du premier ordresafittage par un filtre de Butterworth récursifeavune
fréquence de coupure de 7 et 9 Hz. Le signal dereé€e provient de la mesure de I'accélération de
I'extrémité du bras par un accélérometre piézai€sis300 Hz. La comparaison reste qualitative nhais
méthode par filtrage de Butterworth semble donegnteilleurs résultats.

En 1982, Lanshammar (Lanshammar 1982) met en éddgue la qualité des données de Pezzack
(précision de 0.0013 rad) ne permet pas d’évalogectement les techniques de filtrage. Il propasgeu
de données bruitées a partir des mesures de Pdgéracktype du bruit : 0.006 rad). Ce jeu de desrest
utilisé par de nombreux auteurs pour évaluer leknigues suivantes : approximation par polynémes au
sens des moindres carrées, ondelettes (Ismail af@lA1999), spline, série de Fourier, filtre dgiet
différences finies (Vint and Hinrichs 1996). Deshriques permettant de gérer les erreurs aux eixé®m
(duplication, extrapolation, réflexion) sont égatam testées sur ces données (Smith 1989; Vint and
Hinrichs 1996; Giakas et al. 1997). Giakas (Giakad Baltzopoulos 1997) propose également un jeu de
données obtenu a partir de la mesure des coordedeé® marqueurs (soit 8*3 coordonnées : 24 sighaux
Ces sighaux sont bruités avec 30 niveaux de hdeit? types. On aboutit donc a un jeu de 1440 signau
Giakas évalue sur ces données 6 méthodes dediltiapmatique et teste différentes séquencestaayél
et différentes fréquences de coupure de filtregalig. Alonso (Alonso et al. 2005) reprend cesndas
pour évaluer une nouvelle méthode de filtrage basé#analyse spectrale singuliere du signal eppsé
par Golyandina (Golyandina and Stepanov 2005). &igksiakas et al. 2000) et Alonso (Alonso et al.
2005) reprenne également des données provenarg éxpeérience proposée par Dowling en 1985. Un
pendule rotatif est soumis & un impact sur un sappan rigide. Les déplacements et accélérations so
relevés a 512 Hz.

Malgré cette cohérence dans les données utilisgesmparaison des études est rendue difficile par

l'utilisation d’'indicateurs différents pour compates techniques. La technique par filtrage de éwutbrth

et différences finies est identifiée comme la mdéhde référence et donne des résultats satisfaidamt
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simplicité de sa mise en oeuvre par rapport a déthades comme les ondelettes ou les fonctions de
Wigner (Giakas et al. 2000) est un atout. Par eori¢r choix de la fréquence de coupure nécessie un
analyse des puissances spectrales contenues daigmd de départ. Giakas (Giakas and Baltzopoulos
1997) montre qu’une procédure en deux étapesaffitr dérivation, filtrage de la dérivée a une fetfmpe
plus faible, dérivation) est optimale par rapporree méthode de dérivation double avec un setadiit

des données. D’apres les travaux de Smith (SmB®)1¥int (Vint and Hinrichs 1996) et Giakas (Giaka

et al. 1997), il parait essentiel de tronquer gnai aprés dérivation ou d'utiliser une techniqueirp
améliorer le calcul de la dérivée aux extrémitésidnal.

L’ensemble des études citées précédemment utibseddnnées mesurées pour un mouvement
simple et parfaitement maitrisé. Au contraire,ut# de Mayagoitia (Mayagoitia et al. 2002) compare
I'accélération linéaire du centre du genou et Kdémtion angulaire du tibia obtenue d'une paradipdes
mesures par un systeme optoélectronique et d'apdre & partir des mesures accélérométriques et
gyroscopiques. Il lisse ses données en utilisaffiltvm de Butterworth du ¥ ordre avec une fréquence de
coupure de 3Hz. Il ne méne la comparaison que légolan sagittal, mais il montre que le RMS degtéca
entre les deux techniques est inférieur a 6% p@acélération angulaire et 15% pour I'accélération

linéaire.

1.3.3 Vitesse et accélération anqulaires d’'un solide

Le calcul de la vitesse angulaire d’'un solide #ipdes données cinématiques nécessite quelques
précautions. En effet, il ne suffit pas de dérilesr angles provenant du calcul par décompositiotede
matrice de passage entre le repére global et é&gadpcal du segment.

Deux méthodes sont utilisables. La premiére déqurée Doriot (Doriot 2001) (généralisant le

concept développé par Legnani (Legnani et al. )9&8&)explicitée en annexe Il.

La deuxieme utilisée par Yeadon (Yeadon 1990) si@pgpur la relation de composition des vitesses

angulaires et est également présentée en annexe Il.

14 Principe fondamental de la dynamigue

141 Formalismes utilisés pour I'application du princifendamental de la
dynamique

Les différents termes obtenus aux paragraphes geét® permettent d’appliquer le principe
fondamental de la dynamique au systéme corps entiartout sous systéme le composant. Nous avons vu
en introduction les deux équations du principe &mental de la dynamique en résultante et en moment
appliqué a un segment quelconque exprimé sous fturserielle.

Dans la plupart des études de la littérature (Apkaet al. 1989; Allard et al. 1996; Krabbe et al.
1997; Marin 2000; Gregersen and Hull 2003), ledales efforts et des moments se fait séparément.
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La relation concernant les résultantes est expridaes le repére global de mesure. L'effort a
I'extrémité proximale est obtenu en connaissattdiea I'extrémité distale ainsi que le poids degment
et 'accélération linéaire de son centre de maass de repéere de mesure. Au contraire, I'applicati® la
relation en moments se fait dans le repére locaedyment. Dans ces études, I'hypothése faite estequ
repére local du segment (repére anatomique) eishiEssu repére d'inertie principal du segment. Pou
effectuer le calcul, on doit connaitre les effatsx extrémités distale et proximale transforméssdan
repére local a partir de leur valeur dans le repfieal de mesure (obtenu lors du calcul des rsids), le
moment a I'extrémité distale (calculé lors de tdatdon précédente et transformé pour avoir ses
composantes dans le repére local du segment sus)ja@insi que le moment dynamique du segment dans
le repere local. Pour ce dernier terme, les viesteaccélérations angulaires sont obtenues a pasti
angles cardaniques provenant de I'analyse cinéoefiepir chapitre 2 § 1.3.2).

Cette méthode itérative permet de calculer lesrtsffet les moments intersegmentaires (ou
articulaires) pour chaque segment isolé du corparfir des torseurs des actions mécaniques extésieu
appliquées sur le corps et de la cinématique dgesgts. Les limites de cette méthode sont le nombre
important de changement de repére nécessité as dowalcul, I'hypothése d’'un repére d’inertie pijral
confondu avec le repére anatomique local et [a#tlon des angles cardaniques (dont les valeuendépt

de la séquence choisie : voir chapitre 1 8 1.308) e calcul des vitesses et accélérations amgslai

Récemment, d’'autres formalismes ont été proposésiad® (Dumas et al. 2004) présente une
méthode générique basée sur l'utilisation de latiwt torsorielle pour le calcul du torseur d'anto
mécaniques proximal appliqgué a un segment selonétpgmtions présentées en introduction de ce
paragraphe. Il propose également l'utilisation ‘@égébre des quaternions pour calculer les vitesges
accélérations angulaires des segments. L’ensenelealculs se fait dans le repere global de mekere.
seul changement de repére intervient en fin deutalour exprimer les efforts et les moments dass le
reperes locaux des segments dans un souci de freritieterprétation clinique.

De méme, Doriot (Doriot 2001) décrit I'applicatidn formalisme proposée par Legnani (Legnani et
al. 1996; Legnani et al. 1996) au calcul de dynamiqu cours de la marche. Ce calcul entierement
matriciel est mené dans le repére global. Lessaéteangulaires sont obtenues dans le repere gloibaht
la méthode présentée au chapitre 2 § 1.3.3. Poagquehélément du calcul (efforts au sol, inertie,
accélérations), une matrice est calculée contebamsemble des données nécessaires. Ce formalisme

permet une programmation itérative efficace du igmie.

Les résultats obtenus en appliquant ces différentghodes ont été comparés par Dumas (Dumas et
al. 2006). De plus, ce dernier s’est intéressépaidpagation des bruits de mesure dans chacursdeasell
conclut que la méthode classique avec des caléarés des efforts et des moments dans différents
repéres et I'utilisation des angles cardaniques [@calcul des accélérations angulaires est gosikle au

bruit de mesure.

-850 -



H. GOUJON Chapitre 2

1.4.2 Eléments de validation des méthodes d’analyse digjoem

La mesure directe des torseurs intersegmentaireswgte a la difficulté d’introduire un moyen de
mesure dans l'articulation. Bergmann (Bergmann.et393) utilise une prothése de hanche instruneenté
chez deux patients pour mesurer par télémétrieffegts et les moments dans I'articulation. Leeq(le¢ al.
2006) propose également une mesure directe duutodsactions mécaniques entre le moignon et le
membre artificiel d’'un amputé fémoral en utilisamt capteur de force. Aucun de ces deux auteurs ne

comparent ces résultats avec ceux obtenus par dymarmnverse.

Cing études dans la littérature nous permettentdidposer d’éléments de validation pour les
méthodes d'analyse dynamique du mouvement.Thbleau 10présente ces études. Il s'agit de la
comparaison entre une donnée de référence issydateformes et le calcul de cette donnée par kdeheo
La plateforme fournit le torseur d’actions mécaesudu sol sur le pied. En prenant en compte la
cinématique de I'ensemble des segments corpoiéisdé dynamique nous permet de calculer le torseur
extérieur appliqué au systéme isolé ('ensembleaps) en n'importe quel point. Ce torseur expramé
centre de la plateforme sera égal en théorie @arfam® du torseur d'actions de pesanteur et du torseu
mesuré par les plateformes de force. Gillet (Giteal. 2003) réalise ce calcul pour obtenur laltéste
des efforts exercés par le sol sur le pied. Il mooine bonne prévision de cette résultante a pdutir
modele. Kingma (Kingma et al. 1996), avec un modgjaivalent, annonce des résultats un peu moins
optimistes (les écarts pouvant atteindre 28N sundgenne de I'erreur sur le pic d’effort antérogastur
sur 6 sujets et 58 N sur le RMS des différencemeyenne pour les différents enregistrement d'uptyu;j
Les études 2D de Kingma (Kingma et al. 1995) es#léiileiss and Pagnacco 2002) montrent que le calcul
du moment du torseur d’actions mécaniques exté&sean corps exprimé au centre de gravité du caps p
un modéle dynamique permet de prévoir I'allure dasrbes mais que les écarts peuvent étre importants
L'utilisation d'un modéle 3D (Kingma et al. 1996gnmet d'obtenir une meilleure adéquation entre les
résultats du modele et de la mesure mais pouringrtujets seulement (la moyenne du RMS des

différences peut atteindre 20 Nm pour certainstsuje
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Tableau 10 : Etudes concernant la validation de mades multicorps en dynamique
Etudes Nombre | Mouvement | Matériel Modele Répartition| Techniques de Référence et donnée | Résultats
de sujets des masses | filtrage et dérivation | comparée
(Bobbert | 3 Course plateforme 2D - 7 segments Clauser Butterwortfi 2 effort vertical mesuré | analyse qualitative (comparaison
et al. (1000 Hz) ordre et différences | par plateforme et des courbes)
1991) 4 caméras finies centrées a trois effort vertical calculé | Détermination des fréquences
(200 Hz) points par analyse optimales des filtres pour chaque
dynamique segment
(Hattori | 20 Marche plateforme (60 2D - 1 marqueur masse totale | filtre réponse fini efforts verticaux comparaison qualitative des
1998) Hz) sur le sternum du sujet 3Hz mesuré par la courbes
2 caméras (30| supposé représente plateforme et calculé
Hz) le mouvement du par analyse
1 centre de gravité dy dynamique —
accélérometre| corps accélération mesurée
par I'accéléromeétre et
calculée a partir du
margueur
(Kingma | 5 Soulévement plateforme 60 | 2D — 9 segments Plagenhoef -Butterworth M moment externe Courbes et écart moyen des valeurs
et al. de charge Hz optimisation | ordre 5Hz double appliqué au centre de| absolues
1995) (extension | 3 caméras (60 du centre de | différentiation a 5 gravité du sujet Pour les 5 sujets la moyenne de
des genoux | Hz) gravité du oints obtenu a partir des cette valeur est comprise entre 4 et
ou extension tronc plateformes — 7.1 Nm selon les mouvements et
du dos) Moment dynamique | I'optimisation appliqués pour des
au centre de gravité | moments de I'ordre de 50 Nm
(Kingma | 6 Soulevement systeme 3D — 14 segments Volume, Butterworth 4™ efforts mesurés et différence en moyenne et pour leg
et al. d’une charge| optoélectroniq centre de ordre 5Hz double efforts calculés (3D) | pics, coefficients de corrélation et
1996) (idem 1995) | ue (60 Hz) masse et différentiation a 5 moments dans la RMS des différences
2 plateformes inertie : Mc | oints liaison L5S1 a partir | RMS pour les efforts :
60 Hz Conville du sol ou a partir des | antéropostérieur 16.9N (10.6-58.8),
Densité : mains (3D) latéral 18.2N (11.2-50.6), vertical
Dempster 25.3 (14.9-53.2)
RMS pour les moments : flexion
latéral : 8.6 Nm (5.4-20.5), flexiont
extension : 6.9 Nm (3.9-23.7),
torsion : 5.2 Nm (1.9-15.2)

-52 -



H. GOUJON

Chapitre 2

Etudes Nombre | Mouvement | Matériel Modele Répartition| Techniques de Référence et donnée | Résultats
de sujets des masses | filtrage et dérivation | comparée
(Heiss 22 idem plateforme idem Kingma 1995| Plagenhoef{+idem Kingma 1995 idem Kingma 1995 Courbes, écagtanales valeurs
and Kingma 1000 Hz, 6 méthodes absolues, RMS des écarts
Pagnacc 1995 caméras 100 d’optimisatio moyenne des RMS sur 22 sujets :
0 2002) Hz n du centre de 13221 Nm
de gravité du moyenne des écarts pour 22 sujet
tronc et du de 0.008 & -12.9 Nm
centre de moments de I'ordre de 20 Nm au
pression maximum
(Gillet et | 16 marche plateforme 50 14 segments Winter ButterwortA™% efforts mesurés par la coefficient de corrélation de
al. 2003) HZ ordre 6Hz et plateforme et calculég Pearson entre 0.85 et 0.93 en

8 caméras 50
Hz

différences centrées

par le modéle

moyenne et RMS moyen des
différences antéro post 3.2 (0.7)N
médio lat 1.5 (0.2) N et vertical 4

(1,4) N
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2 Applications de I'analyse dynamique et évaluation @ sources
d’erreur

Le paragraphe précédent a permis d’explorer Iegrdifites méthodes utilisables pour I'analyse
dynamique du mouvement et de présenter des étedeslidation globale de ces méthodes. Nous allons
maintenant nous intéresser a I'application desneéthodes en analyse de la marche. Vaughan (Vaughan
1996) insiste sur I'importance de la déterminati@s actions mécaniques intersegmentaires du fédtde

réle dans la réalisation des mouvements.

2.1 Analyse des torseurs inter segmentaires

De nombreuses études se sont penchées sur le dakubrseurs intersegmentaires des membres
inférieurs (au niveua de la cheville, du genouJaldanche). Dés 1950, Bresler et Frankel (Bregier a
Frankel 1950) ont calculé les moments et efforteedies segments aux centres articulaires enarttlisne
technique itérative de la cheville a la hanche.teCétude réalisée en 3D comporte des hypothéses
simplificatrices du fait des difficultés liées amoyens techniques de I'époque. Cependant, cettie étu
nous fournit déja des courbes pour les effortsesetrhoments dans les trois articulations du membre
inférieur et selon les trois directions pour 4 wij®ar la suite, I'amélioration technique des mayde
mesure a permis d’obtenir une meilleure précisies miesures cinématiques qui doit retentir sur itgu
du calcul des torseurs intersegmentaires. Apkaiarl989 (Apkarian et al. 1989) présente les moments
dans les articulations (moments intersegmentaikpareés aux centres articulaires) du membre infiérie
pour 3 sujets. Eng (Eng and Winter 1995) obtierst clirridors a partir de 9 sujets de méme que Allard
(Allard et al. 1996) a partir de 19 sujets. Dans éwides, I'objectif est d’analyser I'évolution deements
au cours du cycle de marche et de les utiliser palauler la puissance dans l'articulation. D’asitéudes
s'intéressent a la répétabilité des moments pousu}éts (Kadaba et al. 1989) ou a la définition de
parametres caractéristiques obtenus a partir debe® de moments et a I'évaluation de la disperd®n

ses parametres sur une population de 20 sujets (@@nedetti et al. 1998).

Certains auteurs calculent les moments et les $drntersegmentaires entre le bassin et le tronc (au
niveau L5). Callaghan (Callaghan et al. 1999) sdilune méthode itérative ascendante pour calaser |
deux torseurs au niveau des hanches gauche et.dtgieut alors en déduire le torseur en L5. Berbe
des résultats trés différents notamment pour lesenés de ceux obtenus par Cappozzo (Cappozzo 1983)
qui utilise une méthode descendante en isolantalg Hu corps pour calculer le méme torseur. Cette
divergence montre que des précautions doiventpgigses pour interpréter ces torseurs compte tena de

précision des moyens de mesure actuels.
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2.2 Evaluation des sources d’erreur

Si on analyse les différents termes de la relgtiéisentée au chapitre 2 8 1, les variations observé
au niveau du calcul des torseurs intersegmenta@egent provenir :

- des différences de calcul des paramétres d’'insetignentaires en fonction du modéle utilisé
pour les obtenir

- de l'incertitude sur la détermination du torsewafftirts exercé par le sol sur le pied et du point
d’application de I'effort

- de lincertitude sur la détermination des coord@snges centres articulaires au cours du
mouvement

- du repére d’interprétation choisi pour exprimerdesposantes du torseur

2.2.1 Influence des parametres d’inertie segmentaires

Les parametres d'inertie segmentaires (masse,igrositi centre de gravité, tenseur d’inertie pour
chaque segment) sont obtenus comme nous l'avonauvahapitre 2 § 1.2 en utilisant des modéles
proportionnels ou géométriques des segments. Neaesavu également que les études comparant
différents modéles ont montré des différences dergparametres obtenus par ces différents modeéss.
variations vont avoir un impact sur les torseutersegmentaires.

Certains auteurs (Bresler and Frankel 1950; Bocearl. 1981) calculent séparément les parts dues
a la dynamique et a la pesanteur des momentsegteentaires. lls en déduisent que ces composanies s
négligeables par rapport au moment résultant degsefle contact du sol sur le pied au cours dehkse
d’appui pour la cheville et le genou. Pour la handtinfluence des composantes du moment provetant
la dynamique et de la pesanteur est plus marqueeégiiltat est confirmé par Doriot (Doriot 2001) qu
compare les résultats obtenus entre un calcul gstasique et un calcul dynamique des moments
intersegmentaires. Krabbe (Krabbe et al. 1997v&da méme type de résultats en analysant la caerse
10 sujets. Marin (Marin 2000) calcule la contrilbatimaximale des actions dynamiques sur le torseur
d’interaction de la cuisse sur la jambe pour 6 tsugvec une modélisation géométrique du membre
inférieur. Il montre que cette contribution estinéure a 11% pour les efforts et les moments ausode
la phase d'appui. Par contre, elle atteint 92% ploeffort médiolatéral et 57% pour le moment
d’abduction-adduction pendant la phase oscilldhtanclut que les actions inertielles sont négligies au
cours de la phase d’appui de la marche au nivegedou.

D’autres études ont pour objectif d'étudier la dgifig¢ du torseur inter segmentaire a la variation
des parametres d'inertie segmentaires. Pearsafirgdle and Costigan 1999) compare 6 méthodes de
détermination des parameétres d’inertie segmentames 15 sujets. Il en déduit un intervalle de ation
des parameétres de + ou — 40%. Il impose ensuitevanigtion dans cet intervalle & chacun des paraset
séparément et calcule a chaque fois le torseurvaawn de la cheville, du genou et de la hanchenll
déduit que I'impact est faible puisque la plupas dariations obtenues sont inférieures a 1% duspahi

corps. Nagano (Nagano et al. 2000) réalise uneeatadsensibilité du travail mécanique aux varigtides
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paramétres d'inertie segmentaires et des coordsmigs centres articulaires. L'intérét de sa méttaste

de faire varier simultanément ces paramétres. EMmo (Rao et al. 2006) compare 6 modeles de
détermination des parameétres d'inertie segmentdiregéométrique, 2 proportionnels issus de données
cadavériques et 2 proportionnels issus de mesungsa) ainsi que leur répercussion sur les momarns
cheville, au genou et a la hanche uniquement dapah sagittal. Il méne son analyse sur 7 sujets a
pour chacun 3 vitesses de marche différentes.rtes/alles de variations des PIS sont cohérents @aex

de Pearsall (entre 9.73 et 58.4% selon les parametrles segments). L'effet du modéle choisi ear |
moments est significatif mais implique des diffées faibles inférieur a 20% de la valeur nominaerp
'ensemble du cycle et pour toutes les articulaidrieffet est plus faible au cours de la phaseplea et

pour la cheville et le genou.

2.2.2 Impact de l'incertitude sur le torseur de contaatmled sur le sol et sur
son point d’application

L'obtention des torseurs dans les articulations ahesnbres inférieurs se fait par une méthode
itérative ascendante. Le paramétre d’entrée poprdmier segment est le torseur d’efforts du sollesu
pied. McCaw (McCaw and DeVita 1995) étudie pourugets I'influence du déplacement du centre de
pression de +/-0.5 cm et de +/-1 cm suivant 'axei@postérieur. Il observe un décalage des coutbes
moment sagittal pour les trois articulations du fmrinférieur. Les variations sont comprises eftit
14%. Alexander (Alexander et al. 1997) s’intéreadéeffet d’'un décalage dans la synchronisatiorreent
I'acquisition du torseur d’efforts et celle de la@ématique. Les changements sont significatifsatdre de

11% pour le moment sagittal du genou et 18% poordment sagittal de la hanche.

2.2.3 Impact de l'incertitude sur la position du centmdieulaire

De méme que pour le centre de pression, une estguta détermination du centre articulaire
entrainera une modification du moment inter segaientpuisque ce dernier est calculé au centre
articulaire. Holden (Holden and Stanhope 1998) émartimpact d’une variation de 10 mm de la positio
du centre du genou suivant I'axe antéropostérieur 1.8 sujets sur le moment intersegmentaire stiivan
'axe de flexion sagittal au centre du genou. Chates sujets réalisent 5 examens a 5 vitesses mdena
différentes. La forme générale n’est pas affectig pne vitesse de marche classique. Par contue des
vitesses de marche tres faibles (0.34 m/s), le mopeut étre affecté de 123% en valeur maximalar Ro
vitesse de marche intermédiaire, I'influence efdriaure a 50% sur I'ensemble du cycle. Il dédwihd
gue l'effet de l'incertitude sur la localisation dentre du genou est prépondérant pour des maeches
vitesse faible. Marin (Marin 2000) méne une étuls pompléte puisqu'il fait varier la position dargpu
suivant les 3 axes anatomiques du tibia de 0 arB®mcaudo-cranial, de -10 a +10 mm en médio ladéra
de -10 a +10 mm en antéropostérieur par rappoé pokition nominale. De plus, il s'intéresse a la
répercussion de ces variations pour les 3 compasatit moment d’interaction de la cuisse sur la @mb
exprimé au centre du genou. Par contre, il ne densiqu’'un seul sujet. Il conclut que les allures d

courbes sont conservées mais que les amplitudésrsmhifiées. Les variations sont inférieures aNtb
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pour des ordres de grandeurs de moment entre 400efNm. Doriot (Doriot 2001) étudie également
l'impact d’'une variation de +/- 1 cm des 3 centaeticulaires sur les moments dans ces articulatiBhes
montre que le moment le plus affecté est celui aleHeville, surtout pour le moment d’abduction-
adduction. Le moment au niveau du genou est égaleafiecté dans une moindre mesure. Par contre, les
variations du moment intersegmentaire du bassinlaswuisse exprimé au centre de la hanche sont

négligeables pour la variation imposée sur lesdmmmées du centre articulaire de hanche.

224 Influence du repere d’'interprétation

Liu (Liu and Lockhart 2006) analyse les différenam#tre les moments intersegmentaires 3D
exprimés dans le repere global du laboratoire ms d&repere local anatomique du segment soustjacen
Pour 30 sujets, la comparaison montre des diff@®rsignificatives avec des valeurs maximales plus
€élevées lorsque les composantes du moment soninggw dans le repere global. Marin (Marin 2000) met
également en évidence ces différences pour 1 sujabntre que la répercussion est importante ssr |
composantes antéropostérieure et médio latérdee fdece et sur le moment de rotation interne exteru
niveau du genou. Il est donc indispensable de ggede repere d'interprétation choisi et de compk®

résultats des études uniquement si ce repérenaktises.

2.25 Etude de sensibilité

Une étude compléete de sensibilité a été menéeipar (Silva and Ambrosio 2004). Ce dernier fait
varier les coordonnées des points anatomiques,effests externes, leur point d’application, les
coordonnées du centre du genou et les masses deerdgs des membres inférieurs. Il montre que
l'influence de la masse des segments sur les maeneitulés aux différentes articulations est faible
(variation de 1%) par rapport a l'influence desodH extérieurs de contact du sol sur le pied etede

point d’application (variation de 10%).

3 Synthése

L'analyse de la littérature concernant I'étude dyitue de la marche a permis de décrire les
méthodes utilisées pour accéder aux torseurs égemntaires. La premiere partie a mis en évideace |
nécessité de quantifier les incertitudes de mesurde torseur d’actions mécaniques du sol suiidd. p
Nous avons ensuite dégagé les avantages et lasvértents des différents modéles utilisés pourrobte
les parameétres d'inertie segmentaires. Les différeroyens d’'obtention (par la mesure ou par leutglc
des données d’accélérations linéaires et angulaitegté explorés en terme d'efficacité et de siitpl
d’utilisation. La mise en ceuvre du calcul en dyriamiinverse a été détaillée et analysée. Enfins nou
avons mis en évidence les éléments de validatiaredenéthodes existant méme si ces validationsntest
partielles. La seconde partie qui concerne l'appilinn de ces techniques au calcul de torseur disgti
mécaniques intersegmentaires a partir des donnédsa dinématique nous a permis de voir que de

nombreuses études utilisent ces méthodes aveoogatapons plus ou moins étendues. La sensibilité a
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différentes sources d'erreur sur les données derdes modeles en dynamique inverse a été exarée
plusieurs auteurs. Méme si cette sensibilité esbisaélevée, les allures des courbes restenute guvent

inchangées alors que les amplitudes varient coraitément.
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Chapitre 3  Travail personnel : Matériel et Méthodes

La premiere partie du travail de thése a consistéelire en place les modeles et les méthodes
permettant une analyse cinématique et dynamiqumighs au cours de la marche. Ces choix ont abdaiti &
mise au point d’un protocole et d’un outil inforigate dédié a I'analyse des résultats.

Le protocole et les outils mis en place dans ¢héiee répondait au double objectif de permettre une
analyse spécifique et adaptée au sujet amputéetouestant suffisamment général et flexible pote ét
utilisable pour I'étude d’'autres pathologies. Dasplle protocole mis en place devait étre non ihets

suffisamment rapide pour viser une utilisation @itine clinique.

1 Analyse cinématique

1.1 Choix du modéle biomécanigue pour la cinématiqgue

L’'analyse de la cinématique du corps nécessite ammmus I'avons vu au chapitre 1 § 1.1 le choix
d’'un modele biomécanique représentant les segnaéntérét par des solides rigides. Nous avons vu au
chapitre 1 § 2.1 que les études sur la marche éetedans la littérature pouvaient étre classées en
différentes catégories : les études focalisantislgeul segment, les études analysant plusieicalations
du membre inférieur et les études s’intéressantranc et au bassin uniguement. Nous n’avons relevé

aucune étude prenant en compte les membres infégele tronc simultanément.

1.1.1 Réle du tronc

Or, les mécanismes mis en jeu au cours de la mamspkquent une synergie des différentes
mobilités articulaires. Si, bien entendu le membférieur joue un réle prépondérant dans ces méows
et qu'il convient de I'étudier en détail, la progs®n et la stabilité du segment supérieur soneégmt
fondamentales dans le bon déroulement de la mévibket al. 1979; Perry 1992)

Viel insiste notamment sur le mouvement de rotatipposée dans le plan transverse observé chez
le sujet sain et appelé dissociation des ceintkgapulaires et pelvienndsigure 3. Des études portant sur
'analyse des mouvements du tronc (Wagenaar anil B&@?2; Van Emmerik et al. 1999) ont montré que
cette coordination pouvait étre perturbée chez degts pathologiques entrainant de probables
répercussions notamment sur la vitesse de marochen&@ne, Wagenaar (Wagenaar and van Emmerik

2000) souligne le réle des membres supérieurs akttes coordination.
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Figure 2 : Schéma représentant la dissociation degintures scapulaire et pelvienne (d'aprés
Viel)

1.1.2 Réle du pied

D’autre part, I'analyse fine de la phase d’'appulalenarche (Viel et al. 1979) fait apparaitre Ikerd
physiologique fondamental du pied au cours du démoent du pas sur le sol. Le pied est formé d’amdr
nombre d'os et d'articulations. Cette anatomie eanettre au pied de s’'adapter a différents types de
terrain en épousant la forme du sol et en augmeatasi la stabilité du pied. Sur sol plat, unetipade ces
articulations ne sera que peu sollicitée et sazdesines auront un rble dans I'opération de dérnaht du

pas. Viel identifie 4 « roulements Figure 3 au cours de la phase d’appui.

Figure 3 : Les quatre « roulements » du pied au cos de I'appui

Le premier, aprés l'attaque du pas (premier évenemden cycle de marche), a lieu autour du
talon : le pied roule autour du talon pour venpidement en contact avec le sol et assurer laligtathe
'appui. Au cours du milieu d'appui, on observe mouvement de rotation du tibia par rapport au pied
autour de la cheville. Ce deuxieme «roulementpoar but de permettre la progression du membre
inférieur et de I'ensemble du corps et impliquettamsfert du poids du corps vers l'avant. Au coles
cette phase, le soléaire (muscle extenseur deelllel) est étiré et travaille en excentrique péreiner

'avancement du tibia. En fin d’appui, le soléadratteint sa limite d’extension et le talon décallesol
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entralnant un troisieme « roulement » de l'arrigied par rapport a I'avant pied autour des artiouris
métatarsophalangiennes (seules les phalangestrakienen contact avec le sol). A ce moment (plase
la marche dite préoscillante) I'ensemble du poidsdrps est transféré sur I'autre membre infératue
soléaire agit alors en concentrique pour étendrgidulation de cheville. Le pied sert alors d’appu

dynamique et le dernier « roulement » a lieu audaulhallux (gros orteil).

1.1.3 Choix du modele

Compte tenu de ces analyses, il nous est appagntetgle prendre en compte I'ensemble du corps
pour permettre une étude globale de la marche égailement de modéliser le pied de fagon suffisarhmen
détaillée pour prendre en compte son réle physigleg dans les différentes phases de 'appui. Cette
double exigence nécessitait cependant de fairel@g sur le niveau de décomposition des élémeumts d
modele.

Pour les membres inférieurs, une modélisation icjassen 3 segments (tibia, fémur, bassin)
s'imposait. Pour le segment supérieur, le choixsitait a décomposer ou non le tronc en plusialides
et a prendre en compte ou non les bras et les avast Enfin, pour le pied, il fallait définir lombre de

segment optimal pour décrire sa cinématique.

Mac Williams (MacWilliams et al. 2003) et LeardifiLeardini et al. 1999) ont proposé des
modélisations respectivement a 9 et 5 segments pwupied. Ces deux études sont focalisées
spécifiguement sur la cinématique du pied et umtprg au cours de la phase d'appui. Pour une étude
corps entier sur un cycle de marche complet, nwns pas la possibilité de mettre autant de neancu
sur le pied. De plus, la faible taille des struetuosseuses du pied limite la distance entre legumars et
donc la précision de mesure des reperes liés ali Piaprés I'analyse chaptitre 3 § 1.1.2, nous avon
sélectionné un modéle a 2 segments pour le pieculég autour d'un axe formé par les centres des
articulations métatarsophalangiennes. Cette mediélis originale devrait mettre en évidence les lIitébi
principales du pied au cours de la phase d'apputi¢a autorisant I'étude des autres segments das cor
puisqu’elle limite le nombre de marqueurs a 6 mhaque pied.

Pour le segment supérieur, nous avons choisi de himiter & I'analyse des mouvements de la
ceinture scapulaire. En effet, Nguyen (Nguyen aakie8 2004) a montré que ces mouvements peuvent étre
liés & ceux du thorax lorsqu’ils restent de faibdesplitudes. De plus, nous avons considéré que les
mouvements des bras par rapport au tronc sonefadilque leur cinématique peut donc étre liédié ae
la ceinture scapulaire.

Le modéle final retenu comporte 10 solides conégl¢igides représentant les segments suivants :
les deux ensembles de phalanges gauche et dmstejelux ensembles d’os du pied postérieurs aux
articulations métatarsophalangiennes gauche eiedtes 2 tibias gauche et droit, les 2 fémurs awet

droit, le bassin, 'ensemble des os du tronc.
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1.2 Choix des repeéres

121 Exigences particulieres pour les patients amputés

L’objectif étant de créer un protocole applicablesajet amputé comme au sujet sain, le choix des
repéres doit permettre d’appliquer une méthodeaimide placement des marqueurs pour le cotéesdén
coOté prothétique. Ce protocole a pour vocationre'étilisable lors d’'une consultation du patientcantre
d’appareillage dans une durée raisonnable. Aucumodtage de la prothése n’est donc possible. Par
conséquent, les marqueurs doivent étre placés asyrdthése recouverte de la mousse d’habillage
esthétique. Pour le genou prothétique (cas des témfgmoraux), nous pouvons palpés le mécanisme a
travers la mousse pour trouver sa position vedieslantéropostérieure. Nous pouvons donc maténiali
I'axe du genou par deux marqueurs placés sur lssseolLa jambe est soit remplacé par un tube (amputé
fémoraux) soit utilisé comme jonction avec la pési et donc inaccessible (amputés tibiaux). Par
conséquent, aucun point ne peut étre identifié Isutibia du cété prothétigue. Au niveau du pied
prothétique, le matériau esthétique qui recouvpadd est moulé de facon a représenter les madié&blies
orteils. Nous utilisons ces formes comme pointscdeparaison avec une anatomie saine. Pour le
calcanéum, nous utilisons le bord supérieur du prethétique au centre du pied dans la directiodioné
latérale.

De plus, la prothése est toujours réglée en fomafiane hauteur de talon définie qui ne peut pas
varier. Par conséquent, pour les amputés dontlysaa été réalisée sans chaussure, cette haet¢ailod
a du étre compensée par un dispositif placé sopietket reproduit du coté sain pour assurer uililég
similaire a la marche avec chaussures. Certainsut@sm’ont pas accepté ce dispositif et ont doac ét
examinés avec leurs chaussures. Dans ce cas lisaituties points placés sur la chaussure pouiek ¢t
repéré par symeétrie avec le pied sain.

Il faut noter ici que pour conserver le modele miédiu paragraphe précédent pour le sujet amputé,
nous avons fait une hypotheése supplémentairee dalhe liaison rigide entre I'emboiture (interfammre

la prothése et le moignon) et le membre résidualietest placée.

1.2.2 Repéres anatomiques utilisés

Les définitions des repéres anatomiques associésegunents sont données en annexe lIl.

Pour le fémur et le bassin, nous utilisons lesnepédéfinis par I'ISB (Wu et al. 2002) et Cappozzo
(Cappozzo et al. 1995). Dans le cas d’'un sujet a&énjgmoral, les points palpés sur I'axe du genoarge
utilisés comme les condyles fémoraux d’'un genoun.dae centre de la téte fémorale est obtenue par la
méthode fonctionnelle décrite par Leardini (Leairdinal. 1999).

Pour le tibia, on ne peut utiliser que les « mddigée prothétiques. On utilise alors le repéreniéfi
par Bésier (Besier et al. 2003) qui utilise le cerdu genou comme troisieme point pour construgre |
repere tibial.

Pour le thorax, le repére présenté par Nguyen (Blyaynd Baker 2004) est utilisé. Il est construit &

partir de 3 marqueurs placés sur les articulamnsmio-claviculaires et sur I'épineuse de la \meeC7.
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Pour l'arriére pied, nous utilisons la définition tepére pied proposé par Bésier (Besier et aBR00
Pour l'avant pied, nous utilisons les trois poistsvants : les tétes des premier et cinquieme

métatarsiens, et I'extrémité de I'hallux.

1.3 Utilisation d’ancillaires

Nous avons vu au chapitre 1 § 2.3.4 que l'utilmatd’ancillaire était une technique utile pour
améliorer la précision des mesures cinématiquadgraine meilleure visibilité des marqueurs ausder
la marche et une diminution potentielle des mouvemeles marqueurs par rapport a 'os sous-jacent
(Holden et al. 1997; Manal et al. 2002).

1.3.1 Ancillaires tibia et fémur

Les ancillaires utilisés dans cette thése ont ét&us en s'inspirant de ceux utilisés par Marin
(Marin 2000). Ces ancillaires sont des plaquesarggtlaires de plastique PVC recouvertes de mousse
portant un tripode également en plastique vissée @Baplaque. Chaque tripode recoit 3 marqueutardis
de 100 mm au moins. Ces plaques sont maintenudssssegments a I'aide de 2 bandes Velcro élastique

permettant un serrage adapté a chaque individaskimble pése 150 g.

1.3.2 Ancillaires arriére pied et avant pied

Les ancillaires pour le pied ont été congus spéeiaht pour cette étude.

Deux modeles ont été prévus pour I'ancillaire aeripied basés sur un méme concept. La partie
d’interface avec le pied de I'ancillaire est ungue en plastique déformable a chaud qui a été nsoulén
pied [Figure 4. Sur cette coque, recouverte a l'intérieure d'mmisse fine, une structure a 3 branches en
composite de carbone a été vissée. Chaque braecbié un marqueur. Les marqueurs sont tous distants
d’au moins 80 mm et l'ancillaire pése 80 g. La lotem interne est plus courte pour ne pas géner le
croisement des membres inférieurs. Le carbone atiés& pour réduire (de fagon visible) les viliwas de
la structure lors de l'attaque du pas notammentdgue est fixée sur le calcanéum a l'aide d’'unelba
velcro élastique. La flexibilité du plastique dectague permet une bonne adaptation de I'anciltiréalon
du sujet lors du serrage. Une variante de cettélaire a été prévue pour permettre aux amputés de
marcher sans leurs chaussures (chapitre 3 § 1LAl9oque est alors intégrée a un ensemble en mouss
comportant une semelle tres fine sous laquelleaut goller différentes épaisseurs de talon permietta

compenser I'absence du talon de la chaussure.
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Figure 4 : photos des ancillaires utilisés pour legieds

Pour I'avant pied, les possibilités d'accrochagendancillaire sont encore plus limitées. Pour les
sujets sains, nous avons congus un ancillaire @érima plastique a trois branches (distances detre
marqueurs comprises entre 60 et 100 mm et masg8gjeCet ancillaire était maintenu sur les deugiém
et troisieme orteils a 'aide de bandelettes entéfdaste. Pour les amputés sans chaussure, lgsienas
étaient placés directement sur le pied car I'ayéed prothétique est parfaitement rigide et le metédu
pied permettait une bonne tenue du scotch doubke faar contre, pour les amputés avec chaussares, |
scotch tenait trés mal. On utilisait alors l'araiile fixé differemment. La fixation retenue assurai
maintien de I'ancillaire sans risque d’abimer lautsure. Un velcro était collé sous la semellenet u

bande velcro intégrée a I'ancillaire assuraitdéstn entre I'ancillaire et la chaussure.

14 Méthodes de calcul de la cinématiqgue

141 Description de la cinématique du corps humain

Comme nous l'avons vu au chapitre 1 § 1.3.1, lanijg®n de la cinématique est souvent ramenée a
I'étude des positions successives relatives etlaés@u cours du temps.

Dans cette thése, nous avons calculés ces posgiartessives absolues pour chaque segment du
modeéle et relatives entre deux segments adjacartfsufation métatarsophalangienne, cheville, genou
hanche, articulation bassin-tronc).

Le formalisme des matrices homogenes a été uthissi pour chaque segment on calcule :

- l'opérateur homogéne caractérisant la transformatitre le repére Rle référence et le repere

Rsi lié au solide Si

[POSi] OOOSi ]RO

Tosi =

O 0 o0 1

- l'opérateur homogéne caractérisant la transformatitre le repéredr, et Rs; de deux

segments adjacents
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[PSi—lSi ] OSi—loSi ]RSi—l

Pour chaque segment et a chaque instant, on aéaloa matrice représentant la transformation
entre le repere global et le repére local du segienne matrice représentant la transformatioredet
repére local dans une position de référence eplere local a I'instant considéré.

On a vu au chapitre 1 § 1.3 qu'il est tres diféaile définir une position neutre pour un segment ou
une articulation. En effet, si on considére pamgxe le genou, les repéres anatomiques du tibduet
fémur seront alignés dans une position particulipriene sera pas I'extension compléte. Certainsuasit
définissent cette extension compléte comme laipasiteutre du genou mais il est souvent asseczitiffi
d’évaluer pour un individu la position exacte ofteextension est atteinte. Certains patients cggentent
des flessums (rigidité de I'articulation en positide flexion) ne peuvent pas atteindre cette eikienBans
notre étude la position de référence est celle i les segments et les articulations lors daaugiisition
statique ou le sujet se tient debout sans congrainte n'est de regarder en face de lui. On expafars
d’'une part la position relative des segments awhagstant et d’autre part la variation de positielative
des segments par rapport a la position de référence

Nous avons présenté I'ambiguité liée au choix dsélguence de décomposition de la matrice de
passage pour obtenir les positions angulaires. Bbtanir les positions angulaires absolues du bassi
Baker (Baker 2001) recommande [l'utilisation dedgisence d’axes mobiles ZX'Y". Ce choix se base sur
une analyse des définitions anatomiques des diigéserotations utilisées en clinique. La rotatiamsl le
plan transverse est I'angle de rotation du bassioua de I'axe vertical (c’est I'angle que faitgeojection
de I'axe médiolatéral du bassin sur le plan hotiloavec I'axe médiolatéral du laboratoire). L'inelison
est I'angle de rotation de I'axe médiolatéral dsdda en dehors du plan horizontal. Enfin, l'inflexiest
'angle de rotation autour de I'axe médiolatérallghssin (pour le clinicien comme pour le mécanicien
Pour les positions angulaires relatives, I'ISB (\Whd Cavanagh 1995) recommande la décomposition
YX'Z". Cette décomposition est utilisée dans laupart des articles. Son utilisation nous permettra

comparer nos résultats avec la littérature.

14.2 Prise en compte des ancillaires

Pour prendre en compte les ancillaires dans laicalo leur associe des reperes. Ces ancillaires ne
servant que d'intermédiaires il faut définir undéatien de passage entre les repéres anatomiques et
repéres ancillaires. Cette identification se faitcaurs d’'une phase statique ou les positions defiedres
et des points anatomiques sont simultanément estirégs.

Pour chaque segment équipé d’'un ancillaire, orut@klors une matrice homogene :
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[Pur] 00 e

0 0 0 1
Cette matrice permettra a tout instant de calclaematrice homogéne de position d'un repére

segment par rapport a un autre repere a partieliie de la position du repére ancillaire par rappoce

méme repére :
Tsir(®) = Toia * Tar(t)

14.3 Détermination du cycle de marche

Les valeurs des positions angulaires successiveartieulations et des segments vont permettre de
tracer des courbes d'évolution de ces positionscams du temps. Cependant, la marche est unetéctivi
cyclique, il est donc légitime de tracer ces cosrber un cycle de marche. Ceci présente I'avandage
normaliser la courbe en fonction du temps et delreepossible des comparaisons entre des courbes de
sujets marchant a des allures différentes.

Pour identifier le début du cycle, nous disposaes idformations fournies par les deux plateformes
de force. Le début d’appui peut donc étre idenpfiéir chaque membre inférieur par l'instant ouféef
dépasse 10N. Pour la fin du cycle, on utilise laitmn du marqueur placé sur le talon. On identke

hauteur minimale pour déterminer le début d’un mawvcycle.

1.4.4 Détermination de parametres

On peut identifier différents paramétres permet@mtsynthétiser I'information fournie par une
analyse de la marche. Benedetti (Benedetti et 38)1 propose 114 paramétres extraits des diffésente
courbes de I'analyse de la marche. A partir dedéatle et de discussion avec I'équipe cliniquajsiavons
déterminé différents parametres propres a notrdeétOn calcule tout d’abord des parametres spatio-
temporaux. Il s’agit de parametres globaux défimisr un sujet tels que la vitesse de marche, lgedude
phase d'appui en pourcentage du cycle, les longudes pas. Pour les paramétres cinématiques et
cinétigues, on utilise les courbes calculées peé@tent. Ces courbes sont interpolées a l'aide d'une
spline ce qui permet de travailler sur des fondti@h d’extraire des extrema de la courbe. Pour ces
parametres, on travaille sur les courbes moyenhesdiijet obtenues a partir d’au moins 3 passages d

sujet. En tout, 127 paramétres sont calculés dedebia gauche.

2 Analyse dynamique

L’analyse dynamique du corps au cours de la mahppuie sur l'utilisation du principe
fondamentale de la dynamique (voir chapitre 2)oséds applications, on isole une partie plus oginm
importante du systéme global et on calcule lestossd’'actions mécaniques extérieures appliquéesesu

sous-systéme. Pour cela, on a besoin de connaitépéartition des masses pour les différents segmen
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ainsi que les accélérations linéaires du centrgraeité de chaque segment et les accélérationdaaregu
des différents solides

2.1 Calcul des paramétres d’inertie segmentaires

Nous avons vu au chapitre 2 que l'analyse dynamigmessite la connaissance des parametres
caractérisant la répartition des masses de chasgreent corporel modélisé comme solide rigide. Pour
obtenir ces parametres, il faut choisir une méthaidigfinir les segments du modéle utilisés pandlyse

dynamique.

211 Choix de la méthode et du modeéle de solides rigides

Une des contraintes liées a la mise en place dogoie était de pouvoir étre utilisé lors de I'exam
clinique du patient. Ceci imposait un temps d’exiécuraisonnable et ne permettait pas d’avoir rescu
d’autres moyens de mesure que ceux présents siteléCompte tenu de ces éléments, nous ne pouvions
pas envisager une mesure des parametres d'inegimentaire. Nous nous sommes donc orientés vers les
méthodes d’estimation décrites au chapitre 2. Léthaues proportionnelles, présentées au chapife 2
1.2.2, ont 'avantage de nécessiter tres peu demesur le sujet (longueurs des segments et naade
du corps). Cependant, les équations de régrestim®es par ces méthodes ne sont valables quel@our
sujet asymptomatique et ne peuvent donc pas étieees pour le membre prothétique. De plus, nous
avons vu au chapitre 2 § 1.2.2 que les méthodesi@éigues donnaient des résultats plus précis egie |
méthodes proportionnelles (Kingma et al. 1996). Nawons donc choisi de définir un modéle géomédriqu
simple du corps pour calculer les parametres dimsegmentaires des segments. Pour pouvoir vdéder
modeéle chez le sujet sain, la méthode proportidem@etgalement été testée en utilisant les dorde&se
Leva (De Leva 1996). La comparaison des résultatmadele géométrique et du modeéle proportionnel est
présentée au chapitre 4.

Au chapitre 3 § 1.1.3, nous avons présenté le rean@istitué de 10 solides rigides pour le calcul de
la cinématique. L'étude dynamique nécessite I'aéckscinématique des segments modélisés. Notig cho
de modele pour I'étude dynamique était donc émmtet lieé a celui utilisé pour I'étude cinématiq@2est
pourquoi le tronc, la téte et les membres supé&rient été modélisés par un seul segment rigider (pou
lequel on suppose un mouvement de corps rigidedr Roreste du corps, nous pouvions également
conserver la modélisation choisie en cinématiqupetidant, compte tenu des dimensions trés rédigtes
'avant pied, on pouvait supposer que ces caratiguies inertielles interviendraient assez peua@ionc
choisi de rigidifier cette articulation pour l'agjaé dynamique. Mais, sa libération serait possible

simplement.

2.1.2 Modéle géométrigue pour le membre inférieur intact

Pour modéliser le membre inférieur intact, noussmsammes inspirés du modeéle proposé par Marin

(Marin 2000), qui utilise le principe de modélisatiproposé par Yeadon (Yeadon 1990). Les volumes
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utilisés pour chaque segment sont représentésadtiglire 5ainsi que les dimensions nécessaires a la
définition de ces volumes. Cette modélisation ssueé d’'un travail mené en collaboration avec P.
Michelutti (Michelutti and Bonnet 2004). Gueret €brté (Gueret and Corté 2005) ont proposé des
définitions précises pour chaque dimension permietitaméliorer la répétabilité des mesures de ces

dimensions.

L2

Figure 5 : Modéle volumique utilisé pour le calcubles parametres d’inertie segmentaires

2.1.3 Modéle géométrigue pour le membre inférieur protust

Un modéle géométrigue du membre inférieur prothétiq été mis en place et évalué en
collaboration avec De Almeida et Sapin (De Almeadd Sapin 2005).

Le modele s'inspire des travaux menés sur le mersaie La partie externe de la prothése est
modélisée par les mémes volumes que le membret.intas dimensions seront mesurées de la méme
facon.

Le segment cuisse est composé du moignon, modédis&in tronc de cone, et de I'emboiture,

modélisée par un tronc de cbne évidé.
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C5 = circonférence distale du
moignon

C4 = circonférence a L2
/ (L2 =% L', mesurée cbté sain)

Mesure de L' = d(épine iliaque-bord sup rotule csén)
et de L3 = d(épine iliaque — extrémité distale chignon)

Figure 6 : Parametres anthropométriques utilisés par le moignon

Les différents paramétres anthropométriques pocaltzul du volume du moignon (figure ci-contre)
sont mesurés lors de I'examen médical. Les doneesnes (C4 et C1) sont mesurées lors de I'exataen
la marche. Le volume du segment cuisse corresplonsl & la différence de volume entre le tronc deecod
emboiture pleine et le tronc de cone moignon. Tles emboitures comportent un insert métallique po
la fixation des composants sous-jacents. On maddlet insert par une masse ponctuelle placée a
'extrémité distale de I'emboiture.

-/Genou prothétique

Mousse esthétique

*—Jube en alliage
métallique

Figure 7 : Modélisation de la « jambe » prothétique

La jambe est modélisée en deux parties, proxintatkstale, a répartition de masse axisymétrique.
Toutes deux sont composées d'un tube métalliqueuaitd’'un tronc de cbne évidé en mousse. Les
parametres de calcul sont donc C1, C2 et C3, massi & diameétre intérieur du tube dont on déduit |
diamétre extérieur, les tubes utilisés étant dsgmair constante. Le genou est considéré commentfaisa
partie du segment jambier. Il est modélisé par masse ponctuelle située a I'extrémité proximaldade
jambe. Tout comme le pied sain, le pied prothétiegtemodélisé par un cylindre dont les paramétras s

la longueur (1) et la circonférence de base (c).
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2.1.4 Modele géométrigue pour le haut du corps

Pour le haut du corps (tronc et bassin), nous stoihg limiter le nombre de mesures a effectuer sur
le patient. Nous avons donc décidé d'utiliser lesqueurs placés sur le patient pour définir degdsgions
permettant de définir un volume simple. Le voluneisi est un cylindre a base elliptique pour chaque

segment.

&
by A
Ht
(28
b >
I Hb

Figure 8 : Modéles du bassin et du tronc

- H; est la hauteur du tronc calculée comme la distantre le point milieu des trois marqueurs
du bassin et le milieu des marqueurs collés suadesmions

- Dby estle grand axe de la base du tronc calculé cdandlistance entre les acromions

- g estle petit axe de la base du tronc calculé cofardeuble de la distance entre le milieu des

acromions et le marqueur placé sur I'épineuse dertgbre C7

- Hp estla hauteur du bassin calculée comme la distanice le point milieu des trois marqueurs
du bassin et le milieu des tétes fémorales

- Dbyestle grand axe de la base du bassin calculé edendistance entre les acromions

- & estle petit axe de la base du bassin calculé eolamistance entre le milieu des

marqueurs placés sur les épines antérieures erlgueur placé sur I'épine postérieure

2.1.5 Calcul des paramétres d’inertie segmentaires

Pour le membre sain, on calcule les volumes desneeiy a partir des dimensions définies
précédemment et relevées sur le sujet. Pour chiggpeede volume, I'annexe IV définit les formules
analytiques de calcul a partir de ces dimensionsutlise les densités fournies par Yeadon (Yeat80)

a partir des données de Dempster (Dempster 1956 )cptculer la masse du segment.
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Tableau 11 : Densité de Dempster

Segment Densité (kg/l)
Téte 1.11

Tronc 0.92

Bras 1.07

Avant bras 1.13

Bassin 1.01

Cuisse 1.05

Jambe 1.09

Pied 1.1

La position du centre de gravité et la matrice effie sont déterminées géométriquement (voir
formules en annexe IV).

Figure 9 : Mesures utilisées pour le modéle d’embiuire

Pour le membre prothétique, la détermination desithes a été réalisée expérimentalement (De
Almeida and Sapin 2005).

Pour I'emboiture, une densité moyenne a été détéama partir de mesures sur trois emboitures
différentes. Les circonférences C1 et C2, la hautéusont mesurées sur I'emboiture. La masse est
déterminée a l'aide d’'une balance de précisioraingre.

Pour calculer le volume du tronc de cone évidéesmondant, un premier choix serait de prendre la
hauteur H entre les circonférences. Cependantha@i& améne a négliger une partie importante deémeti
Ainsi, on aurait un volume minoré et donc une maséemique majorée, ce qui peut nuire au modéle.

Par conséquent, on choisit de prendre comme haditetionc de cbne, la distance entre Iischion et
I'extrémité distale de 'emboiture (notée L).

Tableau 12 : Mesures caractéristiques de 3 emboiteis

N° de I'emboiture] Masse Circonférence C1 Circonférence C2 Hauteur H| Hauteur L
kgl | [m] [m] [m] [m]

1 1,338 | 0,435 0,430 0,150 0,275

2 1,422 | 0,485 0,425 0,170 0,275

3 1,421 | 0,460 0,410 0,170 0,280

On calcule pour chaque emboiture, le volume ductde cone d'épaisseur e = 10mm puis la masse
volumique en kg/m3. La densité retenue est la mogele ces densités.
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Tableau 13 : Volumes et masses volumiques déduitss mesures sur 3 emboitures

N° de I'emboiture| Volume Masse volumique
[m?] [kg/m’]

1 0,0012 | 1104

2 0,0013 | 1104

3 0,0012 | 1146

Moyenne = 1118

La masse de l'insert utilisée dans le modéle cpoed a la moyenne de la masse de quatre inserts
couramment utilisés.

Tableau 14 : Masses mesurées de 4 inserts

N° de l'insert| Référence Matiere Maspse
(kg]

1 2R49 Otto Bock Titane| 0,085

2 4R72 Otto Bock Titane| 0,083

3 4R52 Otto Bock Titane| 0,076

4 Streinfeneder 10A50/A70 Titang 0,087

Moyenne = 0,08

La partie jambe est constituée d'un tube recowlennousse esthétique. La densité de la mousse a
été déterminée a partir d’'un volume de mousse lderdimensions ont été mesurées et la masse déésrmi
a l'aide de la balance de précision 1 gramme. eesitEs pour la partie tube sont des valeurs esuptur
chaque matériau. La densité qui convient est ahdiss de la saisie des paramétres anthropomorgiqu
La masse du genou (considérée comme ponctuellapesionnée d’entrée du calcul. Elle est déterminée
partir du type de genou décrit dans le questiormaiédical et des données des constructeurs.

Chaque type de pied a une densité et une répartiomasse différentes. Sous I'hypothése que la
répartition de masse est homogéne dans le piedétiqpie modélisé, on cherche a déterminer une tdensi
pour chaque catégorie de pied : les pieds a gomewémne en bois, les pieds articulés et les pi¢anes.

Des mesures de masse et de paramétres anthrogprasgtont été réalisées sur dix pieds. Des pieds de
pointures différentes ont été choisis pour chacqtégorie afin de déterminer I'évolution du modéte e
fonction de la pointure. On calcule, a partir dessanes sur chaque pied, le volume du cylindre (leodé
géomeétrique choisi pour le pied) correspondanhetrodéduit la masse volumique.

Tableau 15 : Masses volumiques obtenues expérimelgment pour différents pieds

Pied Pointurdf Masse (kg) CdG () I(m) c(m) Volum)| Masse Volumique (kg/m3)
Ottobock 1D10| 24 0,346 0,177 0,1y 0,22 0,00065 528
Ottobock 1D10| 27 0,52 0,287 0,19 0,24 0,00087 597
Ottobock 1D10| 29 0,643 0,386 0,21 0,25 0,00104 616
Moyenne 0,00086 580
Ossur Flex Foot 26 0,568 0,319 0,185 0,23 0,00078| 29 7
Ossur Flex Foot 27 0,629 0 0,19 0,24 0,00087 722
Moyenne 0,00082 726
Ottobock 1C40| 26 0,638 0,284 0,185 0,24 0,00085 752
Ottobock 1C40| 28 0,676 0,321 0,21 0,25 0,00104 647
Moyenne 0,00095 700
SACH 23 0,375 0,182 0,171 0,195 0,00051 729
Articulé 26 0,651 0,319 0,19 0,225 0,00076 850
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La validation de cette méthode est présentée aithd.

2.2

L’étape précédente nous a permis de connaitreddéiggodu centre de gravité de chaque segment
dans un repere local lié a chaque segment (voexantV). Pour accéder a la position du centre deitgr
dans le repére global de mesure, il faut connkitpesition du repere local a chaque instant damepere

global. Cette détermination nécessite donc unageadlu modéle géométrique sur le modéle biomécaniqu

Calcul des champs d’accélération des segments

défini pour I'analyse de la cinématique.

2.2.1

Le plus simple est dassimiler pour chaque segmentepére principal d'inertie au repére
anatomique défini pour le modéle biomécanique. Rjaa cette superposition ne soit pas démontrée, la

plupart des études font cette hypothése (Dumads 20@4). LaFigure 10définit le recalage entre les deux

Recalage du modéle géométrique sur le modéle bamuwe

modeéles (détaillé en annexe V).

Figure 10 : Position des marqueurs, des repéres guees et des modéles associés aux segments en
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Pour chaque segment p (p=1 a 5) la démarche estlalsuivante :

On calcule le repére propre (repere anatomiquendésau repere principal d’inertie) du segment a
chaque instant i Rp(i). On calcule la matrice denbgéne de passageokdi) entre le repére vicon de
référence et le repére propre a chaque instaneffentue le changement de repére du repére Rplevers

repére Ro du point Gp centre de gravité du segment
O0GH() sy = Taord ) *OPGHk,

2272 Calcul des accélérations des centres de gravité

A partir de la détermination du vecteur positionGl@our chaque segment dans le repere global, on
peut obtenir la vitesse et I'accélération danef@re global du centre de gravité G.

Pour cela, on doit dériver les coordonnées de GisNwons vu au chapitre 2 § 1.3.2 les différentes
méthodes de filtrage et de dérivation numériquemPees méthodes, la plus utilisée dans la littéeatur
les calculs de dynamique inverse est le filtragefitiee passe bas récursif de Butterworth et lawvaddion
par différences finies centrées. Nous utiliseroaasdnotre étude un filtrage par filtre de Buttetvor

récursif du 4™ ordre avec une fréquence de coupure de 5 Hz.

La technique de dérivation choisie est une déowgiar différences finies centrées d'ordre 4 :

F = Fioat =8Fi 10 +8Fi1q — Fiuou
12dt

On précise que pour ne pas perdre les valeurs li¢t éé de fin de tableaux, on calcule les deux

premiéres et dernieres dérivées comme suit :

- F, -F
F' = M et R = _n_ nil
dt dt
F,-F F,-F
F21 - 3 1 et 5—11 - n n-2
2dt 2dt

Pour la dérivation double, le signal filtré et dérune premiéere fois selon les méthodes précédentes
est de nouveau filtré avant la seconde dérivaioad les mémes méthodes).
La validation du calcul de I'accélération d’'un piorar cette méthode a été effectuée et est présenté

au chapitre 4.

2.2.3 Calcul des vitesses anqulaires

Pour le calcul de la vitesse angulaire, nous avonau chapitre 2 que deux méthodes peuvent étre
utilisées. Dans cette étude, nous avons utilighdthode utilisant les matrices homogénes préseetées

annexe Il
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La dérivation de la matrice homogéne est obtenuemaliquant la technique décrite pour les

coordonnées de G a chaque membre de la matricegeomo

2.3 Calcul des torseurs d’actions mécaniques au sol éans les articulations

2.3.1 Action mécanique de contact du sol sur le pied

Si l'action mécanique du sol sur les pieds estdimue a trouver, on doit isoler I'ensemble du

corps.

Le bilan des actions mécaniques appliquées systérae donne :
- Action de la pesanteur sur le systeme

- Action du sol sur les pieds

Le principe fondamental de la dynamique s'écritalo
{DSRO}P ={ pes - S}P+{SOI - S}P
ou {D§°}P est le torseur dynamique du systéme S dans leer&meexercé au point{:pes—» S}P

est le torseur d’action de la pesanteur sur l'etderdu systeme exprimé en P{aol . S}P est le

torseur d'actions mécaniques de contact du sdessystéme exprimé au point P.

Pour notre systéme multicorps rigides, on a
Ro — Ro Ro Ro Ro

{DS }P - {Dtronc}P +{Dba$in}P + {Dcuissel}P +{DcuisseC}P t..
Ro Ro Ro Ro

{DjambeD}p + {Djambeﬁ}p + {DpiedD}p + {D piedG}p

Pour chaque segment :

(o) :{ mT(G /Ro) }

5(S /Ro,P) = (S /R,G,) + PG OmT (G, / Ro)

et
5STRaG) :{dU(S éf\)osGi)i|

o(S/RaG)=1(S,G)QS/R9

De méme :

{pes- s}.={pes- trond,+ pes - bassin},+ pes - cuisseD,+ pes- cuisseG, +...
{pesa jambe[}P+{pesﬂ jambeqp+{pesa piedD}P+{pesﬂ piedG}P
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A partir des méthodes présentées aux paragrapéesdants, on dispose de I'ensemble des données
nécessaires au calcul du torseur dynamique etrdaund’action de la pesanteur sur chaque segrEant.
écrivant le principe fondamental au point C (ced&gression), on pourra alors calculer le torséagtion
mécanique du sol sur le systeme exercé au cenpredsion.

La comparaison de ce torseur avec celui mesurdepaplateformes de force nous permettra de

valider notre méthode de calcul.

2.3.2 Action mécanique intersegmentaire

L'intérét de I'étude des torseurs intersegmentarésé montré au chapitre 2 au § 2.1. Les segments
du modele sont articulés entre eux. Dans cettéepdet|'étude, les inconnues sont les actions éesrpar
les segments les uns sur les autres. Pour caleslerctions mécaniques dans les articulationssale la
partie du systéme sous-jacente a [larticulation. ®alise ainsi une section virtuelle au niveau de

l'articulation concernée.

Par exemple pour la chevilld&ifure 1), on isole le pied seul. Le bilan d’actions mégaes
contient I'action mécanique de la pesanteur synidd (résultante Fpoids exercé au centre de gr@)ité
I'action mécanique de contact du sol sur le piédyltante Fcontact et moment Ccontact exercésrdrece
de pression) et I'action mécanique intersegmeniercée par la jambe sur le pied (résultante Fj->p

moment Mj->p exercé au centre de la cheville Cc).

Cecontact

Fcontact

@ G pied
L

Plateau de force
l Centre de

Pression
Fpoids
Figure 11: Schéma représentant les actions mécaniegl extérieures s'exercant sur le pied isolé
L’application du principe fondamental de la dynamdgécrit en Cc centre de la cheville donne

. Ro
alors : {Dpied

J. ={pes- pied}. sl - pied}., +{jambe . pied},,

On peut calculer le torseur dynamique et le torsieufaction de la pesanteur sur le pied exprimés
au centre de la cheville & partir des méthodestdéau paragraphe précédent. L'action du solespidd
est donnée par la mesure grace a la plateformerde. fL’action mécanique intersegmentaire de lebfam
sur le pied peut étre interprétée comme l'actionexerce au sein de l'articulation. On I'exprirae
centre de l'articulation.

Pour les autres articulations, on utilise la mémmarche en isolant successivement les segments et

en utilisant le torseur d’action intersegmentaaksglé pour le segment précédent.
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3 Protocole et outils de traitement

3.1 Protocole

3.1.1 Salle

Toutes les mesures réalisées au cours de cette dmésté effectuées au Centre d’Etudes et de
Recherche pour I'Appareillage des Handicapés (Argafe Créteil). Pour cela, une salle a été entiémém
dédiée a l'installation d'un laboratoire d'analyd® la marche. Cette implantation présentait I'aagetde
pouvoir examiner les patients au cours de leurdtat®on au centre d’appareillage. Eigure 12montre
la salle au moment des mesures effectuées poarthéte. La longueur de la salle est 9 m et l&larg m
environ. Cet espace est suffisant pour permetiéiearrage et I'arrét de la marche en dehors derla de
mesure qui représente un volume d’environ 2.5m*®17/&m. Une fosse au centre de la salle a permis
d’installer les plateformes de force sous le nivéatwsol. Un couvercle de bois recouvert de moqueate

comme I'ensemble de la salle permet de dissim@smptateformes au sujet. Les plateformes sont éspac

de 0.2m.

Figure 12 : Photo de la salle d’analyse du mouvemen

3.1.2 Matériel

Le matériel installé dans la salle était composéndsystéme optoélectronique VICON® a 12
caméras infrarouges. Parmi ces 12 caméras, 6 €thisrcaméras de taille normalégure 13 disposées

autour de la salle de mesure sur des supports m@ia6 étaient des minis camér&sgure 13. Ces
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derniéres étaient placées sur le sol autour derla de mesure pour faciliter la capture des 6 neancgu
placés sur le pied. Ce dispositif assurait quesBenble des marqueurs soit vu par au moins 2 cartwtras

au long de la marche.

Figure 13 : Photos des deux types de caméras uiles

Deux plateformes de force AMTI® a jauges de défdiona étaient implantées dans la fosse et
permettaient d’enregistrer le torseur d’actions amégues exercées par le pied sur la plateforme.
Deux caméras vidéo numériques étaient placéesceeetade profil pour enregistrer les différents

passages du sujet.

3.1.3 Déroulement de I'examen

L’'examen débutait par un questionnaire différefarsgu’il s'agisse d’un sujet sain ou amputé. Les
sujets amputés étaient systématiquement examinédepeédecin du CERAH et un questionnaire
spécifique destiné a analyser leur niveau d’aétivéur état de santé et la constitution de lepaapllage
était rempli. Le questionnaire utilisé est reprodui annexe V. On demandait alors au sujet de igéqu
d’un short et d’'un Tshirt permettant d’atteindre tifférents points anatomiques a palper. Le poéode
mesure des données anthropométriqgues débutait @akexs une mesure a 'aide d’'un métre ruban des
différentes grandeurs définies en annexe V.

Le sujet était alors équipé des marqueurs anat@wmigur le tronc et le bassin et des marqueurs
anatomiques et des ancillaires sur le membre efédroit. Une premiere acquisition en positiorigtee
avait pour but d'obtenir la position des différesegments dans cette position de référence et dereme
simultanément les coordonnées des marqueurs agiesneét des marqueurs placés sur les ancillaiees. L
méme opération était répétée en équipant cettdefaimbre inférieur gauche sans retirer les el
du coté droit. A l'issue de ces phases d'acquisistatique, les marqueurs anatomiques des segments
équipés d'ancillaires étaient retirés.

La phase suivante avait pour but de déterminezdesdonnées du centre de la téte fémorale dans le

repére bassin. Pour cela, on demandait au sujéectiger 5 mouvements de flexion extension de hanch
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suivis de 5 mouvements d’abduction adduction detiauselon le protocole proposé par Piazza (Piazza e
al. 2001). Ces mouvements étaient plus facileslise® pour les personnes amputées que des moutgemen
de circumduction de hanche. Lorsque I'appui étalisé sur la prothése, un support (type déamhu)ate
permettait a la personne de s’équilibrer pour séalces mouvements.

Enfin, le sujet réalisait des allers-retours jusqoe que 10 de ces allers-retours aient pus étre
enregistrés correctement, c’est-a-dire que chadges git touché chacune des plateformes séparément.
L'obtention de ces 10 allers-retours nécessitait phase d’entrainement plus ou moins longue se®n |

sujets.

3.2 Outil de traitement

Une fois les mesures terminées pour un sujet, dispesions de 14 fichiers Excel® (2 poue chaque
phase statique, 2 pour l'identification des tétadrales et 10 marches) contenant pour chaques#amui
les coordonnées des marqueurs placés sur le sugst données enregistrées par les plateformesrde f
au cours du temps. Pour traiter ces données, grgmnme informatique a été développé sous Matlab®.
L'objectif de ce programme était bien slr d’autas@tle traitement et de gagner du temps mais al@ssi
permettre une utilisation conviviale des donnéesmalyse de la marche. Pour cela, deux modulestént é
développés, sous forme d’'interfaces graphiquesalties sans intervenir sur le code.

Ce programme a été développé dans un souci de thermee évolution du protocole. Pour cela, un
fichier texte rempli par I'utilisateur déclare ldgférents segments et articulations étudiés ehtams des
marqueurs associés a chaque segment.

Ce programme a été utilisé par plusieurs persoandsaboratoire de Biomécanique et au CERAH.

Un organigramme du programme et une notice d'atiti& sont disponibles.

3.2.1 Module de traitement des données

Les objectifs de ce module sont :

- I'entrée des données cliniques et anthropométriques

- le calcul de la cinématique et de la dynamique pgbague marche
- la suppression de certains graphes visuellementzaiie

- le calcul des moyennes pour les différentes courbes

- le calcul des paramétres a partir des courbes megen
Les calculs peuvent étre effectués sur un sujatrogroupe de sujets. L'utilisateur peut choisir les

graphes gu'il veut afficher et la gestion de lapepsion des graphes se fait par simple clic sucdeirbes

concernées.
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-} [ANALYSE de la MARCHE - Héléne Goujon - LEM
PATIENT CALCUL BASEDE DONNEES GRAPHES PARAMETRES

Patient: 8321

genouDfr genoubsag genouGrot Sélection:

2 &0
10 ; | i
A

0 # oW précédente

0 W marchet |
3 LR T marches a3l suivante

0 e ' ¢ .

0 50 100 0 50 100 0 50 100| réinitialiser

rafraichir

& valider

genouDrot genousHr

Actions:

GRAPHES DYNAMIQUES

GRAPHES CINEMATIQUES

E
50 100
SUPPRIMER COURBE
hancheDfr hancheDsag hanchetrot
10 &0 2
i, :
E
2 )
o
By
hancheGir hancheGsag
15 0

Figure 14 : Fenétre de traitement des données du fient

3.2.2 Module de visualisation des graphes

Les objectifs de ce module sont :

la visualisation des graphes (ensemble des courg&gnne avec ou sans écart type) par
sélection dans une liste

la superposition de graphe de patients différents

la superposition sur le graphe d’un corridor chpégi l'utilisateur

la mise en forme des images

I'enregistrement des graphes au format image
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) ANALYSE de la MARCHE g@

ATIENT EDITION EXPORTER OPTIONS

Patient: $321
coté amputé:  gauche
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Figure 15 : Fenétre d'affichage des graphes

4 Synthése

A lissue de cette premiére partie du travail, nalisposons d'un protocole et des outils de
traitement associés pour exploiter les donnéestuita du travail consistait donc naturellement Bdea

I'ensemble des ces méthodes avant des les appéquregchantillon de sujets et de patients
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Chapitre 4  Travail personnel : Evaluation du protocole

L’évaluation du protocole de mesure est essentle définir son domaine d'utilisation. Comme
nous l'avons vu au chapitre 1, cette évaluation &oe réalisée en terme de précision et de réjfitdates
résultats de I'analyse cinématique et dynamique.

La premiére partie de cette évaluation concermalege cinématique. La précision de cette analyse
est limitée par différentes sources d’erreurs tTiu chapitre 1 § 2.3.1. Une évaluation de ligriice de
chacune d’elle sur la précision de I'analyse cinéqne est proposée dans cette partie.

La deuxiéme partie du chapitre est consacrée alliétion de la précision de I'analyse dynamique.
Les incertitudes potentielles présentées au cleadif 2.2 sont quantifiées.

Enfin, la derniére partie présente le protocolerélgétabilité mis en place pour caractériser la

dispersion intra individuelle.

1 Précision des calculs de cinématique

1.1 Introduction

L’'analyse du mouvement tridimensionnelle néces$itedétermination de la position et de
I'orientation de repéres considérés rigidement $iés segments osseux. Cette détermination est&éal
dans notre protocole par la reconstruction, a ohaggtant, de la position tridimensionnelle de marqs
liés a la surface des segments corporels parrfirédiaire du systéme de mesure optoélectroniquen@ic
Les résultats seront donc soumis aux incertitudanesure du systéme de capture du mouvement ehau n
respect de I'hypothese de rigidité du aux mouvemdatla peau par rapport a I'os. De plus, pourlegsie
résultats obtenus soient interprétables cliniquémérest nécessaire d'établir un lien entre legéres
utilisés pour suivre le mouvement des segmentoarsdu temps et des points anatomiques de I'ag. Po
cela, un certain nombre de reliefs anatomiquesetbi@tre identifiés par palpation ou par déternomat
fonctionnelle (voir chapitre 1 § 2.2). Les incenties d’identification de ces reliefs vont égalemsmt
propager dans les calculs de cinématique et lif@tBabilité des résultats.

Les méthodes d’évaluation de I'ensemble de cegtihaies proposées dans la littérature ont été
décrites au chapitre 1 § 2.3. Les différents réslbbtenus montrent qu'’il est indispensable dentifiex
ces incertitudes pour chaque protocole de mesuseemiplace. Dans cette partie, nous allons donc
présenter successivement les méthodes retenuedepuigsultats obtenus pour le protocole décrit au

chapitre 3.

1.2 Matériel et méthodes

Dans ce paragraphe, les méthodes choisies poueréed souces d’incertitues sont exposées. Les

résultats seront donnés au § 1.3 de ce chapitre.
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1.2.1 Estimation de l'incertitude de mesure sur la pasitd’'un marqueur isolé

Nous avons vu au chapitre 1 paragraphe 2.3.3 gwalliation de la précision d’'un systeme de
mesure pour une mesure donnée nécessitait la ssanae d’'une valeur de référence. Dans le castoe no
application, nous cherchons a mesurer les coordsnte marqueurs isolés. Cependant, nous ne disposon
pas d’'un systéeme capable de nous fournir les cootlEs d’'un marqueur placé dans le volume de mesure
avec une précision supérieure au systéme a évalaas. allons donc utilisé la méthode proposée pard&
(Ehara et al. 1995; Ehara et al. 1997) qui consistdliser une distance connue entre deux margusaur
déterminer l'incertitude sur chaque marqueur.

Les deux matériels utilisés sont des batons enlTefTT2) comportant deux marqueurs a chaque
extrémité de la barre du T. La distance entre #res des marqueurs a été mesurée a l'aide d'une
machine a mesurer tridimensionnelle. La précisorette machine est inférieure a 5 microns.

Les caractéristiqgues des deux béatons sont lesrgas/a

Tableau 16 : Caractéristiques des objets de référen utilisés pour I'évaluation de la précision

Distance entre les centres dd3iametre des marqueurs (en
margueurs (en mm) mm)

Tl 114.20 14 mm

T2 225.72 14 mm

Les objets T1 et T2 ont été déplacés dans I'ensedibivolume de mesure a deux reprises chacun
des jours différents pendant un intervalle de ferde 100 secondes. Pour chaque essai, on peulecdic
distance entre les deux marqueurs a chaque irssiargnviron 5000 distances. Connaissant la valaie
de cette distance (valeur de référence), on cal@édart Ei entre la distance mesurée et la digamaie
pour les i mesures. On peut alors déterminer laemog Mj(Ei) et I'écart typej(Ei) de cet écart pour les |
essais. Le maximum de ces deux valeurs sur I'erlseti@s essais nous fournit une estimation de lerre
systématique E et de I'erreur aléatoire U de medimee distance par notre systeme de mesure dans le
volume de mesure utilisé pour les analyses cinéonedi Or, I'incertitude sur la mesure d’une distadc
entre deux marqueurs comporte les incertitudeslasumesure d’'un marqueur isolé pour chacun des

marqueurs utilisés p1l et p2.
Eq :Epl + Ep2
2 _ 2 2
U d — U pl +U p2
On en déduit les erreurs systématique et aléagoirta mesure de la position d'un marqueur isolé :

E
E =

—d
P2
u
U =—4
)

Les résultats pour notre systéme de mesure sonédau paragraphe 1.3.1 du présent chapitre.
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1.2.2 Estimation de la répétabilité du placement des tgoamatomiques

L'estimation de lincertitude sur la position desimts anatomiques est plus difficile pour deux
raisons. Tout d’abord, I'obtention d’une valeurrééérence de la position 3D de ces points anatasiqu
nécessite I'acces a la géométrie de la structigeuss. In vivo, seules les techniques radiographigous
permettent de connaitre cette géométrie, aveadddgmes liés a l'irradiation des sujets que aalglique.

De plus, méme avec cette géométrie, la détermmalione valeur de référence reste ambiguée. Em effe
les reliefs palpés sont des surfaces anatomiqletiveenent larges et incurvés et non des pointsrelis
clairement identifiables. Pour ces deux raisorsstimation de l'incertitude sur la position desn®i
anatomiques palpés se limitent, dans la littératufétude de la répétabilité du placement depo@sts sur

la peau (Della Croce et al. 1999), (Rabuffetti et2802)). Seule la détermination du centre deéte t
fémorale fait exception, puisque I'étude de Leadlieiardini et al. 1999) compare les coordonnéesetie-

ci dans le repere bassin pour différentes méthddedétermination avec des coordonnées de référence

obtenues a partir de deux stéréoradiographies.

Dans notre protocole, nous utilisons des marquenités sur les reliefs anatomiques des membres
inférieurs, du bassin et du tronc (voir annexe. INpus utilisons également la méthode fonctionnelle
décrite par Leardini (Leardini et al. 1999) poutedéiner le centre de la téte fémorale dans lerespé

bassin.

Notre étude sur la position des points anatomiquesmporté plusieurs étapes :

a) Validation de la méthode fonctionnelle sur difiibexpérimental en estimant l'incertitude sur la
position du centre d’'une rotule

b) Estimation de l'incertitude sur la position dentre de la téte fémorale dans le repére bassim déf
par les marqueurs externes

c) Estimation de la répétabilité sur la positios derqueurs anatomiques des membres inférieurs

Etape a) :

Pour valider la méthode fonctionnelle, nous avadilsé@ un dispositif expérimental du méme type
gue celui proposé par Piazza (Piazza et al. 2@ Jlispositif comporte une liaison rotule mécaniguee
une barre métallique représentant le fémur et ppat représentant le basskigure 16. Sur le support 3
marqueurs sont placés a des distances cohérereseles existantes entre les points anatomiques d
bassin. Sur la barre, I'ancillaire fémur décritcdapitre 3 est fixé rigidement. Les coordonnéesehire
de la rotule dans le repere support sont évalug¢€9a85,3] a I'aide d’'un pied a coulisse. Comfeeu de

la forme du montage, I'erreur de mesure est dei@du millimétre.
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Figure 16 : Dispositif expérimental utilisé pour lavalidation de la détermination du centre de la
téte fémorale

Le dispositif est ensuite utilisé dans le volume rdesure défini par le protocole. La barre est
manceuvrée de fagon a représenter des mouvemendsnanes du fémur par rapport au bassin. Pour
évaluer l'influence des mouvements réalisés, 18ies®nt réalisés avec 10 mouvements de circunaducti
par essai et 10 essais avec 10 mouvements derflextension suivis de 10 mouvements d’abduction-
adduction par essai.

Pour chaque essai, le centre de la rotule estni@i&rdans le repére bassin par la méthode décrite
par Leardini (Leardini et al. 1999). L'écart enkes coordonnées calculées et les coordonnées dhéeri
est alors obtenu pour les 20 essais. La distartce kencentre calculé et le centre théorique detlale est
également recherchée. On peut alors comparer l@mmeyet I'écart type obtenus pour les deux séees d
mouvement. On peut également caractériser parraesieurs la performance de la méthode fonctionnelle

dans ce cas idéal ol seules les incertitudes darends systeme optoélectronique interviennent.

Etape b) :

Cette étape nécessite l'acces a la géométrie @ss&amur I'obtenir, nous avons utilisé les
stéréoradiographies de 11 sujets amputés. Cesisatiet été radiographiés dans le cadre d’'une &ude
la reconstruction géométrique du moignon (LansadeFmdé 2005). Le systeme de radiographie utiksé e
le systtme EOS® (collaboration Biospace-LBM-Labairat d'Imagerie et d’Orthopédie de Montréal). Il
s’agit d'un systeme de stéréoradiographie caraégrar un systeme de balayage vertical et unesiioui
simultanée de deux radiographies orthogonales. dwestages de ce systéme sont la faible dose
d’irradiation (détecteurs gazeux basés sur lesatraxde Georges Charpak), la possibilité de réalesr
radiographies en position érigée sous charge, dailpiité d’obtenir des modélisations tridimensieles
en appliqguant des méthodes de reconstruction 3[artr gle stéréoradiographies. Ces 11 sujets ont
également participé a une analyse de la marchelaywotocole décrit au chapitre 3. Les caraciérss

de ces sujets sont présentées dafsltdeau 17
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Tableau 17 : Caractéristiques des sujets pour I'éde sur la précision de détermination du centre
de la téte fémorale

N° sujet Age Taille Poids cote Niveau
d’amputation | d'amputation

S28 39 156 49 G Tiers inférieur
S25 48 156 52 G Tiers moyen
S30 54 165 52 G Tiers inférieur
S40 48 156 50 D Tiers inférieur
S41 67 171 78 G Tiers inférieur
S27 46 174 71 G Tiers inférieur
S36 28 183 80 G Tiers inférieur
S37 37 165 49 D Tiers inférieur
S34 59 171 65 D Tiers inférieur
S29 37 188 105 D Tiers moyen
S35 57 179 105 D Tiers inférieur

Pour les 11 amputés, le protocole de stéréoragib@raomportait 3 paires de clichés téte au pied.
De plus, le médecin placgait sur le patient avanixdeées prises de radiographies des marqueurs radio
opaques sur les 3 points anatomiques suivantiegfliaques antéro-supérieures, épine iliaqueépmst
supérieure droite. Le méme médecin procédait acepiant de ces marqueurs lors des analyses de la
marche mais aucune marque ne permettait le reptatemies marqueurs strictement aux mémes
emplacements.

Les techniques de reconstruction 3D développéedBM et au LIO nous permettaient par
l'intermédiaire du logiciel Idefx® de reconstruir@a position tridimensionnelle des marqueurs radio
opaques placés sur le patient ainsi que des catdstetes fémorales dans le repére de mesure EDS.
obtenir le centre de chaque téte fémorale, unerspb@rfaite dont on peut faire varier le diamétse e
positionnée manuellement sur les deux clichésdageofil. La précision de la position du centrelaééte
fémorale reconstruite a été établie par Baudoiud@Ba et al. 2006) (moyenne : 1.3 mm, 2RMS : 2.9,mm

maximum : 3.5 mm).

Nous pouvons déduire de ces données la positiaretue de la téte fémorale dans le repéere bassin
construit & partir des marqueurs externes pourughagjet deux fois (lors des deux prises radiodgaes
ou les marqueurs externes ont été replacés). Omgpdonc évaluer I'impact de I'erreur de replacenus
billes sur le bassin sur la précision de la déteation du centre de la téte fémorale. A partir dimsnées
d’analyse de la marche de chacun des sujets, muops également calculer la position des centess d
deux tétes fémorales dans le repére bassin obtametir des mouvements de flexion et abductiamisé
au chapitre 3 capturés par le systeme de mesucéleptronique. Il est alors possible de comparer le
résultats obtenus par les deux moyens de mesémdsidiographie et systéeme optoélectronique)eCett
comparaison a déja été effectuée par Leardini ¢(lieiaet al. 2005). Cependant, il existe deux ddfares
majeures entre notre travail et I'étude présentgd_pardini. Premiérement, dans le cas de Leantlimiy
a pas de replacement des marqueurs du bassinestteux examens (radiographigue et de marchey alor

gue dans notre étude les marqueurs du bassin smicés manuellement sans aide visuelle.
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Deuxiémement, I'étude de Leardini porte sur destsugsymptomatiques. Notre étude va donc permettre
de comparer ses résultats avec ceux obtenus psusugigs pathologiques dont 'amplitude de mouveémen

est limitée.

Etape c) :

Cette étape reprend une partie du protocole propasBella Croce (Della Croce et al. 1999). Deux
sujets sains féminins (27 ans, 1.70m, 65 kg etn@?2 h65m, 60 kg) ont été équipés des ancillaéssuf,
tibia et pied décrits au chapitre 3 § 1.3 sur unmbre inférieur. Pour chacun de ces sujets, un méme
opérateur a repéré a l'aide de marqueurs les tpaimatomiques suivants : téte du premier métetarsi
téte du cinquiéeme métatarsien, bord supérieur doaméum, malléole médiale, malléole latérale,
épicondyle médial, épicondyle latéral. Cette opénaest réalisée 6 fois sur chaque sujet sansitrdiza
ancillaires utilisés comme référence fixe. Le systede mesure optoélectronique nous fournit
simultanément les coordonnées des 7 marqueursnaigais et des marqueurs présents sur les andllaire
pendant la durée de I'enregistrement. Le sujettdtamobile, on moyenne ces coordonnées sur toute
'acquisition. On peut alors obtenir la position dbaque marqueur anatomique dans le repére de
I'ancillaire lié au segment corporel corresponddn. calcule alors une position moyenne du marqueur
dans le repere ancillaire sur les 6 poses effestp@el’'opérateur pour chaque sujet. Puis, on taltcart
a chaque pose entre les coordonnées du marquiesragtordonnées moyennes dans le repére anciiire.
la répartition de ces écarts est normale, on pstitner I'incertitude sur la position du marqueur pa
2*'écart type de ces écarts.

Pour la répétabilité de la détermination du cedérda téte fémorale, le premier sujet a réaliséo0
le protocole de flexion-abduction de hanche, déarithapitre 3 §3.1.3, 8 jours différents (6 feiptemier
jour, 4 fois le deuxiéme jour, 5 fois le troisiefmeir et une fois chacun des 5 jours restants). @ut p
calculer une position moyenne du centre de laftéteorale dans le repére bassin et I'écart pour whaq
jour de la position calculée par rapport & la pasitnoyenne. L'écart type de ces écarts est akicul@ et
la normalité de la répartition des écarts est ¢edtés résultats seront comparés a ceux obtenusgbar
Croce au 82.3.2.

1.2.3 Estimation de l'incertitude sur le calcul des pasis anqulaires des
articulations

Les différentes incertitudes, que nous avons cédsub 'aide des protocoles précédents, vont se
propager dans les calculs d’analyse cinématiquer. €adier leur propagation, nous proposons laation
d’'une méthode de Monte Carlo. Cette méthode censissimuler numériquement les incertitudes sous
forme de bruit de mesure en entrée du programmeaitement et d’analyser les résultats de sortie du
programme pour quantifier I'effet de ces incertégadPour appliquer cette méthode, il faut défimiump
chaque incertitude un bruit de mesure. Pour défainature du bruit, il faut étudier la répartitides
incertitudes.
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Pour la position des marqueurs anatomiques, l¢ tioisi intervient en début de traitement pour le
calcul des repéres anatomiques. Si les écartsédéilence sont normalement distribués, on peut hsedé
ces incertitudes par un bruit de mesure gaussigtad’ type I'écart type des écarts obtenus
expérimentalement. Pour tester la normalité d'uiséridution, on peut utiliser le test de ShapirolVi
Pour la position des marqueurs mesurés par lersgstie mesure, le bruit intervient & chaque instent
mesure. Ce bruit est composé d’'une composantensgitiie modélisée par un bruit blanc d’amplitude
I'erreur systématique et une composante aléatoodélisée par un bruit gaussien d'écart type I'erreu
aléatoire.

Pour analyser les conséquences de chaque soungeertitude (placement des marqueurs
anatomiques et mesure), I'enregistrement d’'une earéalisée avec le protocole du chapitre 3 82 Ef@
utilisé (sujet féminin 27 ans, 1.7m, 65 kg). 50fFrations ont été réalisées avec a chaque foiscafiph
d’'une erreur différente sur les mesuresHigure 17représente schématiquement I'opération réalisée po
une itération pour appliquer I'erreur aléatoire shstéme de mesure sur les marqueurs des ancillaires
utilisés pour suivre le mouvement des articulatiagbestte opération est réalisée a chaque acquisiion
contraire, I'erreur de placement des marqueursoarigties n’est modélisée qu’une fois pour chaque
itération au niveau du fichier d’acquisition statiq

Application du bruit au tripode du segment sus-jce

o,

Transformation
Transformation géométr_ique
géométrique caractérisant la
caractérisant la pos!tion c!e
position de I"articulation
I"articulation aprés _application

® du bruit de
mesure
@ \
[ J

Application du bruit au tripode du segment sousiac

Figure 17 : Exemple d'application de I'erreur aléabire du systeme de mesure

On obtient donc 500 courbes pour chaque articuatochaque plan de I'espace. On échantillonne
I'ensemble des courbes tous les 2 % du cycle deheaPour les 50 instants d’échantillonnage duegycl
on calcule la moyenne, I'écart type et le maximues 800 points obtenus. Pour chaque articulation et
chaque plan, si on vérifie qu'en chacun des instale I'échantillonnage, on observe une répartition
normale de I'échantillon de 500 points, on peutsldiliser la mesure de deux écarts types pountifisa
l'incertitude sur I'angle au cours du cycle. L'imitude globale sur I'ensemble du cycle sera alers

maximum de ces valeurs.
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1.2.4 Estimation des mouvements de I'ancillaire par rap@o’os

Les mouvements des segments osseux sont captimikea’ancillaires, décrits au chapitre 3 §1.3,
maintenus sur le segment corporel le plus rigideémpessible au cours du mouvement. Cependant, des
mouvements de la peau et des tissus mous par tappos ont lieu au cours de la marche (Leardirale
2005). Ces artéfacts vont influencer les résuliatd’analyse de la marche. Il est donc importantede
guantifier. Une étude portant sur le mouvementathesilaires tibia et fémur par rapport a I'os awrsode
la flexion du genou a été menée par Ingrid Sud(Riftihoff et al. 2006) au sein du laboratoire. Cétitiele
a permis la comparaison de nos ancillaires aveg déarit par Ganjika (Ganjikia et al. 2000) et Mari
(Marin et al. 1999; Marin 2000). Pour mener cetmparaison, Sudhoff utilise le systeme de
stéréoradiographie EOS décrit précédemment. 18ss{figpour chaque ancillaire) ont été radiograpbiés
fois. 4 paires de radios correspondaient a 4 positde flexion de genou différentes comprises dhié
70°. Pour tester l'influence de la marche sur laitité de I'ancillaire, chaque sujet réalisait enavi 50
cycles de marche avant une nouvelle acquisitiomgem extension. Pour chaque position du genou, les
repéres liés aux ancillaires et les reperes osseient calculés a partir des reconstructions Zilisées a
partir des images radiographiques. Entre chaguiégodu genou, Sudhoff donne la variation de posit
de l'ancillaire par rapport a I'os sous-jacent éxggr dans le repére osseux. La principale limitecelte
étude est que l'analyse est statique, ce qui magiquas de prendre en compte les phénoménes deehoc
de contractions musculaires auxquels on peut s@rtependant la marche. Les principaux résultats de

cette étude seront présentés au 81.3.4.

1.3 Résultats et discussion

Les paragraphes suivants donnent les résultatsnmitg application en utilisant les méthodes du §

1.2 et les compare a la littérature.

1.31 Estimation de I'incertitude de mesure sur la pasitd’'un marqueur isolé

En utilisant la méthode décrite au paragraphe 12 fdrésent chapitre, on obtient une incertitude su
la mesure d’'une distance égale a | = E+2U=0.56-8580it 2.46 mm.

L'erreur systématique sur la mesure de la posittm marqueur isolé est 0.23 mm et I'erreur
aléatoire sur la mesure de la position d'un margisaié est 0.67mm soit une incertitude globalel d&

mm.

Les ordres de grandeurs des erreurs systématiqudéatoire sur la mesure d'une distance
correspondent & ceux trouvés dans la littératuhargE et al. 1997; Richards 1999). Della Croce ¢@Dell
Croce and Cappozzo 2000) donne ces erreurs sussiiop d’'un point pour chaque coordonnée. Sur
'ensemble des coordonnées l'erreur systématiqtieaaprise entre 1.2 et 3.3 mm et I'erreur aléatoir

entre 0.1 et 1.7 mm. Nous obtenons des valeurs fplbkes surtout pour I'erreur systématique. Cette
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divergence peut provenir de la différence au nivdaumatériel utilisé. Della Croce n’utilise que "eu

caméras. Le systeme ne dispose donc pas d'infemsatedondantes pour améliorer la précision de la
reconstruction de la position des marqueurs. Finefd, la variabilité des valeurs fournies dans la
littérature montre la nécessité d'évaluer spécifigant ces erreurs dans les conditions expérimentale
propres a chaque protocole (nombre de camérasmeolle mesure, objet de contréle de dimensions

proches de celles des objets utilisés pour la regsur

1.3.2 Estimation de I'incertitude de placement sur laipos des points
anatomiques

Etape a) : Validation de la méthode fonctionnelle

Le tableau suivant résume les résultats pour lagentre les coordonnées calculées a l'aide de la
méthode fonctionnelle et les coordonnées mesuréeged a coulisse sur le dispositif présenté a1
La répartition des écarts a la référence est nerpalir les coordonnées suivant les trois axes wliecde

la rotule dans le repére support.

Tableau 18 : Ecart par rapport a la référence desaordonnées du centre de la rotule exprimée
dans le repére support

Mouvements Ecart par rapparXsupport Ysupport Zsupport 3D
a la référence (distance 3§
I'origine)
Circumduction | Moyenne (mm) -0,3 3,2 -1,1 2,6
Ecart type (mm) 0,9 4.8 1,2 2,2
Flexion —| Moyenne (mm) 0,1 -4,9 -1,1 3,6
abduction Ecart type (mm) 1,2 4,8 1,6 2,1

Les résultats obtenus par Piazza (Piazza et al)2Gths une étude de méme nature sont cohérents
avec les ordres de grandeurs des erreurs. Poordegements de flexion-abduction, il obtient uneserr
de 4.4 mm +/- 0.2 mm. Il n'observe pas de difféeemsignificative associée a une modification du
mouvement par contre le fait de limiter 'amplitudboutit a une erreur de 9.1 +/- 1.5 mm pour le
mouvement de circumduction d’amplitude 15°. Il nd&s erreurs plus importantes suivant la direction
verticale. Nos résultats montrent la méme tendavee une erreur moyenne et un écart type nettement
plus importants suivant 'axe Y perpendiculairesapport. Les résultats de cette analyse nous pemhet
de valider le calcul du centre de la rotule pamkthode fonctionnelle avec une distance maximdée a

position théorique inférieure a 6.5 mm sur I'enskendes 20 séries de mesure effectuées.

Etape b) : Estimation de I'incertitude sur la positdu centre de la téte fémorale obtenue par la
méthode fonctionnelle

Dans un premier temps, on cherche a évaluer I'éeas la détermination de la position du centre de
la téte fémorale entre deux acquisitions radiogoams avec replacement des marqueurs bassin (voir
protocole du § 1.2.2)
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La position du centre de la téte fémorale dangp&ne bassin calculé a partir des billes externes a
été obtenue pour chaque sujet et pour les deuaspddr clichés ou ces billes ont été replacéesatt'éatre

les deux positions est alors calculé. Le tableawnddes valeurs maximales et minimales sur lesujetss
pour chaque coordonnée de cet écart.

Tableau 19 : Ecart minimum et maximum des coordonngs de la téte fémorale entre deux paires

de radios
Ecart entre les deuxX téte dans repéreY téte dans repéreZ téte dans repére
paires de radios (mm)| bassin bassin bassin
Maximum 28,3 39,9 27,0
Minimum -36,3 -27,1 -18,7

L’erreur de reconstruction a été évaluée a 3.5 mmaximum. Il apparait donc que les écarts sont
dus au repositionnement des billes sur le bassire des deux vues. Ceci montre qu'il est essentiel
d’apporter un soin particulier au placement desgueurs anatomiques. Ces écarts peuvent paraigre tré
important. Cependant, il faut noter que certaingepts avaient une corpulence importante au nivsau

'abdomen, d'autres présentaient des bassins fixtuCes circonstances rendent lidentification des
reperes osseux parfois tres difficiles.

Le tableau suivant synthétise les résultats degséeatre les coordonnées de la téte fémorale
obtenus dans le repére bassin (marqueurs extgrae&) stéréoradiographie et la reconstruction 3Del
part et par le systéeme optoélectronique et la na&thfonctionnelle d'autre part avec replacement des
marqueurs bassin entre les deux acquisitions. apsemier cas, les données proviennent du systeme
EOS alors que dans l'autre, elles sont fourniesegogysteme Vicon.

Tableau 20 : Ecart entre les coordonnées des tétfésnorales dans le repére bassin obtenues les
données du systéme EOS avec celles obtenues a paiti systeme Vicon

coté Valeurs en Ecart EOS/vicon Ecart EOS/vicon suivantEcart EOS/vicon
mm suivant Xbassin Ybassin suivant Zbassin
Lésé Moyenne -1,7 19 -2,9
Ecart type 23,8 22,1 37,1
Ecart max 47,8 41,7 74,5
Ecart min -25,5 -27,7 -64,0
Intact Moyenne 9,5 -15,9 9,7
Ecart type 21,4 29,0 23,6
Ecart max 34,8 37,0 45,7
Ecart min -26,0 57,1 -21,6

Ces résultats montrent que les erreurs obtenuésisanéme ordre de grandeur du coté sain et du
cOté lésé (amputé) sauf suivant I'axe Z bassin peguel I'écart type du coté Iésé atteint presquard
Ceci tendrait a confirmer I'hypothése de PiazzaZPa et al. 2001) qui suggere qu'une amplituderdige

entraine une augmentation de lI'erreur sur la mositu centre de la téte fémorale. On peut également
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penser que lors de ces mouvements la prothésegpsser le long du moignon entrainant un effet de
pompage qui met en défaut I'hypothese de rigiditéede fémur résiduel et I'emboiture.

Les écarts maximaux et minimaux entre les deux m®yke mesure sont plus importants que les
écarts entre deux vues. Ces valeurs nous fourmnid$ecertitude globale liée au replacement des
marqueurs et a la méthode fonctionnelle par ragptatmesure sur les clichés radio considéréeoitinee
la référence. Pour la plupart des patients, leg®sant du méme ordre de grandeur mais supétimsrde
la comparaison des deux méthodes par rapport@maaraison des deux vues. L'utilisation de la mé¢ho
fonctionnelle entraine donc une augmentation dedititude sur la position du centre de la téteoféte.

Les résultats de cette partie complétent ceux dedird (Leardini et al. 1999) obtenus sur 11 sujets
sains. Dans le cas de I'étude de Leardini, lestp@natomiques du repére bassin sont identifidagn
identique au cours de la stéréoradiographie etdedsure optoélectronique. Les valeurs obtenues pou
I'erreur moyenne et I'écart type sont 3.8 (6.1)ant x, 2.5 (5.9) suivant y, -2.1 (3.7) suivant 1£.8 (4.1)
pour la distance au centre du repére bassin.

En conclusion, on voit que la précision du placent&s marqueurs anatomiques est essentielle et
gue la morphologie des patients est un facteurrdé&iant de la précision des mesures que l'on peut

attendre.

Etape c): Estimation de la répétabilité du placem#es marqueurs anatomiques du membre
inférieur
Le tableau suivant résume les résultats obtenusilesant le protocole et les calculs du § 1.2.8st

compare a I'étude proposée par Della Croce (Delte€et al. 1999).

Tableau 21 : Dispersion sur la position des marques anatomiques du membre inférieur dans
les repéres ancillaires pour 6 poses par le mémeépteur sur 2 sujets différents

Os Points Sx (mm) | 2oy (mm) | 20z (mm) 2 o 3D| Della Croce
(mm) (RMS)

Fémur Epycondyle| 16.79 10.02 7.72 10.7 10.0
latéral
Epycondyle | 16.17 8.91 11 9.97 9.8
meédial

Tibia Malléole 3.4 9.98 6.59 9.7 7.4
latérale
Malléole 4.41 8.67 7.95 9.06 6.7
meédiale

Pied Calcanéum 5.33 2.44 4.44 3.18 10.3
Premier 9.54 7.41 5.72 7.5 8
métatarsien
Cinquiéme | 7.29 3.97 6.18 3.51 6.8
meétatarsien
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Tableau 22 : Dispersion sur la détermination de Iposition du centre de la téte fémorale pour
des acquisitions réalisés le méme jour ou des jouddférents

2*écart type des$ x (mm) y (mm) z (mm) 3D (mm)
écarts a la

moyenne

Intra jour (jour 1) | 16.39 18.55 23.04 16.39
Inter jour 13.78 20.30 22.32 13.78

Ces résultats permettent de quantifier les errenerme de répétabilité de placement pour chaque
marqueur anatomique. Pour 'ensemble des marqulpsgs, cette erreur est inférieure a 10 mm (2técar
type de I'écart par rapport a la position moyen@dtte erreur est du méme ordre de grandeur peur le
deux sujets examinés. Par contre, elle differenskds points considérés. Les valeurs fournies plaD
Croce (Della Croce et al. 1999) sont les RMS. Ggsetlsions semblent donc supérieures a cellesdesuv
dans notre étude. Par contre, cet auteur ménenégateune étude inter examinateur en analysant la
dispersion pour 6 examinateurs différents. Il m@gine la dispersion est alors nettement supérieure.

Pour la téte fémorale, on obtient une répétaléiiféivalente lorsque les acquisitions sont réalikges
méme jour (sans replacement des marqueurs bassirges jours différents (avec replacement des
marqueurs bassin). Pour ce sujet en particuligsldeement des marqueurs sur le bassin ne préspasai
de difficultés du fait de sa morphologie. Ces r&dsilsont cohérents avec ceux de Mc Dermott (Mco#rm
and Keane 2001). Ce dernier s'intéresse aux vamiiile localisations du centre de la téte fématade 7
sujets sains obtenues a partir 5 enregistrementsodeements de flexion extension et abduction ailstuc
de hanche. Il donne une amplitude moyenne de i@rigbmprise entre 8 et 14 mm pour les trois axes.
L’amplitude maximale pour un sujet étant de 34.7 suivant un des axes.

L’intérét des analyses précédentes est de dispesdonnées quantifiées concernant les incertitudes

de facon a étudier leur répercussion sur les gswh terme de position angulaire des articulation

1.3.3 Estimation de I'incertitude sur le calcul des pasis angqulaires des
articulations

Pour estimer la répercussion des incertitudes mé&tées précédemment, une simulation numérique
a été conduite selon la méthode décrite au paragraj2.3. Le tableau suivant récapitule les édppiss
des bruits gaussiens introduits pour les marguanasomiques lors des 500 phases statiques. Ouluittro
de plus sur I'ensemble des marqueurs au coursetieetjistrement de la marche un bruit gaussien de
moyenne 0.23 mm et d'écart type 0.67 mm pour @mdlerreur de mesure par le systéme

optoélectronique.
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Tableau 23 : écarts types des bruits gaussiens mdidént I'incertitude de positionnement des

différents marqueurs anatomiques

segments Points oX (mm) oy (mm) oz (mm)
Tronc Acromions et T1 5 5 5
Bassin Epine iliaque| 10 10 10
antérosupérieure droite
Epine iliaque| 10 10 10
antérosupérieure gauche
Epine iliaque| 10 10 10
postérosupérieure droite
Féemur Centre de Ila téte25 25
fémorale
Epycondyle latéral 8.5 5 4
Epycondyle médial 8.5 4.5 5.5
Tibia Malléole latérale 2 5 4
Malléole médiale 2.5 4.5 4
Pied Calcanéum 3 2 3
Premier métatarsien 4 2 3
Cinquiéme métatarsien 5 4 3

Le tableau suivant synthétise les résultats pauedttitude sur le calcul des positions angulaites

articulations obtenus a partir de la méthode detM@arlo.

Tableau 24 : Ecart type maximal sur un cycle des itions angulaires des articulations aprés

simulation des incertitudes de mesure

Max(2 SD)| Simulation de [lincertitude de mesuré&imulation de lincertitude de placemgnt
) d’'un marqueur isolé des marqueurs anatomiques
frontal horizontal sagittal frontal horizontal k)]
avtpiedD 1.8 1.8 2.7 4.6 3.6 1.6
avtpiedG 2.0 1.8 2.6 4.7 3.2 1.3
chevilleD 1.8 1.6 2.2 3.0 0.8 2.0
chevilleG 1.8 1.9 2.0 2.1 0.5 1.9
genouD 1.6 1.6 1.6 8.9 9.1 3.2
genouG 1.7 1.9 1.6 9.2 9.0 1.5
hancheD 1.2 1.3 1.3 7.2 7.3 7.9
hancheG 1.3 14 1.3 7.1 6.9 8.3
bassin 0.5 0.5 0.6 7.1 7.2 8.0
tronc 0.6 0.5 1.2 3.2 3.2 7.3

On remarque que la répercussion des incertitudesedire du systeme optoélectronique est trés

faible (inférieure & 3° pour toutes les articulaioet tous les plans). Par contre, lincertitude Isu
placement des marqueurs peut entrainer de fortesgeinces jusqu’a 9° pour le genou dans le plartdto

et horizontal. Ce résultat est cohérent avec lEsuxsdonnées par Piazza (Piazza and Cavanagh. ZD®0)

dernier étudie le couplage entre la rotation axétle flexion du genou. Pour cela, il utilise delispositifs

expérimentaux. L'un ne posséde qu’'un seul degribdeé alors que le second en posséde deux et leur
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rotation principale peut représenter une flexiorgedaou. Il montre que lorsque I'axe de flexionersbné,

on peut interpréter le mouvement du dispositif &eul degré de liberté comme deux rotations (flexdb
rotation axiale) de méme que le mouvement compaséedond dispositif peut apparaitre comme un
mouvement de flexion simple. Ce phénoméne de cgepfgeut entrainer des mouvements apparents
d’amplitude allant jusqu'a 15° au cours de la fbexi Chéze (Chéze 2000) montre que les mouvements
d’abduction-adduction et de rotation interne-extesont plus sensibles au bruit de mesure que le
mouvement de flexion-extension. Della Croce (D€ltace et al. 2005) rapporte également une étude de
Fioretti sur la sensibilité a la variation de dites de I'axe de flexion extension, de 4 méthodes d
détermination de la cinématique du genou. Pour, dedgplique une rotation au repére anatomiquelié
fémur suivant ses trois axes dans un intervalle- @i -10°. Il observe des variations sur les posdi
angulaires du genou pour les 4 méthodes pouvameaite 10° au cours du cycle de marche.

En ce qui concerne l'articulation de hanche, Stg§tagni et al. 2000) étudie la répercussion d’'un
déplacement du centre de la hanche dans un ided&l+/- 30 mm dans les trois directions de I'espa
L’étude montre que cette erreur entraine une vaniatégligeable pour les positions angulaires de la
hanche et du genou dans les trois plans de I'esfiefégieure a 1°) au cours de la marche. Cependant
I'erreur sur la position des points placés sugélgisondyles n’est pas prise en compte.

Finalement, cette partie montre qu'il est nécessdimpporter une attention particuliere a la mise e
place des marqueurs sur les reliefs osseux anatemigt de définir précisément ces reliefs si ort veu
assurer une bonne répétabilité des mesures. Lemx@enens réalisés sur sujets amputés, les masqueur

par conséquent toujours été placés par la mémerpergmédecin de réadaptation).

1.34 Estimation des mouvements de 'ancillaire par rap@o’os

L’ensemble des résultats est présenté dans ladilingrid Studhoff (Stdhoff et al. 2006).

Pour I'ancillaire fémur, la variation de positiongulaire maximale de I'ancillaire par rapport asl'o
entre deux positions de flexion du genou est dé @m®yenne sur les 6 patients examinés) dans te pla
horizontal. Dans le plan sagittal, cette valeur lasitée a 2.8° et dans le plan frontal a 2°. Ptur
translation, on observe des valeurs pouvant atieib mm sur I'axe antéro-postérieur, 7.1 mm saxd’
disto-proximal et 9.2 mm sur I'axe médiolatéral.rdp les 50 cycles de marche la variation de positio
angulaire est limitée & 2.5° dans les trois plara gariation de position linéaire reste infériedr 10 mm
sur les 3 axes. La comparaison avec les autrefainesi montre que, pour les trois systemes, latiai
axiale de I'ancillaire par rapport a I'os est lagpimportante. D’aprés les résultats, notre anallevient
mieux en place que les autres ancillaires apré$Qesycles de marche. Parmi les 3 ancillaires,icelu
présentant les plus grandes mobilités est celugldppé par Marin (Marin et al. 1999). Au contraioa,
observe une translation plus faible de I'ancillgireposé par Ganjikia (Ganjikia et al. 2000) suiv&xe
disto-proximal par rapport aux autres ancillail€ancillaire développé au cours de notre étude afat
le défaut de glisser suivant I'axe de la cuisse ples sujets dont la cuisse a une morphologiediusé. En
effet, notre ancillaire ne s’appuie pas sur 'og’'est maintenu que par serrage sur les partieemade la

cuisse. Au contraire I'ancillaire proposé par Gdajipossede un arc rigide maintenu par serragelesir
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reliefs osseux saillants du genou. L'inconvénieajaur est I'apparition de douleurs chez certaifstsiet
l'impossibilité de poser ce systeme sur I'appaagil des personnes amputées (puisqu’on ne dispase pl
des points d'accroche nécessaires). Pour cettentailsétait impossible d’envisager l'utilisatiore ccet
ancillaire dans notre étude.

Pour l'ancillaire tibia, les valeurs de variatiotils positions angulaires et linéaires maximales par
rapport a I'os étaient (en moyenne sur les 6 iddis) 1° dans le plan frontal, 11° dans le planzontal,
0.6° dans le plan sagittal et 15.3 mm suivant l'amtgropostérieur, 4.0 mm suivant I'axe disto pradiet
10.1 mm suivant I'axe médiolatéral. Aprés les cyale marche, la rotation reste inférieure a 4.92a et
translation inférieure & 6.4 mm sur les trois asnparé aux autres ancillaires, notre ancillaieip plus
mobile pour des flexions importantes (environ 7Q°ancillaire le plus performant est celui propqsar
Ganjikia. On peut penser que ce meilleur résuleagptique par un ensemble plus léger car le priaaps
trois ancillaires tibial est le méme.

Finalement, nos ancillaires obtiennent des résuttamparables aux deux autres ancillaires testés
dans cette étude. Si les mouvements angulairesmaags ancillaires par rapport a I'os restent émdans
les plans sagittal et frontal (inférieur a 2.8° ranyenne sur les 6 patients), dans le plan horizamta
observe des valeurs nettement supérieures avevatlass maximales pour certains individus pouvant
atteindre 15.7° pour I'ancillaire cuisse et 23.8upl’ancillaire jambe. Evidemment, ces valeurstdoés
dépendantes du serrage des bandes velcro et depaotogie du sujet. Ces résultats montrent quain s

particulier doit étre apporté a la mise en placeaeillaires et a la vérification de leur immaili

2 Précision des calculs de dynamique

2.1 Estimation de I'incertitude sur la mesure du torsew d’actions mécanigues du
sol sur le pied

Nous avons vu au chapitre 2 § 1.1 que les évahmfiooposées dans la littérature des incertitudes
sur la mesure du torseur d’actions mécaniques ldausde pied étaient souvent partielles. Les cosaptes
étudiées sont généralement les efforts verticaula gtosition du centre de pression. Pour obten& un
évaluation compléete de l'incertitude sur le torsdlactions mécaniques en statique, nous avons mis e
place un protocole d'analyse des différentes iitades, liées au matériel et & la méthode de mesure
détaillé par Lagarde et Pourchier (Lagarde and dhierr 2006). Un dispositif de mesure adapté pour
'application d’efforts longitudinaux et transvemsaa également été concu. La fidélité (incertitude
aléatoire) et la justesse (erreur systématiqueindtériel ont ainsi été déterminées. La répétakuligté
définie comme la capacité a donner le méme rédigitatde mesurages successifs avec intervention de
I'opérateur (chargement-déchargement de la platefa@an un point) et la reproductivité comme la cagac
a donner un résultat identique dans des conditidfésentes (ici en différents points de la plateie).

Les valeurs de référence pour les masses étaitaniu@s en pesant des cylindres d’acier avec une
balance de précision 1g. Pour les positions desesede pression, la valeur de référence étainabtpar

la mesure par le systéme optoélectronique (unagatusiné permet de placer un marqueur au centee de
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masse calibrée). Pour chaque composante du to®skepgsitions d'application de cette composantedtit

réalisées. Les résultats de I'étude compléte smnimés dans [Eableau 25

Tableau 25 : Résultats de I'étude sur la précisiodes plateformes de force

Evaluation des erreurs PF2: Fx (N) Fy (N) Fz (N) Mx (Nm ) My (Nm) Mz (Nm) |CoPx (mm) CoPy (mm)
Fidélité 2,16 2,15 2,46 1,06 0,94 0,37 1,67 0,96
Justesse 1,55 -2,26 2,14 -0,20 -0,26 -0,57 5,94 4,89
Répétabilité (centrée +) 1,07 0,79 0,32 0,07 0,10 0,29 0,53 0,55
Reproductivité 4,71 4,95 2,10 2,19 2,00 1,30 13,53 11,88
IT 9,01 8,68 5,20 3,39 3,14 2,25 16,26 13,94
borne sup 6,06 2,08 4,74 1,50 1,31 0,56 14,07 11,86
borne inf -2,96 -6,60 -0,46 -1,90 -1,83 -1,70 -2,19 -2,08
+606 +208 +474 +150 +131 +056 +1407 +1186
Erreur Globale 110—296 50—6.60 700—0.46 30—190 30—133 10—1.70 508—2.19 464—208
domaine d'utilisation 0a 150 0a50 0 a 800 -200 a 200 -200 a 200 -35a35 0 a 508 0 a 464

On remarque que les erreurs de fidélité et de abpié¢, qui ne peuvent étre corrigées, sont faible
pour toutes les composantes. L'erreur de justestségalement assez faible et peut étre corrigéenaist
(par un décalage de la grandeur concernée). Paedrreur de reproductivité est la plus impoteapour
toutes les composantes. Pour pouvoir la corrigarr phaque composante, une surface des moindmés car
(plan ou surface du 2nd ordre) est définie pour@pmer au mieux la réponse de la plateforme a la
sollicitation. Ces surfaces pourront étre utilisgesr définir une correction adaptée a chaquecgaltion.

Concernant les ordres de grandeurs, on voit quelieglobale sur I'effort vertical est de I'ordie
1% des valeurs qu'on applique sur le plateau. Rsuefforts transversaux, les valeurs appliquéesas
faibles et I'erreur peut atteindre 8% de la valaominale soit une valeur nettement supérieure la cel
annoncée par le constructeur (3% sur I'ensemblecdegposantes). Pour les centres de pression, on
observe une valeur importante de I'erreur de rejmtivité. Cette valeur a déja été observée partaau
auteurs (Bobbert and Schamhardt 1990; Middletah. 1999; Holden et al. 2003).

2.2 Validation de la méthode de calcul des accélératisrdes points d'un solide

Nous avons vu au chapitre 2 81.3 que peu d’études & littérature comparaient les accélérations
de points du corps au cours de la marche obtenmda paesure d’'une part et le calcul d’autre part.
Pour valider la méthode de calcul de I'accéléralioéaire de points du corps décrite au chapitre 3

§2.2.2, nous avons mené une étude accéléromé(tignet and Maury 2006).

Un accélérométre triaxial piezorésistif a été sdiliau cours de la marche d'un sujet sain. Un
dispositif (plaque usinée et maintenue sur le qugetdes bandes velcro) permettait a la fois deutl a
chaque instant le repére accélérometre et de domteaposition tridimensionnelle de I'accéléroreéadians
I'espace. Les données de l'accéléromeétre étaigntises par I'intermédiaire de la station vicon @an
analogiques). Ceci assurait une synchronisatiocedalonnées avec les coordonnées des marquelés plac

sur le dispositif de repérage.

Le dispositif a été placé sur le sujet successingmex 3 points suivants :
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- L'apophyse épineuse de C7

- L’acromion

- L'épine iliaque antéro-supérieure (EIAS)

Il a ensuite été placé sur la cuisse et sur la ¢anhd sorte a mesurer I'accélération d’'un point
guelconque de ces segments.

Pour chaque placement le sujet effectuait 5 passage cours desquels les données de
l'accélérométre et du systéme optoélectroniqueestaenregistrées. Le traitement consistait alors a
comparer l'accélération mesurée a I'accélératidoud@e par double dérivation des données fourrdedep
systéme optoélectronique. Pour mener cette congoarail faut exprimer ces deux accélérations dans |
méme repere. L'accélération fournie par l'accélé&tim est obtenue dans le repére propre de
l'accéléromeétre. Grace au dispositif, on connafidaition du repére accélérométre dans le repetzall
on peut donc en déduire I'accélération dans lereegkdbal en prenant soin de prendre en comptiet’dé
la gravité. Pour calculer I'accélération par doutiéivation, on utilise la méthode et les fréquende

filtrage définies au chapitre 3 §2.2.2 a partir desrdonnées de I'accélérometre dans le repéraiglob

Pour les 3 points particuliers sur le tronc et dsdin, I'écart moyen entre les deux méthodes est
inférieur a 0.9 m/s? sauf pour I'accélération soivitaxe longitudinal pour C7. L'écart type de la¥t est
inférieur a 0.7 m/s2 sauf pour I'accélération sotvaxe longitudinal de I'épine iliaque. En anays les
résultats en détails, on remarque que les écarssipbortants apparaissent lorsque des marquelgsnte
plus vus par les caméras. Ces pertes entrainenatirgs aberrantes au niveau de I'accélératiocutzsd
par double dérivation. Les allures des courbes mamérentes avec celles de la littérature. Pojantde et
la cuisse, les écarts étaient un peu plus impaertzartles marqueurs étaient davantage masquésiesids
la marche. Dans les zones ou la mesure était ééatisrrectement, les écarts étaient du méme otdre q
pour les points précédents. Dans tous les cagchats représentent moins de 5% de la valeur ndenitea
'accélération. Mayagoitia (Mayagoitia et al. 20@@)uve des écarts entre ces deux méthodes deerdsur
11 a 15 % pour I'accélération linéaire du genoyéddelant, son étude est réalisée uniquement en @D av

des hypotheses fortes sur I'orientation des acm@iéires au cours du temps.

2.3 Validation du modéle d’obtention des parametres dhertie segmentaires

231 Membre intact et haut du corps

Nous avons vu au chapitre 2 §1.2.2 les différeradétes utilisés dans la littérature pour le calcul
des parametres d'inertie segmentaire. Nous avomgopé au chapitre 3 §2.1 un modele géométrique
simple pour accéder aux parametres d'inertie peunémbre intact et le haut du corps. Pour valiger ¢
modele, nous avons calculé I'ensemble des parasngtner 45 sujets asymptomatiques (32 hommes et 13
femmes). Pour ces sujets, nous avons égalemelgéutine méthode proportionnelle a partir des

régressions de De Leva (De Leva 1996).
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Les moyennes et écarts types de chaque paramétestid’ segmentaire, calculé a partir des deux
méthodes, sont présentés dansl&bleau 26pour les 45 sujets. En annexe VI, un tableau ddane

comparaison des paramétres avec des études térktlire.
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Tableau 26 : Parametres d’inertie segmentaire obters pour 45 sujets par deux méthodes
Paramétre Segment Méthode proportionnelle Méthédengtrique
Masse (kg) Pied 1.0 (0.2) 1.0 (0.2)
Jambe 3.3(0.5) 3.3(0.7)
Cuisse 10.6 (1.6) 9.3 (2.5)
Bassin 8.6 (1.2) 5.5 (1.5)
Tronc 34.3 (6.1) 39.6 (9.9)
Centre de gravit¢ Pied -0.07 (0.01) 0 0 -0.09 (0.01) 0 0
(m par rapport & Jambe 0 0.2 (0.02) 0 0 0.21 (0.02) 0
I'extrémité Cuisse 0 0.24 (0.02) 0 0 0.24 (0.02) 0
distale dul Bassin 0 0.05 (0.02) 0 0 0.06 (0.01) 0
segment) Tronc 0 0.26 (0.02) 0 0 0.23 (0.01) 0
Matrice d'inertie| Pied 1.0 (0.2) 4.0 (0.8) 4.5 (0.9) 0.9 (0.2) 3.3)1 3.3(1.0)
(g m?) suivant les Jambe 27.4 (7.4) 4.4 (1.5) 28.5 (7.7) 36.6 (15.1) .9 (4.8) 36.6 (15.1)
trois axes du Cuisse 192.9 (39.9) 39.2 (8.2) 194.4 (39.9) 133414 38.8 (21.5) 133.1 (54.4)
repere local Bassin 28.2 (18.8) 32.5(21.2) 34.6 (23.5) 40.32)18 48.3 (16.3) 21.7 (11.6)
Tronc 294.7 (123.6) 249.5 (73.5) 422.1 (163.8) 1@430.3) 170.4 (66.6) 479.5 (152.6)

- 101 -




H. GOUJON Analyse de la marche de 'amputé fémoral

Cette comparaison montre que les écarts pour chpgremétre entre les deux méthodes sont
faibles. Cependant, compte tenu des faibles valdargertains paramétres, ces écarts représentent un
pourcentage parfois important de la valeur nomindteur les masses, les écarts maximaux sont obtenus
pour le bassin (35%) et pour le tronc (15%). Peubdssin, la frontiére utilisée par rapport auxesut
segments est différente selon les études. La demsiyenne utilisée est fonction de cette frontizneelle
prend en compte plus ou moins de tissus mous felmme de segmentation. On peut penser que lit@ens
est sous évaluée dans notre modele géométriquerridiiKingma et al. 1996), dont I'étude a été pri&sen
au chapitre 2 8§1.2.2, trouve au contraire une mdsdeassin supérieure avec un modéle géométrique pa
rapport a un modéle proportionnel (91% d’écart¥einble donc que le modéle géométrique choisirest u
forte influence au niveau du bassin. Pour les esntle gravité, les écarts sont acceptables (inférie
17%) sauf pour le pied (25%). Kingma trouve destégalus importants (jusqu'a 47% pour le bassiourP
les moments d'inertie, on remarque que les écartsEus élevés en pourcentage des valeurs norsinale
Pour le pied, la jambe et la cuisse, ces écartscaonpris entre 10 et 35 %. Pour le bassin, leg®sant
compris entre 35 et 50% pour les moments d’inextigant les trois axes. Kingma (Kingma et al. 1996)
trouve également un écart de 56% pour le momemasuZ. Pour le tronc les écarts restent infériéurs
37%.

Pour conclure, on peut dire que les valeurs trosnvée utilisant le modéle géométrique sont
cohérentes avec celles obtenues en utilisant urieode proportionnelle de la littérature. De ples |
écarts sont de I'ordre de grandeur de ceux troemée différentes méthodes proposées dans latitiér

(voir annexe VI). On en déduit que notre modélepestinent et peut étre utilisé pour I'analyse dyitae.

2.3.2 Membre prothétique

La validation du modele proposé pour le membrehg@tique au chapitre 3 § 2.1.3 a été réalisée,
pour les paramétres de masse et du centre degyrdsits le cadre d’'une étude menée par De Almeida e
Sapin (De Almeida and Sapin 2005). Cette validatioété réalisée en appliquant la modélisation & une
prothése compléte puis en mesurant pour chaqueeétdm masse avec une balance de précision 1g et la
position du centre de gravité par le principe dpldache de réaction (Selles et al. 2003). Pounb@ture,
I'erreur sur la masse a été contrdlée sur une dorkoisolée, I'écart était de 12%. Le centre devigga
suivant I'axe de I'emboiture est obtenu avec urrtéda 2%. Pour le segment jambier, le contrdleade |
masse donne une erreur de 4% avec la modélis&tienue. Pour le centre de gravité, un écart de0a5
été trouvé ce qui représente une erreur de 15%n Balir le pied, 9 pieds différents (type et paiajwont
été utilisés pour la validation. L'écart en massecempris entre 1.3 et 23.9% avec une moyenne7dé.7
Dans tous les cas, I'écart n'excede pas 100 gramiAmsg la position du centre de gravité suivantd’a
longitudinal du pied, on trouve des écarts comgmise 1.07% et 21.2% (inférieurs a 2 cm en valeur).

En conclusion, malgré des écarts entre les paramétesurés et obtenus par le calcul, le modéle
semble acceptable pour la détermination de la metsde la position du centre de gravité. En effe§
écarts restent limités a des valeurs faibles (coatpes aux écarts entre les différentes méthodes Ipo

membre intact : voir annexe VI). De plus, ce modelavantage d’'étre simple et rapide d'utilisatietnde
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ne pas nécessiter de démontage de la prothése.gtethiere validation devra étre complétée en raesur
les parametres de plusieurs prothéses. De plusglitiation du calcul des inerties n'a pu étre s&adidans

cette étude et devra également étre réalisée.

2.4 Comparaison des torseurs d’actions de contact du lssur le pied obtenus par
la mesure et le calcul

Nous avons vu, au chapitre 2 81.4.2, que Gillel.gfGillet et al. 2003) proposent une validatien d
leur modéle dynamique en comparant la résultargestferts exercés par le sol sur le pied enregigies
les plateformes de force et cette méme résultaitalée a partir de leur modéle dynamique 3D. Dmejé
Kingma (Kingma et al. 1996; Kingma et al. 1996) pame les efforts au sol mesuré et calculé au cours
d’'un mouvement de soulévement d’'une charge parujet avec deux modeles (I'un 2D, l'autre 3D).
L'auteur compare également le moment intersegnrentaalculé au niveau L5-S1, par itérations
successives, a partir du sol (méthode ascendant@) partir des bras (méthode descendante). Dans le
premier cas, le calcul utilise le torseur d'effad sol enregistré par les plateformes alors que tan
deuxieme cas, le calcul n'utilise que la dynamiges segments supérieurs. Les criteres de comparaiso
sont I'analyse visuelle des courbes obtenus, I€iceat de corrélation entre les deux séries dendes, le
RMS des différences entre les deux séries et féatices entre les pics des courbes relevés siueh

courbe.

Nous avons également réalisé ce type de comparaigoB2 sujets sains en utilisant la méthode
décrite au chapitre 3 § 2.3.1 d'une part et lesnder mesurées par les plateformes de force d'patte
Pour les données mesurées par les plateformese alispose des informations complétes que sur une
période restreinte (appelé temps utile). Cetteopéridémarre lors de I'appui monopodal du membre
inférieur qui prend contact avec le premier platease termine lorsque ce méme membre inférieuenep
appui au sol. En effet, au cours de cette périlmegu’une plateforme est en contact avec un membre
inférieur, 'autre membre inférieur est soit en ghascillante ou soit en appui sur l'autre platafrtoute
l'information est donc bien mesurée.

Avec le modéle dynamique, on calcule la somme désrs mécaniques extérieures appliqguées au
systeme. |l n'est pas a priori possible de savmis lde I'appui bipodal quelle part de ces actiosis e
distribuée dans chaque membre inférieur. Pour powemnparer les deux types de données, les actions
mécaniques enregistrées par les deux plateforrméslenc sommeées.

Les figures suivantes montrent la moyenne et Fiate d’'un écart type obtenu pour ce groupe de

sujets par les deux moyens d’obtention des eféartsol.
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Figure 18 : Résultante des efforts mesurée en ndies plein et calculée en gris trait pointillé

pour 22 sujets sains exprimée suivant les trois axelu repere de référence

- moyenne + 1 écart type pour les efforts mesurésioyenne - 1 écart type pour les efforts
calculés- Pour plus de lisibilité, le corridor estracé unilatéralement autour de la moyenne
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Figure 19 : Moment total au centre de gravité du get mesuré en noir tres plein et calculé en
gris trait pointillé pour 22 sujets sains exprimé givant les trois axes du repére de référence

axe verical
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Figure 20 : Moment au centre de pression suivantdxe vertical mesuré en noir trés plein et
calculé en gris trait pointillé pour 22 sujets sain

Pour les deux figures : moyenne - 1 écart type pole moment mesuré, moyenne + 1 écart type
pour le moment calculé
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Le Tableau 27fait la synthése des coefficients de corrélaticalculés entre les deux séries de
données, et du RMS des différences. Pour chaqeeetughaque essai, on calcule ces deux variables.
calcule ensuite la moyenne pour chaque sujet, lpumoyenne sur I'ensemble des 22 sujets ainsi que
I'écart type (entre parenthéses).

Tableau 27 : Moyenne (écart type) des coefficientle corrélation et des RMS des écarts entre les
efforts mesurés et calculés obtenus pour les 22 sty

coefficient de| RMS des
corrélation différences
Effort (N) longitudinal 0.97 (0.04) 26 (7)
transversal 0.84 (0.23) 26 (9)
vertical 0.95 (0.07) 29 (10)
Moment au centre de gravité daxe longitudinal 0.44 (0.27) 17 (5)
corps (Nm) axe transversal 0.82 (0.07) 81 (22)
axe vertical 0.53 (0.35) 6 (2)
Couple au centre de pressipaxe vertical 0.65 (0.16) 5(2)
(Nm)

Le tableau suivant donne les valeurs des difféemedre les extrema relevés sur chacune des

courbes d’effort.

Tableau 28 : Comparaison des pics d’efforts obtenyzar le modéle et par la mesure pour 22

sujets
moyenne des écart type desvaleur moyenne
différences différences
maximum d'effort| N 7.8 18.3 117.1
longitudinal S -0.01 0.02 0.3
minimum d'effort| N -3.3 20.7 -102.8
longitudinal S 0.01 0.02 0.47
maximum d’effort| N -18.7 23.2 849.1
vertical S 0.01 0.03 0.34
premier minimum| N -19.7 18.2 521.3
d’effort vertical S 0.01 0.03 0.09
deuxieme minimum N -13.6 22.4 516.7
d’effort vertical S 0.01 0.02 0.63
maximum d’effort latéral | N 30.7 16.3 32.3
S -0.8 2.0 0.51
minimum d’effort latéral | N -34.8 23.9 -35.5
S 0.02 0.03 0.26

L'analyse des résultats nous permet de conclurdegunedéle utilisé est efficace pour le calculale |
résultante des efforts. L'allure des courbes estlaire. Les coefficients de corrélation correspamda
ceux trouvés par Gillet (0.93 pour I'effort vertic@.95 pour I'effort antéropostérieur et 0.85 pdaffort
latéral). Le calcul du RMS des différences permetgdantifier I'écart entre les courbes. Les ordtes
grandeur correspondent a ceux de Kingma (entre€it(68.6 pour I'effort longitudinal, entre 11.258.6

pour l'effort latéral et entre 14.9 et 53.2 powgffiort vertical). Ces valeurs sont largement suquéds a
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celle présentées par Gillet. On peut expliquerddésrences par la simplicité du modéle que noisans.
Notre modéle ne comporte que 8 segments contreolid @illet. Gillet ne précise pas le nombre de
mesures anthropométriques réalisées mais Kingraaerél5 mesures contre 16 dans notre protocole. Ces
différences peuvent expliquer une moins bonne gi@tidu modéle. Cependant, il faut analyser ces
valeurs en fonctions des valeurs maximales prisedgs efforts : environ 100N en longitudinal, eowi
900N pour l'effort vertical et 40N pour I'effort téral. Ainsi, pour les efforts vertical et longitndl,
I'erreur représente moins de 30% de la valeur mabenDans tous les cas, I'erreur est de I'ordrd%edu
poids du corps pour un sujet de 70 kg. Le deuxiéabéau montre que le modele permet une bonne
prédiction des valeurs des extrema des courbestaessen ordonnée qu’en abscisse. Les résultagsnob

sont du méme ordre de grandeur que ceux préseatdsiggma. La encore, on observe des écarts plus

importants en valeur relative pour I'effort suivéiake transversal.

Pour les moments, les allures apparaissent reggettés coefficients de corrélation sont cependant
nettement moins bons que pour les efforts saubstiivaxe transversal (0.81). Cependant, le RMSrést
élevé pour cette composante car on observe unadgcahtre les courbes. Ce décalage semble provenir
d’'une déportation vers l'arriere du centre de géapar rapport au centre de pression. L'amélionatio
modéele devrait permettre de diminuer cet écarilRMS moyen pour la composante verticale du couple au
centre de pression représente la moitié de la vateiximale atteinte. Les ordres de grandeur des RMS
correspondent & ceux de I'étude de Kingma pourdment intersegmentaire exprimé a l'articulation 1L5S
Kingma observe également un décalage (plus failds) moments de flexion-extension et de flexion
latérale obtenue par la méthode montante compal@enéthode descendante. Il montre, de plus, gsie ce

moments sont trés sensibles aux erreurs sur |¢ geicalcul.

Finalement, on peut conclure que notre modeéle, biem plus simple que ceux proposés dans la
littérature, permet de prédire les efforts au &aur le calcul de ces efforts, seules les massésset
accélérations des centres de gravité interviendantontraire, pour le calcul des moments, lestiegret
les vitesses angulaires sont également utiliséss @uie les distances entre les centres de getvidgépoint
de calcul. L'utilisation de toutes ces variablegdduit des incertitudes supplémentaires qui peugae a
I'origine de la moins bonne adéquation du modéla &alité. Notamment, I'hypothése de coincidence
entre le repere anatomique et le repére inertelsdédes rigides peut étre remise en cause poélicar

le calcul des moments de flexion-extension.

3 Répétabilité du protocole

3.1 Introduction

Les différentes sources d'erreur ont été quantifiéans les deux paragraphes précédents.
Cependant, il est difficile d’en déduire une initede globale car ces différentes incertitudes voteragir

dans le calcul global. Il semble donc indispensald¢ablir les limites d’utilisation du protocoleapune
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analyse prenant en compte I'ensemble des condigapérimentales. Les données d'une analyse de la
marche sont le plus souvent utilisées en termeod®araison par rapport & un groupe ou de comparaiso
entre plusieurs examens d’'un méme individu. Il fdarhc étudier la capacité du protocole a reprodese
mémes résultats dans les mémes conditions de fagamantir une dispersion intra et interindividedd

plus faible possible. Pour quantifier cette cagadits outils statistiques les plus courammerisésisont le
coefficient de variation pour les parametres discigels que les parametres spatio-temporels) et le
coefficient de corrélation multiple pour caractérifa « ressemblance » des courbes (Kadaba €9&9) 1
(chapitre 1 § 2.4). Les données d’entrée pour tal@es indicateurs sont obtenues grace a descpleto

de répétabilité incluant un nombre élevé de sgedsninés plusieurs fois avec le méme protocole.

3.2 Matériel et Méthodes

15 sujets ont été examinés deux fois dans un mterde temps allant d’'une demi journée a 3 mois
en fonction des disponibilités des sujets (vbitbleau 2R A chaque session, 5 passages au minimum

étaient enregistrés.

Tableau 29 : Intervalle entre les deux examens poles 15 sujets de I'étude de répétabilité

Numéro du sujet Date du premier examen Date dunseexamen
TS5 28/05/2004 03/06/2004
TS6 10/05/2004 20/07/2004
TS10 20/07/2004 26/07/2004
TS11 01/06/2004 03/06/2004
TS12 10/05/2004 26/07/2004
TS16 24/06/2004 26/07/2004
TS18 29/04/2004 20/07/2004
TS19 28/05/2004 10/06/2004
TS20 27/07/2004 20/07/2004
TS22 29/07/2004 29/07/2004
TS27 06/05/2004 29/07/2004
TS34 07/06/2004 07/06/2004
TS35 22/07/2004 29/07/2004
TS40 03/06/2004 17/06/2004
TS43 11/02/2005 10/05/2005

Pour chaque sujet, I'ensemble des courbes d’analpgmatique et dynamique a été calculé ainsi
gue I'ensemble des parameétres décrits au chapitre 3

Pour la caractérisation de la répétabilité du mai deux méthodes ont été utilisées. La premiére
est le calcul du coefficient de corrélation mukigCMC) selon la formule donnée par Kabada (Kaasdba
al. 1989). Le CMC permet de calculer une dispersitna-session (plusieurs passages du méme sujet sa
replacement des marqueurs anatomiques) et unasli@mpénter-session (protocole complet). La deuxdém
méthode est basée sur I'utilisation des paramé#iesilés a partir des courbes. Les écarts di(iSLehtre
les deux passages ont été calculés pour tous tametmes pour les 15 sujets. Pour chaque parantetre,
normalité de la répartition de ces écarts a étédesl’'aide d'un test de shapiro-wilk. Si la réjp@n des di

est normale, on teste I'appartenance a une mémaatimm d’origine des deux échantillons de 15 vedeu
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du parameétre a I'aide d’'un test de Student surréiloas appariés, si la répartition n’est pas nalanon
utilise un test de Wilcoxon (non-paramétrique). Qests nous permettent de conclure quant a la
répétabilité des parameétres. Dans le cas ou latitépa des di est normale, on calcule la moyennetm
I'écart type s pour I'échantillon. On sait alorseq@5% des valeurs de différence, pour la populatimmt

est issue I'échantillon, seront comprises dans niarvalle m+ /-2s. Ceci nous permet de définir un
intervalle de confiance [m-2s, m+2s] pour chaquaumpetre. Cet intervalle prend en compte la dispersi
intra individuelle du parameétre (due au protocolsnaussi a la variation intraindividuelle de larohe au
cours du temps). Une mesure de différence, entig eeamens d’analyse de la marche d'un méme sujet,
supérieure a ces valeurs limites sera considéréemeosignificative puisqu’elle ne provient pas des

dispersions intraindividuelles.

33 Résultats

3.3.1 Coefficient de corrélation multiple

Le tableau suivant compare les coefficients deétation multiple obtenus dans notre étude pour les

différentes articulations et les 3 plans de I'espaeec ceux de 5 études de la littérature.
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Tableau 30 : Comparaison des CMC obtenus dans notétude avec les valeurs de la littérature

Etude Kabada 1989 Bésier 2003 Steinwender 2000 Marin 2000 Goujon
Nombre de sujets * Nombre de session * Nombre de | 40*3*3 10*3*6 20*3*5 (enfants) 2%2* ? 15*2*3
marche
Intra session Plan sagittal Cheville 0.975 (0.018) 0.93 (0.0) 0.9 (0.2)
Genou 0.994 (0.005) 0.98 (0.2) 0.99 (0.0) 0mBQs)
Hanche 0.99 (0.003) 0.98 (0.1) 0.99 (0.004)
Bassin 0.66 (0.13) 0.33 (0.0) 0.76 (0.16)
Plan frontal Cheville 0.87 (0.1) 0.84 (0.2)
Genou 0.942 (0.04) 0.82 (0.0) 0.87 (0.06) 0(B0R)
Hanche 0.964 (0.03) 0.9 (0.1) 0.96 (0.01)
Bassin 0.961 (0.03) 0.86 (0.1) 0.96 (0.06)
Plan horizontal | Cheville 0.853 (0.08) 0.76 (0.1) 0.78 (0.2)
Genou 0.911 (0.09) 0.79 (0.1) 0.94 (0.06) 0869)
Hanche 0.893 (0.064) 0.82 (0.1) 0.9 (0.08)
Bassin 0.860 (0.09) 0.73 (0.2) 0.79 (0.15)
Inter session Plan sagittal Cheville 0.937 (0.03) .92(0.21) 0.87 (0.0) 0.78 (0.2)
Genou 0.981 (0.014) 0.96 (0.18) 0.96 (0.2) 0081 0.95 (0.03)
Hanche 0.98 (0.01) 0.97 (0.17) 0.96 (0.2) 0®7Y)
Bassin 0.24 (0.19) 0.32 (0.0) 0.65 (0.18)
Plan frontal Cheville 0.67 (0.49) 0.75 (0.1) D(0.1)
Genou 0.611 (0.17) 0.797 (0.52) 0.49 (0.0) 0.65D 0.59 (0.03)
Hanche 0.885 (0.06) 0.919 (0.28) 0.85 (0.1) 0o85)
Bassin 0.890 (0.096) 0.75 (0.1) 0.9 (0.08)
Plan horizontal | Cheville 0.582 (0.176) 0.77 (0.43) 0.34 (0.1) 0.58 (0.2)
Genou 0.49 (0.17) 0.95 (0.36) 0.34 (0.1) 0.685D. 0.65 (0.22)
Hanche 0.410 (0.21) 0.59 (0.47) 0.59 (0.1) Q0re9)
Bassin 0.716 (0.155) 0.67 (0.2) 0.79 (0.17)
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3.3.2

Etude de la répétabilité des paramétres

Parmi les parametres calculés au cours de I'exad@mnt été sélectionnés correspondant aux

parametres les plus étudiés dans la littérature.

« Parameétres spatio-temporels

Tableau 31 : Répétabilité des paramétres spatio-tgmorels

Nom du| Unité Moyenne| Moyenne| Test  de| Test de| Puissance | Intervalle de
parametre passage 1 passage | shapiro- | comparaisor] du test confiance  de
2 Wilk valeur de p I'écart a 95%
valeur de
p
Phase % du|58.76 59.83 0.22 0.08 0.63 -4.84  3.13
d’appui cycle
Longueur | m 0.68 0.68 0.27 0.94 0.03 -0.15 0.16
du pas
Vitesse m/s 1.31 1.28 0.56 0.42 0.36 -0.13 0.1
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« Parametres cinématigues

Tableau 32 : Répétabilité des parametres cinématieqs

Articulation | Nom du parameétre Unit§  Moyenng¢ Moyenne | Test de Test de Puissanc| Bornes de
passage 1| passage 2| shapiro-Wilk | comparais| e du test| l'intervalle de
valeur de p on valeur confiance de I'écart
de p a 95%
Cheville — | Position angulairea | ° -0,88 -1,63 0,91 0,75 0,06 -12,38 14,75
plan sagittal| I'attaque du pas
Flexion plantaire ° -11,83 -12,24 0,79 0,79 0,05 -8,84 9,69
maximale en phase %du | 5,31 5,20 0,11 0,83 0,04 -4,01 4,95
d’appui cycle
Flexion dorsale ° 22,81 22,63 0,31 0,89 0,04 -7,18 6,86
maximale en phase % du 49,61 51,87 0,00 0,26 0,22 -7,76 6,26
d’appui cycle
Flexion plantaire ° -10,06 -12,60 0,48 0,51 0,16 -16,02 18,47
maximale en phase
oscillante % du | 69,00 67,69 0,00 0,75 0,07 -7,70 5,32
cycle
Genou — Position angulairea | ° 5,65 5,56 0,33 0,97 0,03 -6,50 7,21
plan sagittal| I'attaque du pas
Flexion maximaleen | ° 14,22 13,85 0,32 0,84 0,07 -5,83 6,15
phase d’appui % du 14,50 13,06 0,00 0,29 0,18 -4,88 5,23
cycle
Extension en ° 13,00 13,77 0,31 0,72 0,23 -5,29 3,77
maximale phase % du | 39,23 37,88 0,00 0,52 0,31 -3,29 4,53
d’appui cycle
Flexion au ° 35,45 33,17 0,45 0,32 0,40 -7,18 11,95
décollement du pied
Flexion maximale en | ° 62,82 65,79 0,72 0,12 0,78 -10,83 5,05
phase oscillante %du | 72,80 74,73 0,38 0,03 0,68 -8,22 4,92
cycle
Genou — Amplitude ° 11,50 12,68 0,55 0,45 0,21 -8,63 6,19
plan frontal
Genou — Amplitude ° 19,05 20,86 0,26 0,48 0,17 -15,0Y 11,08
plan
horizontal
Hanche — Flexion maximale en | ° 30,82 30,19 0,14 0,70 0,07 -8,16 9,54
plan sagittal| phase d’appui
Extension maximale | ° -37,93 -38,89 0,41 0,58 0,19 -5,71 7,34
en phase d’appui % du | 51,53 52,43 0,06 0,29 0,34 -5,33 3,91
cycle
Flexion maximale en | ° 33,58 30,70 0,00 0,44 0,23 -6,81 9,19
phase oscillante
Hanche — | Amplitude ° 14,64 15,03 0,30 0,72 0,08 -5,29 4,56
plan frontal
Hanche — | Amplitude ° 13,32 14,67 0,27 0,30 0,18 -11,28 9,53
plan
horizontal
Bassin — Inclinaison ° -4,42 -4,77 0,59 0,70 0,10 -3,47 3,96
plan frontal | homolatérale % du | 63,36 64,39 0,05 0,31 0,31 -6,53 5,07
maximale cycle
Inclinaison ° 4,58 4,76 0,52 0,81 0,08 -2,81 2,64
controlatérale % du 14,23 14,39 0,76 0,80 0,10 -2,37 1,73
maximale cycle
Bassin — Rotation controlatérale ° 4,64 4,94 0,20 0,70 0,08 -4,05 3,45
plan maximale % du | 66,99 68,54 0,01 0,40 0,13 -16,04 14,77
horizontal cycle
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« Parameétres d'efforts

Tableau 33 : Répétabilité des paramétres d’effort

Articulation | Nomdu | Unité Moyenne| Moyenne | Test de Test de Puissa | Bornes de
parameétre passage 1 passage 2| shapiro-Wilk | comparaison| nce du | l'intervalle de
valeur de p | valeurde p | test confiance de
I'écart a 95%
Effort Premier % poids | 112.2 111.3 0.2 0.8 0.2 -9,2 9,5
vertical maximum | % du 13.7 14.1 0.7 0.3 0.4 -2,3 1,4
cycle
Minimum | % poids | 71.3 72.9 1.0 0.5 0.5 -8,5 5,9
% du 28.7 29.3 0.9 0.3 0.3 -3,4 2,0
cycle
Deuxieme | % poids | 114.1 113.0 0.4 0.5 0.5 -3,5 5,1
maximum | % du 47.0 47.9 0.4 0.1 0.7 -3,9 2,5
cycle
Effort Minimum | % poids | -20.0 -20.0 0.0 1.0 0.0 -3,7 4,4
longitudinal % du 9.8 9.9 0.3 0.8 0.1 -1,4 1,2
cycle
Maximum | % poids | 22.1 21.4 0.1 0.4 0.3 -2,9 4,4
% du 52.6 53.7 0.4 0.1 0.7 -4,6 2,8
cycle
3.4  Discussion

L’'analyse des coefficients de corrélation multipbentre une bonne concordance de nos résultats
avec ceux de la littérature. Pour les comparaigtre session, I'ensemble des courbes présentbamse
répétabilité (CMC>0.7) sauf le bassin dans le glagittal. Par contre, pour les comparaisons irgesisn,
cette répétabilité est médiocre également pouet®yg dans le plan frontal et la cheville et le gedans le
plan horizontal. On retrouve ces résultats chealgges auteurs. Ceci montre que I'allure des @surie
peut étre exploitée pour ces mouvements.

L'analyse de la répétabilité des paramétres doraserdsultats satisfaisants pour I'ensemble des
paramétres sauf le pourcentage de cycle auqueliddiflexion maximale du genou en phase oscillante
Pour tous les autres paramétres, la moyenne @strdelux passages n'est pas significativement eiffér
(p>0.05 pour le test de comparaison des moyenneslelex échantillons). Les bornes de l'intervalle de
confiance a 95% donnent l'intervalle pour lequétért entre deux passages n’'est pas significativeme
différent. Par exemple, pour la durée de phasepdiapine différence entre deux examens inférieure a
4.84% du cycle ou supérieure a 3.13% du cycle @watconsidérée comme significativement différente.
Ces valeurs permettront donc de comparer les exadiien méme sujet dans des conditions différentes
(aprés rééducation, avec un appareil différents Btervalles sont assez larges pour certains pgeras
angulaires comme I'amplitude de rotation du genansdle plan horizontal (-15,11). L'élargissement de
cette étude de répétabilité & une trentaine deopees permettrait peut étre de réduire cette ialler¢en
diminuant la sensibilité aux valeurs extrémes).dles, le temps écoulé entre deux examens étaibiparf
trés important (supérieur a trois mois) ce qui mdatinuer la répétabilité de la marche. Cependeett,

intervalle doit correspondre au temps entre deaxnexs des patients pour pouvoir servir de référence
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4 Conclusion

Ce chapitre a permis d'évaluer de fagcon complétguaintifi€e notre protocole d'analyse de la
marche. Nous disposons a présent d’outils perfoisretrmaitrisés pour mener a bien des examensesur d
patients. L'étude de répétabilité intraindividuet®ntre la bonne ressemblance des courbes ausdbkse
de comparaison intra session que inter sessionouie, les moyennes des parametres (sauf pour un
parametre) ne sont pas significativement différeretre deux examens d’'un méme sujet. Enfin, nous
disposons de valeurs chiffrées des dispersionaimdlividuelles. Un travail sur la localisation desints
anatomiques et la limitation des mouvements desll@res par rapport a I'os permettrait encore
d’améliorer ces résultats mais nous disposons sl'etreléja d’'un protocole original adapté a I'analgle la

marche du sujet amputé et dont les performanceétémrvaluées.
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Chapitre 5  Travall personnel : Base de données de
reférence

L'objectif de la premiére partie du travail de tbégait de construire une base de données de sujets
sains de référence. Grace a cette base de donlaéelspersion inter-individuelle des parametres
cinématiques et dynamiques de la marche peut @aleée. Certaines études de la littérature présente
déja des bases de données de sujets sains. Ces pawdient servir de référence cependant la dispers
obtenue n’est pas indépendante du protocole utiisssi, il semble essentiel de disposer d’'une ke

données obtenue en utilisant le méme protocolgqueles patients.

1 Matériel et méthodes

1.1 Sujets

55 sujets asymptomatiques : 39 hommes et 16 ferdmesoyenne d’age 36 ans (19-61 ans) ont été
examinés en suivant le protocole décrit au cha@itrén questionnaire permettait de s'assurer gae le
sujets n'avaient pas subi d’interventions chiruatgs touchant les articulations du membre inférieur
n'avaient pas souffert de troubles de croissance'wne maladie affectant la marche ou le systené&oes
articulaire des membres inférieurs. Pour chaquetslg poids et la taille étaient demandés. Les
caractéristiques de ces sujets sont présentéeded@iableau 34 Chaque sujet était soumis au protocole
décrit au chapitre 3. Pour 43 sujets (repérés parastérisque dans le tableau), les mesures

anthropométriques ont été relevées selon le pri@oeproduit en annexe V.
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Tableau 34 : Caractéristiques des 55 sujets saing th base de données, * : relevé des mesures

anthropométriques

Numéro du sujet Age Taille Poids Sexe
1* 45 165 66 F
2* 23 183 70 H
3* 22 167 67 H
4 21 168 60 H
5 22 165 60 F
6* 51 173 75 H
7* 55 175 106 H
8* 23 180 85 H
9 33 180 75 H
10 32 182 70 H
11 22 160 62 F
12* 41 175 85 H
13* 35 172 58 F
14* 52 164 61 H
15* 28 171 81 H
16 55 169 67 F
17* 56 175 60 H
18* 26 172 80 H
19* 27 170 65 F
20* 24 178 65 F
21* 56 170 90 H
22 23 178 78 H
23* 23 168 66 F
26* 61 168 80 H
27* 57 168 70 F
28* 30 177 80 H
29* 25 178 63 H
30* 22 185 80 H
31 55 191 104 H
32* 19 172 65 H
33 54 168 78 H
34 22 175 80 H
35* 23 185 65 H
36* 31 173 80 H
37* 29 178 62 H
38* 25 176 75 H
39* 47 170 76 F
40 23 180 75 H
43 23 181 66 H
44* 23 170 50 F
45* 23 188 79 H
46* 23 168 58 F
47* 22 180 73 H
48* 58 164 78 H
49* 57 178 97 H
50* 42 184 75 H
51* 45 177 68 H
52* 30 166 59 H
53* 34 164 64 F
54* 46 163 58 F
55* 47 185 84 H
56* 38 164 70 F
57* 57 164 66 H
58* 61 165 55 F
59* 32 180 80 H
Moyenne 36,0 173,5 72,1

Ecart type 14,0 7,4 11,6
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1.2 Dispersion inter-individuelle

La dispersion interindividuelle peut étre carackei en analysant la dispersion sur les 55 sujsts de
paramétres calculés a partir des courbes (ch&)itr®n teste la normalité de la répartition de dhade
ces parameétres par un test de Shapiro-Wilk. Sépertition est normale, on peut définir un inteleval
contenant 95% des valeurs du parametre pour lalgtapu dont est issue I'échantillon c’est-a-dire la
population de sujets sains. Cet intervalle est dquar la moyenne + ou — 2 fois I'écart type (moyeah
écart type calculé sur I'échantillon). Par la suites intervalles nous permettront de comparendividu a
cette population de référence. En effet, les rasulf’'un individu appartenant a la population déreince
ont 95% de chance de se trouver dans les intesvdiidinis précédemment. Des résultats hors de ces
intervalles indiquent donc une forte probabilité dg sujet n’appartienne pas a la population direéte.

Pour les courbes d’'évolution des grandeurs cinépmedi et dynamiques, des corridors ont été définis
conformément a la méthode la plus utilisée dangtémature, c’est-a-dire en tracant pour un partaené
cinématique ou cinétique la moyenne des courbesoet— un fois I'écart type autour de cette moyeane
chaque instant d’échantillonnage. Dans le cas ddis&ibution normale, 68% de la population est
comprise dans cet intervalle. Les limites de cesidmrs sur le plan de la signification statistiquat été
discutées au chapitre 1 § 2.4.1 mais pour pouwmitparer nos résultats avec ceux de la littérahoas

avons tracé nos corridors selon cette méthode.

1.3 Comparaison a la littérature

Concernant l'analyse cinématique, les études pra@iserdes bases de données sont assez
nombreuses. Dés 1964, Murray (Murray et al. 19@Hnd des résultats en terme de paramétres et de
courbes moyennes par tranche d’age pour 60 swaéts.Pour les articulations du membre inférieur,
'analyse se limite au plan sagittal. Par conteajteur donne les rotations du bassin et du trams de plan
horizontal également. Chao (Chao et al. 1983) aralys mouvements tridimensionnels du genou et les
efforts pour 148 sujets. Nous nous sommes plugcpbérement intéressés a I'étude publiée par Bettied
(Benedetti et al. 1998). Bien que son analyse mearoe que 20 sujets, 'ensemble des articulatitans
membre inférieur et le bassin sont pris en contpéeiteur donne également les résultats pour lestefau
sol et les moments inter-segmentaires. De pluse@stti propose un jeu de 114 parameétres extraitesle
courbes. Pour comparer nos résultats avec les, siens avons choisi 65 paramétres parmi ceux &xtrai
automatiqguement des courbes (chapitre 3) qui sontrains a notre étude et a celle de Benedetti.

L'une des spécificités de notre protocole est dim®a, en plus des mobilités des membres
inférieurs et du bassin, les mouvements de I'apged et du tronc. Nous disposons cependant d’études
spécifiguement consacrées aux mouvements de I'qviadt au cours de I'appui (Leardini et al. 1999;
MacWilliams et al. 2003) ou aux mouvements du tr(artor et al. 1999) au cours de la marche comme

éléments de comparaison.
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2 Analyse cinématique

2.1 Courbes

Nous avons choisi de représenter, dans cette partiguement les corridors que nous avons peu

trouvé dans la littérature et qui viennent donc giéter les données existantes sur la marche da suje
asymptomatique.

2.1.1 Avant pied

L'analyse du comportement du pied et de l'avantdpsu cours de la marche des sujets
asymptomatiques a été réalisée avec notre protetplgbliée par Bonnet (Bonnet et al. 2006).

Le corridor obtenu pour les 55 sujets est représamt laFigure 21

plan sagittal

.50 i 1 |
0 10 20 30 40 a0 60 70 80 80 100

plan frontal

plan haorizontal

40

|
1] 10 20 30 40 50 G0 70 a0 a0 100
% du cycle

Figure 21 : Corridors (moyenne +/- 1 écart type) alenus pour les positions angulaires (en®) de
I'avant pied par rapport a I'arriére pied dans lestrois plans de I'espace en fonction du
pourcentage de cycle de marche
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Leardini (Leardini et al. 1999) donne des corridgrsur 9 sujets sains des mouvements
tridimensionnels de 3 articulations du pied (aftiton entre le calcanéum et le médiopied, artitata
entre le médiopied et les métatarsiens, articulatigtatarsophalangienne). Ses courbes montrenkaque
mobilité du pied au cours de I'appui est tres faibauf pour I'articulation métatarsophalangienneyaie
confirme I'intérét du choix de notre modéle a deagments rigides pour le pied. Pour le mouvemen da
le plan sagittal, on observe, sur la premiére coad laFigure 21 une premiére extension des orteils par
rapport au reste du pied en tout début d’appuii(en\20°). Au cours du milieu d’appui, le pied psisé
sur le sol, on observe un angle nul dans le plgittabentre I'avant pied et 'arriere pied. Enfim fin de
phase d’appui, le dernier roulement (chapitre 3182} entraine une extension des orteils importésie
en moyenne). Leardini donne une valeur d'amplitdde26° mais son étude ne porte que sur 9 sujets. On

remarque que le corridor est trés large, ce quedaut également observer sur les courbes de béardi

2.1.2 Tronc

£ —— 1 T ! 0 T T R

Man savillal
plan szgittal

_mr i i i i i i i i
1]

10 2 0 4] a0 60 0 &0 0 100
% du cycle

plan fronial
plan frontal

plan honzontal
zontal

alan hori

I
0 10 x 0 4 £ 60 0 8 90 10 205

% du cycle % du cycle

Figure 22 : Corridors (moyenne +/- 1 écart type) olenus pour les positions angulaires (en®) du
tronc a gauche et du bassin a droite par rapport awepeére de référence dans les trois plans de
I'espace en fonction du pourcentage de cycle de ntéie

Dans le plan sagittal, 'amplitude moyenne est tadlsle (Figure 223. Sartor (Sartor et al. 1999) met
également en évidence cette grande stabilité ae tsar un échantillon de 70 sujets (amplitude dexsno
de un degré). Dans le plan frontal, I'amplitude emmye est également faible (environ 5°). Le mouveémen
d’inclinaison du tronc est en opposition de phasgz&elui du bassin. On observe une Iégére inslimagdu
c6té de l'appui. Les corridors tracés par Sartontneoune amplitude encore plus faible. Cependast, |

marqueurs utilisés pour suivre le mouvement du segimonc sont placés dans son étude sur 2 vestebre
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(T4 et T9) et sur le sternum. Les mouvements deilature scapulaire par rapport au thorax ne sont d
pas pris en compte ce qui peut expliquer cettémiffce d’amplitude. Dans le plan horizontal, I'aitople
moyenne reste limitée. Le mouvement a lieu en apposde phase avec le bassin. Lors de I'appui, le
bassin est en rotation du c6té du membre infégauappui, puis il rejoint la position neutre, pétire en
rotation opposée en phase préoscillante. Le basdirainsi les mouvements des membres inférieuns. A
contraire, le tronc est en rotation du cété du nrenascillant au début de I'appui, puis passe eiitipns
neutre et en rotation inverse. C'est ce que Viébl(¥t al. 1979) décrit comme la dissociation deistares
scapulaire et pelvienne. Sartor observe aussi paadédge. On peut enfin noter que les corridors sont
larges, surtout dans le plan sagittal, ce qui neogtre la variabilité interindividuelle pour les mements

du tronc est importante.
2.2  Paramétres

L’ensemble des résultats en terme de dispersi@n intlividuelle des paramétres et des courbes a
été calculé.

Les tableaux suivant récapitulent les valeurs deyemoe et d'écart type obtenues pour 33
paramétres cinématiques en comparaison avec |'édz=nedetti menée sur 20 sujets asymptomatiques.

Le Tableau 3%5résente les parametres spatio-temporels (4 paeshe

Tableau 35 : Comparaison des moyennes et écarts ggdes parametres spatio-temporels avec la

littérature

Nom du| Unité Benedetti 20 sujets — moyenpn&oujon 55 sujets — moyenne d'age (36
paramétre d’age 43 ans (20-72 ans) ans (19-61 ans)

Moyenne Ecart type Moyenne Ecart type
Phase % du| 60.4 1.9 59.0 14
d’appui cycle
Phase % du| 39.6 1.9 41.0 14
oscillante cycle
Longueur du cm 140 16.2 142.1 5.5
pas
Vitesse cm/s 125.6 16.8 125.3 134

Le Tableau 36concerne les parameétres cinématiques pour lalEheld genou, la hanche et le

bassin (29 paramétres).
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Tableau 36: Comparaison des moyennes et écarts typdes parametres cinématiques avec la

littérature
Articulation Nom du paramétre Unité Benedetti 20 sujets — moyenne | Goujon 55 sujets — moyenne
d’age 43 ans (20-72 ans) d’age 36 ans (19-61 ans)
Moyenne Ecart type Moyenne Ecart type
Cheville — Position angulaire a | ° -3.99 5.97 -0.46 5.86
plan sagittal | I'attaque du pas
Flexion plantaire ° -12.67 4.93 -10.45 4.71
maximale en phase | % du 8.19 1.54 5.71 2.47
d’'appui cycle
Flexion dorsale ° 10.92 5.67 9.21 5.45
maximale en phase | % du 45.89 5.14 46.28 7.97
d’'appui cycle
Flexion plantaire ° -22.64 6.89 -15.81 5.56
maximale en phase
oscillante % du 66.07 4.09 64.67 5.15
cycle
Genou — plan Position angulaire a | ° 0.39 4.87 3.4 5.8
sagittal I'attaque du pas
Flexion maximale en ° 17.93 7.65 16.28 4.54
phase d’appui % du 16.16 4.58 13.08 3.46
cycle
Extension en ° 4.91 4.56 3.75 5.19
maximale phase % du 39.84 5.53 37.8 3.77
d’appui cycle
Flexion au ° 36.61 7.59 33.83 7.16
décollement du pied
Flexion maximale en ° 65.65 5.23 65.48 4.83
phase oscillante % du 73.39 2.28 72.94 1.79
cycle
Genou — plan. Amplitude ° 10.6 3.8 11.15 3.75
frontal
Genou — plan. Amplitude ° 13.9 5.09 18.54 5.72
horizontal
Hanche — Flexion maximale en ° 28.9 5.7 30.42 6.16
plan sagittal | phase d’appui
Extension maximale| ° -9.98 5.09 -6.98 4.78
en phase d'appui % du 52.22 2.5 51.74 2.0
cycle
Flexion maximale en ° 29.82 481 33.67 5.78
phase oscillante
Hanche — Amplitude ° 11.06 2.64 14.43 3.16
plan frontal
Hanche — Amplitude ° 13.58 3.98 14.85 4,99
plan
horizontal
Bassin — plan| Inclinaison ° 2.3 1.8 4.67 2.48
frontal homolatérale % du 13.9 45 14.19 7.45
maximale cycle
Inclinaison ° -2.04 2.02 -5.38 2.34
controlatérale % du 64.62 4.5 65.52 8.4
maximale cycle
Bassin —plan | Rotation ° 4.58 4.76 6.03 2.98
horizontal controlatérale % du 61.3 9.3 65.03 6.24
maximale cycle

La comparaison des corridors obtenus pour les ssasymptomatiques de cette étude avec ceux
de la littérature montre que les résultats de nétinee sont cohérents avec ceux présentés pautles a

auteurs. Cependant, la plupart ne donnent que dasbes. Seul Benedetti extrait des parametres
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guantitatifs et fournit la valeur moyenne ainsi déeart type sur chaque parameétre. C'est pourqoois
avons choisi son étude pour effectuer une compgargiggcise avec nos résultats. Les deux groupasnent
vitesse de marche moyenne identique. L'écart datiengueur du pas moyen dans chacun des groupes es
de 2 cm par contre, on peut noter que I'écart pypar le groupe de Benedetti est largement supééieur
celui du groupe de notre étude. Cette divergeneergid s'expliquer par la technique de calcul de la
longueur du pas. Les pourcentages de phase d’appscillante sont les mémes a 1% du cycle pres.

Les valeurs des paramétres obtenues sont tresgsroamoins de 5° d’écart pour tous les parameétres
angulaires, moins de 2% d’'écart pour les pourcestag cycle sauf pour le bassin (4%). A titre deple
lesFigure 23etFigure 24représentent sous forme de diagramme en bataniparaison des parameétres
obtenus pour le mouvement du genou dans le platiaddtes écarts types sont représentés par lesda

d’erreur).
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I'attaque du pas en phase d'appui phase d’'appui décollement du pied en phase oscillante

Figure 23: Comparaison des parameétres en degré camnant le mouvement du genou dans le

plan sagittal
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Figure 24: Comparaison des paramétres en % du cycloncernant le mouvement du genou dans
le plan sagittal
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Méme si le nombre de sujet examiné par Beneddttinésrieur de moitié, il est intéressant de
constater que les écarts types calculés sur I'doisetie notre base sont du méme ordre de grandeur po
tous les paramétres. On peut donc penser que lentgtion de la base de données ne modifiera pas les
valeurs obtenues pour les 55 sujets. Les écarts tsyr les parametres angulaires sont tous inférée6°
sauf pour la flexion du genou au décollement du f§ie2°) et la flexion de hanche a I'attaque du pas

(6.16°). Les écarts types sur les parametres anggildu bassin sont inférieurs a 2.5°.

3 Analyse dynamique

Comme nous l'avons vu au chapitre 2 82.1, la plupes études de la littérature dans le domaine de
l'analyse dynamique de la marche porte sur l'aralgles moments intersegmentaires (ou articulaires).
Nous avons donc effectué le calcul des momentssiegenentaires pour les 43 sujets de notre base de

données dont les mesures anthropométriques aééerdlevées.

3.1 Courbes

La méthode de calcul des torseurs intersegmentaiéss décrite au chapitre 3 § 2.3.2. Le schéma de
la Figure 25illustre cette méthode pour le genou (en suppogaatle pied et la jambe forment un seul
solide rigide). Les corridors obtenus pour lesstrarticulations (résultats exprimés dans les rapére
anatomiques) sont présentés sur Heggure 26 Chacune des courbes représentent le moment
intersegmentaire (ou articulaire) exercé par lemsad proximal sur le segment distal. Les résultats

présentés ont été obtenus en conservant tousrtassale I'équation (2) de kigure 25alors que de

nombreux auteurs négligent les termIé,Mc(E’i),d:(E/Ro) devant le moment créé au centre articulaire C

par la résultante des efforts de contact exercéeiatne de pression par le sol sur le pied.
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M'c+Mc(Fp) + Mp + Mc(Pi) = &(E/R9) (2)

Figure 25 : Schéma illustrant l'isolement des solis pied et jambe (supposés liés rigidement)
pour le calcul du moment intersegmentaire au niveadu genou

e

Cette simplification est licite au cours de l'appar la résultantd=P est alors de I'ordre du poids

E —

du corps. Le momentM 'C intersegmentaire exercé par le segment proximalessegment distal au

centre articulaire est dans ce cas réduit a 'opghhsmoment créé en C centre articulaire par laltefde

des efforts de contact du sol sur le pied au ce:iﬁrpressioMC(Fp) . Ce dernier peut étre assimilé en
premiére approximation au moment exercé par leclesisur I'articulation pour garantir son équilibre
(dont I'action est prépondérante devant les actimsontact et les actions ligamentaires).Pourrassu
I'équilibre dynamique, un moment quasiment égakestcé par le segment distal sur le segment padxim
dans le sens opposé (équation (1) de la figur&gutinoter que certains auteurs emploient de fabusive
les termes « internes » et « externes » pour lesents. Ces termes sont impropres puisque le pardsp
la dynamique ne tient compte que des actions eederan fait, il se rapporte au caractere interne ou
externe a l'articulation. Les actions externes daies muscles au niveau de la section virtuelleeelets
segments sont considérées alors comme des agaitensds a I'articulation. Sur kigure 25 on voit que

la résultante des efforts exercés par le sol spiel@ crée un moment négatif au centre articuksiigant
'axe Zo qui tend & faire fléchir I'articulation @gment de flexion). Pour assurer I'équilibre, le reegt
proximal exerce sur le segment distal un momenitipgsi peut étre assimilé a un moment d’'extensédn
traduit comme l'action musculaire exercée pourikita I'articulation.
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Figure 26 : Moments intersegmentaires du segment sgacent sur le segment sous-jacent selon
les trois axes anatomiques du segment sous-jacenip la cheville (& gauche), le genou (au
milieu) et & la hanche (a droite) en % du poids daorps*taille du sujet en fonction du % de cycle
de marche

La comparaison des courbes de moments inter-segimenexercés a la cheville, au genou et a la
hanche, avec les corridors de la littérature mamtkele modele biomécanique et la méthode de dypeami
inverse donne des résultats similaires a ceux pedement publiés (Eng and Winter 1995; Allard et al.
1996). Pour permettre la comparaison, les momentsété calculés dans le repére de référence du
laboratoire d’'une part et dans le repére anatomijuesegment distal d’autre part puisque les repéres
d’interprétation choisis sont différents d’'une é&dl'autre.

3.2 Parameétres

Le Tableau 37présente les résultats pour les paramétres proveles courbes d'efforts au sol

enregistrée par les plateformes. (10 parameétres)
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Tableau 37 : Comparaison des moyennes et écarts ggpdes paramétres d’efforts au sol avec la
littérature
Articulation | Nom du| Unité Benedetti 20 sujetsGoujon 55 sujets +
parametre moyenne d’age 43 ans (2pmoyenne d’age 36 ans (19-
72 ans) 61 ans)
Moyenne Ecart type Moyenne Ecart type
Effort Premier % poids 112 8.9 110.8 7.2
vertical maximum | % du cycle | 14.5 2 13.4 13
Minimum % poids 73 6.8 75.0 7.4
% du cycle | 28.5 2.8 27.8 2.3
Deuxieme | % poids 113.8 6.5 112.5 6.6
maximum | % du cycle | 47.9 2 46.7 1.3
Effort Minimum % poids -19.3 4.2 -18.2 3.4
longitudinal % du cycle | 10.5 2.3 9.3 1.6
Maximum | % poids 21.6 4.3 21.8 2.9
% du cycle | 52.8 1.9 52.3 1.2

Le Tableau 38concerne les parameétres extraits des courbes deemt® intersegmentaires (22

paramétres). Les dénominations employées sont eorca@vec celles de l'article de Benedetti et se

rapporte a I'action du moment exercé par le seguistdl sur le segment proximal (voir paragrapiig. 3.

Tableau 38 : Comparaison des moyennes et écarts ggpdes parametres de moments
intersegmentaires avec la littérature

Articulati | Nom du Unité Benedetti 20 sujets — moyenne| Goujon 43 sujets — moyenne
on parameétre d’'age 43 ans (20-72 ans) d’age 38 ans (22-61 ans)
Moyenne Ecart type Moyenne Ecart type
Cheville | moment maximal | % poids * taille | 1.17 0.89 0.84 0.42
de flexion % du cycle 5.6 2.7 5.59 1.49
plantaire
moment maximal | % poids * taille | 8.16 1.14 8.53 0.89
de flexion dorsale| % du cycle 47.7 2.26 47.73 1.38
Genou moment % poids *taille | 4.2 1.34 1.95 1
d’extension % du cycle 1.54 0.75 3.15 8.72
maximal en début
d’appui
moment de % poids *taille | 1.45 0.98 2.57 1.49
flexion maximal | % du cycle 15.3 3.16 12.86 2.08
moment % poids *taille | 2.75 1.38 1.89 0.8
d’extension % du cycle 48.89 2.86 41.64 2.67
maximal
Hanche moment de % poids * taille | 8.5 2.33 4.32 1.97
flexion maximale | % du cycle 14 0.44 3.88 4.97
moment % poids * taille | 2.82 1.16 4.15 1.21
d’extension % du cycle 49.22 1.78 50.08 2.89
maximale
premier maximum| % poids * taille | 3 1.43 4.96 1.71
du moment % du cycle 14.63 2.59 13.57 3.73
d’adduction
deuxiéme % poids *taille | 9.91 1.62 4.73 1.33
maximum du % du cycle 47.4 1.67 45.06 2.15
moment
d’adduction
moment de % poids * taille | 1.96 0.85 0.73 0.29
rotation externe | % du cycle 46.39 2.3 39.59 11.29
maximal
moment de % poids *taille | 1.7 0.97 0.69 0.35
rotation interne % du cycle 11.45 6.56 114 3
maximal
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Pour les efforts au sol, les écarts entre les valde Benedetti et les ndtres sont de moins de2% d
poids du corps. Les écarts types sur les paramééfert sont inférieurs a 8% du poids du corpsipo
I'effort vertical et & 3.5% du poids du corps pdaffort longitudinal. Pour les pourcentages deleytes
écarts types varient entre 2 et 8% du cycle selsmparamétres. lls sont inférieurs a 2.5% du qyole les
parametres d’effort.

Pour les moments, on observe de faibles écartslpalneville (inférieurs a 0.4 % du poids*taille et
0.1% du cycle). Ces écarts augmentent au niveagedau et surtout pour la hanche. Méme si les écarts
temporels pour I'ensemble des paramétres ne dépgsas 7% du cycle, les valeurs des maxima sont
parfois différentes de 3 ou 4 % poids* taille alonse les valeurs nominales sont du méme ordre de
grandeur que ces écarts. On peut penser que é&eddes proviennent du fait que Benedetti nédége
torseur de pensanteur et le torseur dynamiquee @pfiroximation est valable pour la cheville maigrde

genou et la hanche elle revient a négliger des osemies plus importantes.
4 Conclusion

Pour conclure, la comparaison de nos résultats @@ de la littérature montre que notre protocole
est validé aussi bien en ce qui concerne les calinEmatiques que dynamiques. La base de données
collectée fait partie des plus grandes de la dittée. De plus, notre protocole prend en compttes
entier. Pour la suite de cette thése, les donrgresgitront de comparer des sujets pathologiqueseaks
asymptomatiques. Une valeur d’'un parametre supédetnférieur a la moyenne + ou - 2 écarts types
obtenue pour les sujets sains devra étre considgoséene significativement différente des valeurs
recueillies chez les sujets sains. Ces donnéestsdoac a la base des comparaisons entre sujets eai

pathologiques.
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Deuxieme partie :
Analyse cinématique et cinétique 3D de la marchpplication

a I'amputé fémoral

La deuxieme partie de cette these concerne I'agific du protocole, mis en place dans la premiéere
partie, a 'amputé fémoral.

Pour comprendre les difficultés propres a 'amputé étude des problématiques cliniques et liées a
I'appareillage est, tout d’abord présentée. De mé&me analyse soigneuse de la littérature, nowesraip
d’identifier les domaines d’applications de I'aredyde la marche dans le cadre du traitement dudamd
Nous avons alors choisi de nous focaliser plusigéement sur I'amputé fémoral (amputé de cuisEe).
effet, les études portant sur ces patients sonnpewbreuses et montrent les perspectives offeeesep
technigues d’analyse du mouvement.

La premiére étude, présentée ensuite, porte suéwaiaation fonctionnelle des pieds prothétiques.
Cette étude a fait I'objet d’'une publication padams la revue Prosthetics and Orthotics Internatidans
le cadre de l'activité sur le plateau de marcheGERAH a Créteil, des analyses ont été conduites
€également sur des patients amputés tibiaux douiolesées nous ont servi d’éléments de comparaissm a
les amputés fémoraux.

Une deuxiéme étude s’est focalisée sur les mouvesntknhaut du corps chez I'amputé fémoral.
L'analyse des données de 27 patients a montré iffésedces significatives avec les schémas observés
chez le sujet sain. Les couples exerceés sur lerd@galement été comparés. Les différences indiques
la dynamique de la marche est fortement perturbée ke patient amputé.

Suite a cette constatation, un modele d’'analysamjoue a été proposé et évalué. Les premiéres
analyses a partir de ce modeéle portent sur I'effiarsol et montrent que les perspectives offerdees

modeles sont vastes.
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Chapitre 6  Etude bibliographique sur la marche de
I'amputé fémoral

Avant d’aborder I'application de notre protocolawdlyse de la marche a des patients amputés, il est
nécessaire de comprendre les problématiques alisiqui sont liées a ce handicap et les répercisssion
gu’elles peuvent induire sur la marche. La prempzmie de ce chapitre est consacrée a I'identifinade
ces problématiques.

Dans la deuxieme partie, une revue des différefitedes menées a I'aide d’'une analyse quantifiée
de la marche a permis de dégager les apports tieteehnique dans les différents domaines cliniques
intervenant au cours de la rééducation des amputés.

La synthese fait ressortir les limites de ces &ude les perspectives qui s'ouvrent grace a

I'utilisation de I'analyse cinématique et dynamigieela marche.

1 Problématiques clinigues de I'amputé fémoral

1.1 Amputation et appareillage

Ce paragraphe a pour but de définir les différedtapes du parcours de soin d’un amputé et de

présenter les différents spécialistes impliqués.

1.1.1 Amputation

L'amputation de membre inférieur est une intenamtichirurgicale de dernier recours
particulierement traumatisante aussi bien surda pbrporel que psychique.

On distingue cinq étiologies principales d’amputati

- l'amputation vasculaire pour les patients artéuitig| suite a une ischémie permanente (sans

revascularisation possible) menagant le pronogat v

- l'amputation traumatique due a un accident ayattidée membre inférieur (accident de la

circulation, faits de guerre)..

- l'amputation tumorale dont le but est de retiremiembre atteint par la tumeur cancéreuse pour

stopper sa propagation

- l'amputation congénitale chez I'enfant atteint dalformations des membres

- l'amputation due a une infection (maladie nosoctergar exemple).

L'artérite (artériopathie oblitérante des membrerieurs) est la cause de 70 a 80% des
amputations de membres inférieurs (Maitre et ad6L9Elle touche des sujets agés présentant le plus
souvent des polypathologies associées. Les ampnaatiorigine traumatique, si elles tendent a diram
restent la deuxiéme cause d’amputation. Elles coeoé des sujets en général plus jeunes et plifs att

sont, dans la plupart des cas, pratiquées en wgenc
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L'amputation de membre inférieur peut étre pratedés orteils au bassin. Les amputations de pied
n'impliquent pas la perte d’articulations majeufeseville, genou, hanche). Pour les amputationdessus
de la cheville, on distingue les amputés tibiauxrfiveau de la jambe, le genou est intact) et esudés
fémoraux (au niveau de la cuisse). Lorsque I'antfmutase fait au niveau d’une articulation (I'os stgas
sectionné), on parle de désarticulation (syme pewheville, désarticulation de genou, désartittate
hanche). L'amputation la plus sévere et la plue rérant la désarticulation interilio-abdominale ou
hémipelvectomie. Le chirurgien détermine le niveancipalement en fonction de I'atteinte mais iest

pas rare que le moignon soit repris pour amélisadiorme afin de faciliter I'appareillage ultérieur

Chez I'amputé de cuisse, on classe les longueursaignons fémoraux en trois catégories (tiers
inférieur, tiers moyen, tiers supérieur). Selon Belret al (Bonnel and Lamoudi), le lieu d’électierait le
tiers moyen pour garantir une fonctionnalité saffie tout en facilitant I'appareillage. Lors de
I'amputation, I'os et les parties molles sont swutiés. Les nerfs sont également sectionnés etisrtfans
des tissus non traumatisés pour limiter les dosalduexiste plusieurs techniques pour refermempkaties
molles. Selon la prothése envisagée, on peut reltieun moignon dit maigre (peu de parties molles,
faible vascularisation) ou au contraire un moigmoatelassé et fonctionnel (Maurer). Dans ce cas, les
muscles peuvent étre recousus entre eux (myoplastie assurer une tension physiologique et coeserv
leur capacité de contraction appelée globulisaiaurer). Cette technique permet également uneéonn
vascularisation du moignon. Gottschalk (Gottscreadkl Stills 1994; Gottschalk 1999) met en évidence
l'importance, sur le plan biomécanique, de sutleegrand adducteur, quand cela est possible, puitet
I'abduction du fémur résiduel et propose une temimichirurgicale.

A lissue de cette chirurgie, le patient sera papidement en charge par I'équipe de rééducation
(médecins spécialistes, kinésithérapeutes) ménma Bappareillage. Le premier objectif est de paeda
qualité du moignon (massage circulatoire, hygidosification des muscles permettant le drainagke et
modelage) qui assurera la mise et le maintien eitipo de la prothése. Il est également essentiel
d’entretenir la qualité de I'articulation sus-jatmmotamment en assurant une position adéquateeléins
pour éviter les hypoextensibilités musculairesrepeatiquant une rééducation des muscles moteuesid
fessier, adducteurs, stabilisateurs latéraux deateche qui seront utilisés pour la mise en actierlad
prothése. Enfin, un réentrainement a I'effort pes dxercices respiratoires et de mobilisation dlctrdes
membres supérieurs ou du membre controlatéral peEome d’aborder au mieux l'appareillage et la

rééducation de la marche. (Barrault et al.).

1.1.2 Appareillage

Le premier appareillage intervient relativement #jgres I'amputation (une quinzaine de jour
environ). Compte tenu de I'cedéme encore préserst ldamoignon, cette prothése est provisoire. Paur u
amputé de cuisse, la prothése est constituée :

- d’'une emboiture, partie en interface avec le maigno

- d’'un genou prothétique
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- d’'un pied prothétique

- d'éléments rigides assurant 'assemblage des canfms

Les genoux et les pieds prothétiques sont des étératandard vendus par les fabricants de matériel
prothétique alors que I'emboiture est spécifiguehaque patient et fabriqguée artisanalement pour la
meilleure adaptation au moignon par I'orthoprotstgsiqui réalise également I'assemblage et le réglag
(appelé alignement des différents composants). Roysrothése provisoire, le prothésiste utilise un
matériau transparent pour fabriquer I'emboiture que permettra de déterminer visuellement les zones

d’hyper appui.

1.1.3 Pathologies induites

Suite a 'amputation d’'un membre inférieur, cerégircomplications médicales peuvent apparaitre
gui vont étre traitées médicalement par le médsgéctialiste ou par une reprise chirurgicale du nuig
défectueux (Bardot et al.). Ces pathologies, cuuigent des douleurs, peuvent toucher les différésgus.

Au niveau de l'os, des ostéophytes (repousses sssan extrémité de 'os sectionné) peuvent se
former et nécessiter une opération de reprise.iffiesnmations (ostéites) peuvent également affeckée
tissu osseux.

Au niveau des nerfs, les douleurs peuvent étresimmaées par des névromes (cicatrices du nerf
douloureuses) ou des névrites (inflammations).

Le tissu cutané peut également étre le siége dbl&é® trophiques d’origine mécanique (frottement)
ou circulatoire. D’'une fagon générale, I'état duigmon doit étre surveillé pour s’assurer de 'alcgede
stases veineuses dues a une circulation sangsiniisante et pouvant entrainer des nécroses qtl@ies.

Les articulations préservées peuvent également d@tjettes a des dégradations dues aux
sollicitations qui leur sont appliqguées (rhumatisarhrose, raideur...).

Des douleurs du membre fantdme (correspondant addekeurs de trés forte intensité que la
personne situe dans le membre absent) sont égaldrégnentes (surtout la nuit). Plus généralement,

'amputation a des conséquences psychologiques tacessus de deuil doit étre réalisé.

1.14 Réadaptation fonctionnelle et sociale

La rééducation d’'un patient amputé mobilise unépEgmédicale pluridisciplinaire. Les objectifs de
cette réadaptation doivent étre adaptés en fondiiendifférents critéres cliniques et sociaux. La
réadaptation de la personne amputée passe paafpreéitissage des gestes de la vie courante. didge
patient, son activité, les pathologies associédarputation, notamment, vont orienter le travad d
I'équipe soignante. En fonction des objectifs faormels visés, I'appareillage et la rééducatioroser

différents.

Au cours de cette thése, nous nous sommes intérasémarche de patients amputés fémoraux

pour des raisons traumatiques, tumorales ou cotaEmi(donc a des patients relativement jeunegstC’
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pourquoi, nous allons nous focaliser plus partigelinent sur les aspects techniques des éléments
prothétiques qui permettent de restituer une malehglus physiologique possible et de recouvrer une
autonomie maximale. Cependant, il faut garder emaoi& que lI'appareillage n’est qu'une partie du
traitement proposé a un amputé et que la marchepnésente également qu’un des objectifs fonctigrine
atteindre. Notre contribution s’inscrira donc dams parcours beaucoup plus vaste de diagnostic et

d’évaluation fonctionnelle de I'amputé fémoral.

1.2 Problématiques liés a I'appareillage des amputésf#raux

1.2.1 Maintien en position de la prothése : Emboiture mmmputation fémorale

La premiére fonction a remplir est la mise et ldnti@n en position de la prothése. Cette fonction
est réalisée par 'emboiture. Les solutions teamsgemployées doivent permettre de limiter lesragries
sur la peau a l'origine de troubles trophiques de#ds, de maintenir une vascularisation acceptdible

moignon et d’entretenir la musculature préservéede la chirurgie.

Les emboitures sont réalisées suivant différentsletes reposant sur différents principes de
maintien en position (Maurer). Pour les patienssnimins actifs et utilisant leur prothése par mittence,
on peut utiliser une emboiture classique qui estartact avec le moignon uniqguement au niveau de
certains appuis osseux (ischions du bassin) Letiaaien position est assuré par des ceinturesetdllas.
Ces emboitures sont progressivement abandonnéedlesrimpliquent un appareillage minimal et un
résultat fonctionnel limité. Elles restent cepenidadiquées pour des patients 4gés et peu actifelies
présentent I'avantage de se mettre facilement (&aur

Les emboitures a succion ont été mises au point pssurer le maintien de la prothése sans
dispositif externe. Le moignon est comprimé trasefment a sa racine. Une valve située a I'extréntité
'emboiture permet de faire le vide dans I'embdataprés le chaussage. En contrepartie d’'un meilleur
maintien de I'emboiture, le chaussage est plusciliffet exige une consommation d’énergie accrue. D
plus, la strangulation de la racine du moignon géméest a l'origine d’'une stase veineuse cause de
sclérose, d’cedeme, de dermite voire d’ulcératioal(idr).

Mais le type d’emboiture tendant & se généraliggruad’hui, et principalement pour les amputés
actifs, est 'emboiture contact. Le principe esfalener 'emboiture de sorte qu’elle entre en contvec
la totalité du moignon y compris I'extrémité digtal’'appui est réparti sur 'ensemble du moignoa. L
principe du vide d’air aprés chaussage est conseai® la strangulation du moignon est diminuéetéinti
ainsi les risques de stases veineuses. Lors deaseppendulaire, c’est la globulisation du moiggan
évite la perte de I'emboiture. Elle permet égalédmeme bonne vascularisation du moignon par un
phénoméne de pompage lors de l'appui. Parmi ceoitumbs, deux formes particuliéres sont le plus
souvent utilisées : 'emboiture quadrilatérale 'emboiture a ischion intégré (CAT CAM : Countoured
Adducted Trochanteric-Controlled Alignement Methddgs deux formes se distinguent par leur géométrie

(voir Figure 27.
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Anterior

Adductor longus tendon

Quadrilateral socket

Lateral Medial

Ischial seat of the
N quadrilateral socket
Ischial containment socket—
N ; .
~N__~- Ischial tuberosity

Posterior

Plan view immediately distal to the ischial tuberosity,
of the two types of sockets obtained from MRI scans

Ischial tuberosity Ischial tuberosity
No bony lock Bony lock

Quadtilateral socket Ischial containment socket

Posterior view of the two types of socket
Figure 27 : Comparaison de la géométrie des emboits quadrilatérale et ischion intégré

L’emboiture quadrilatérale se caractérise par ultetcen forme quadrilatérale et une tablette
ischiatique. Cette tablette entre en contact a@hlon du bassin au cours de la marchigre 27. Le
serrage du moignon s’effectue suivant I'axe ant@stdrieur. Sabolich (Sabolich 1985) critique cece.
Il lui reproche le manque de stabilisation danglen frontal, une compression exagérée du triangle
fémoral par le contre-appui antérieur, une charge importante sur la tubérosité ischiatique dusivast
une tendance a l'abduction du fémur. Il propose unpavelle forme en 1985 dont les principales
différences sont de libérer les muscles antérieets postérieurs en élargissant la dimension
antéropostérieure. Il supprime la tablette ischiadiet propose de réaliser une logette qui enveldgp
tubérosité ischiatique et la branche ischio-puleefringure 27. La dimension médio-latérale est réduite et
I'emboiture est positionnée au plus prés du féréaiuel assurant son placement en adduction. Schuch
(Schuch and Pritham 1999) définit des criteresditiations et de contre indications de ces embaiture
conclut notamment que le choix doit étre orientéeles particularités du patient, notamment, lagleur

du moignon, I'état du moignon, le fait que la ma& it assistée ou non.

1.2.2 Mise en action de la prothése

La mise en action de la prothese est réaliséeiperinédiaire du moignon et de 'emboiture. Cette
mise en action dépend principalement des muscldslisamt I'articulation de hanche. Jaegers (Jaegers
al. 1995) a montré qu’il existe une atrophie musical et une déminéralisation osseuse chez I'amputé
fémoral par l'analyse d'IRM des muscles et la comjsmn entre le membre intact et le membre

prothétique de 12 patients avec 2 sujets sainsnliesles sectionnés sont plus atrophiés (40 a 60%)
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les muscles intacts (0 a 30%). De plus, cette hieopugmente lorsque la longueur du moignon diminue
Jaegers conclut qu’il est important de suturemascles quand cela est possible pour éviter letaatéon.

Le transfert du mouvement du moignon a I'ensemigldadprothése est fonction de linertie des
différents éléments. Aujourd’hui, la tendance esh &éduction de la masse globale de la prothése pa
l'utilisation notamment de matériaux Iégers mémeesie course a 'allegement est controverséegSel
al. 1999).

1.2.3 Fonctionnalité du membre prothétique

Les fonctions remplies par les articulations duageet de la cheville doivent étre restituées par le
éléments prothétiques. Différentes solutions teqes ont été développées par les fabricants pomplire

ces fonctions.

« Genoux prothétiques

L’absence de muscles dans le segment prothétiqueveodeux problemes majeurs liés a la perte
des fonctions remplies par ces muscles. Le genothdtique doit pallier & ces pertes fonctionnelles
(Fitzlaff 2000).

En phase d’appui, il faut garantir la stabilitémhtient. Chez les sujets asymptomatiques, la oFacti
au sol, passant en arriéere de l'articulation duogerengendre un moment de flexion du genou lors du
transfert du poids du corps d’'un membre sur 'au€e moment est contré par I'action des muscles.
L’absence de ces muscles chez un amputé fémotadtieicompensé par un élément technique de facon a

protéger le patient des chutes pendant cette geriod

Figure 28 : lllustration de I'activation du quadric eps pour assurer la mobilité du genou en phase
d'appui (d'apres Viel)

En phase oscillante, lors de la marche du sujet sansemble des actions musculaires s’organise
pour s’'adapter aux différentes vitesses de mama@s le cas du membre prothétique, des dispositifs
devront permettre de contrbler la vitesse de rethupied pour prépositionner correctement le membre

inférieur avant un nouvel appui.

- 136 -



H. GOUJON Chapitre 6

Notamment, la fonction de freinage en fin de phaseillante exercée habituellement par des
groupes musculaires comme les ischio-jambiers détrmrestituée. Un dispositif technique de costrdl
doit permettre d’assurer ce freinage.

Enfin, un des problémes fréquents chez 'amputé&easi du passage du pas. En effet, compte tenu
des plus faibles mobilités du membre inférieur paguport aux sujets sains, il existe souvent urficdifé

chez les amputés a passer le pas sans accrocoér le

En ce qui concerne la phase d’appui, on peut aldsssolutions technologiques en trois catégories
mécanique, hydrauligue ou géométrique. Les solstiorécaniques consistent a mettre en place un
dispositif de blocage de la rotation lors de l'apfua réalisation la plus simple est le genou aouer
(verrouillé en extension) qui assure une stabiiigvée mais une mobilité nulle. Des dispositifssplu
complexes permettent d’exercer un effort de fricsoir 'axe de rotation du genou pour interdirdlesdon
sous charge. Le contrble hydraulique fonctionne menmune résistance a la flexion préréglée par le
prothésiste, en faisant varier I'ouverture d’'unés@ales solutions géométriques résident dans deldge
postérieur par rapport a I'effort d’appui du ceritrstantané de rotation du genou qui peut étrésééphr
conception (c’est le cas des genoux polycentrigmiesis de biellettes qui décalent le CIR du mouvemen
entre I'emboiture et le tibia) ou par alignemenstpdeur dans le plan sagittal (pour les genouxe a
simple). Globalement, les différents systéemes epgislcont pour but de bloquer la flexion du genou au

cours de I'appui mais ne permettent pas de doskelocage en fonction des activités du patient.

Pour la phase oscillante, les technologies utdig@@ur assurer le contréle de la prothése peuvent
étre mécanique, pneumatique ou hydraulique. Pasndispositifs mécaniques, des rappels élastiques o
des ressorts peuvent permettre de prévenir uneifl@xcessive et d’améliorer I'extension du tibrafe
de phase oscillante pour des sujets peu actifser@@igmt, ces solutions ne permettent pas de contedle
décélération en fin d’appui. Des freins mécanicpasvent permettre d’appliquer un frottement coninu
I'axe de rotation permettant de freiner a la féésdélération et la décélération du tibia prothédiglLes
solutions pneumatiques et hydrauliques sont basafrela résistance variable produite par la compass
de I'air ou le débit variable d’un fluide au traseate valves. On obtient ainsi une résistanceflaxan et
un amortissement, lors de I'extension. Comme ndéaohs vu au paragraphe précédent, les genoux
hydrauliques peuvent permettre, en outre, un ctentté la phase d’appui. On parle de genoux SNSn@wi
and Stance Phase Control). Ces dispositifs pedtemtréglés par le prothésiste de fagon permameai®
ne permettent pas une adaptation aux différentessds de marche du patient. Pour pallier a detite
ils peuvent étre contrdlés par un microprocesseirngpdifie le réglage en fonction de la vitesse de
marche. Enfin, pour le passage du pas, les genolyggntriques fournissent une solution puisquelgsr

jeux des biellettes, un raccourcissement du segjaenier s'opére au cours de la flexion du genou.

Tous ces dispositifs sont utilisés séparément owlsnément dans les genoux présents sur le

marché.
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Il faut cependant noter qu'il existe aujourd’hui ganou assurant le contréle de la phase d'appui,
dans le sens ou ils autorisent la flexion du gesmus charge. Ces genoux sont capables d’adapter leu

résistance a la flexion en fonction de l'activité datient, ce qui permet notamment de descendre des

marches d’escaliers. Ce genou est fabriqué parciété OttoBock, il s’agit du C-leg ®.
T ——

Figure 29 : Descente d'escalier avec le genou Clgattobock)

Un autre genou particulier qu’il est utile de sigmaest le genou Hydracadence® de la société
Protéor qui assure une synergie entre la flexiogehou et la flexion dorsale de la cheville. Urpdistif
hydraulique permet la communication entre les daticulations prothétiques. Au-dela de 20° de fiexi
du genou, la flexion dorsale de la cheville estvaet Cet ensemble prothétique a été concu pollitdate

passage du pas.

« Pieds prothétigues

Comme nous l'avons vu au chapitre 3, le pied plggique remplit diverses fonctions. Pour rappel,
le pied prothétique doit supporter la charge ausde I'appui, permettre un transfert progressitalan
vers les orteils, absorber le choc au moment depbict, compenser les conditions diverses au nideau
sol et restituer I'énergie. Les pieds prothétigdisponibles peuvent étre classés en plusieursa#sglLa
premiére grande classification est la distinctintreepieds non articulés ou articulés (Fitzlaff @00

Dans la premiéere catégorie, on trouve les pieds abnventionnels et nhotamment SACH (Solid
Ankle Cushion Heel). Ce dernier est constitué d'@mee en bois noyée dans un matériau plastique
esthétique. Le pied SACH n’'offre aucune mobiliténaxeau de la cheville.

Dans la deuxiéme catégorie, on trouve des piedtsilfid monoaxiaux et pluriaxiaux qui autorisent
des mouvements de flexion-extension exclusivemeantsdle premier cas ou composés avec des
mouvements d’ inversion-éversion dans le secondlcagiculation est réalisée généralement grades
mousses déformables qui s’écrasent sous I'actiquodis du sujet.

Une troisiéeme catégorie apparue plus récemmenta@wtituée des pieds a lames flexibles. Ces
pieds ne sont pas articulés mais autorisent cepénids mouvements du tibia par rapport au piedegrac

aux propriétés du matériau qui les compose (carkeopkis souvent). De plus, ces pieds ont la pddiité
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de restituer une partie de I'énergie qu’ils ont eagasinée lors de leur déformation. Pour obteniecet
déformation, la lame doit étre adaptée aux caratitgres du patient c’est pourquoi le choix d'uecgpi
lame ne se fait pas uniquement en fonction de Iatypge mais également du poids et de l'activité du
patient. En France, une classification des piedghptiques a été mise en place liée au niveau de
remboursement admis pour chaque pied. Trois classggiéfinies selon des critéres mécaniques. [Bsus
nouveaux pieds sont testés au CERAH sur une madteseai spécifique avant d’étre mis sur le marché.

La classe 3 correspond aux pieds dits « a restitufiénergie ».

124 Compensation des pertes fonctionnelles par lesgmintactes

Malgré les solutions technologiques de plus en pluwplexes adoptées par les fabricants, les
fonctions perdues ne peuvent étre tout a fait céetbbar la prothése. Il en résulte des phénoménes d
compensation au niveau des segments intacts. Gn matamment une augmentation des pathologies
articulaires du membre sain chez les amputés dueschargement excessif du membre intact au caurs d
la marche (Nolan and Lees 2000). Ces patientsasgneint également fréquemment de douleurs lombaires
Celles-ci résultent généralement d’'une hyperlordos®/oquée par l'utilisation intensive des muscles
extenseurs du rachis, destinée a compenser la@anmplitude articulaire au niveau de la hanchee(\¢t
al. 1979). La perte d’'un équilibre dynamique globairaine des boiteries (type duchenne de boulogne
Tredelenburg), qui touchent le bassin et le trdfiel(et al. 1979). Enfin, des difficultés persigtepuvent,
compte tenu des pertes de mobilité globale du segpmthétique, pour passer le pas. Ces difficultés
engendrent fréquemment des compensations soit panauvement en abduction-rotation externe de
hanche appelé fauchage soit par une ascensioessorteils du c6té sain au cours de la phase argill

(pied équin).

2 Analyse de la marche de I'amputé fémoral

Le contexte clinique, présenté dans la premierdiepaa permis de dégager les problemes
fonctionnels auxquels sont confrontés les amputsofaux lors de la marche et les solutions
technologiques qui leur sont proposées actuellenientieuxiéme partie est consacrée a la synthése de
études portant sur I'analyse instrumentée de lacimeade patients amputés fémoraux et a la mise en
évidence des potentialités de cette technique peyposer une aide au diagnostic et a I'évaluatiur fe

clinicien.

Deux revues de littérature récentes (Rietman eR@02; van der Linde et al. 2004) recensent
I'ensemble des études portant sur I'analyse dedecine des amputés pour faire la synthese desatssult
publiés jusqu’a présent. Van der Linde et collfamlisent sur la comparaison d’éléments prothésqu
Parmi les 40 études qu'ils sélectionnent, seulegdltient sur les amputés fémoraux (les autres coeot
les amputés tibiaux). Rietman identifie 34 étudest@ concernent les amputés fémoraux. Il propose u

classification des études en 5 catégories :
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- les études portant sur les stratégies d'adaptatises en place par les amputés pour compenser
leur handicap

- les études comparant des éléments prothétiquets(piggenoux)

- les études s’intéressant a I'effet de la masseugkeses

- les études comparant les emboitures

- les études quantifiant la consommation d’énergiecaus de la marche.

Van der Linde identifie également les paramétréisés dans chaque étude. En ce qui concerne les
études portant sur des amputés fémoraux recensésssd revue de littérature, beaucoup d'études ne
s'intéressent qu'a des parameétres globaux spatipdeels de la marche (vitesse, longueurs des pase d
des cycles). D'autres utilisent en plus l'analyseématique des articulations saines ou prothétiques
Certains auteurs caractérisent la consommationedy (volume d’oxygene expiré ou fréquence

cardiaque). Par contre, une seule étude propotiesd’ule calcul des moments intersegmentaires.

2.1 Stratégies d’adaptation

Zuniga, dés 1972 (Zuniga et al. 1972), s'intéreés® marche des amputés fémoraux. Il analyse un
échantillon de 34 patients comparé a un grouper@entle 20 personnes. Au cours de cette étude, la
flexion-extension du genou est mesurée par gonienét la durée du contact du pied au sol par des
contacteurs placés sous la chaussure. Il montreasymétrie des proportions des phases d’'appuiset de
phases oscillantes entre le c6té intact et le m@ithétique. L'appui est plus long du cété intadaephase
oscillante est allongée du cété prothétique. lleobs également une réduction de la mobilité enidtex
extension du membre prothétique pendant la phaséaage et une absence totale de flexion au cdars
phase d’appui. Skinner, dans une revue de littdggiubliée en 1983 résume les résultats obtengs’fus
cette date. Les parametres spatio-temporels (gitémsgueur du pas, cadence) sont tous signifeatént
plus faibles pour les amputés traumatiques tramexf@éux par rapport aux sujets sains. La symétriade
marche est rompue chez l'amputé. Le colt énergtiegt augmenté notamment pour les amputés

fémoraux d’origine vasculaire.

Le Tableau 3%résente les études les plus récentes recenseekditérature dont I'objectif est de

caractériser la marche de I'amputé fémoral parligse cinématique et/ou dynamique.

On remarque que, hormis celle de Boonstra (Boorettral. 1994) (29 patients), ces études sont
menées sur un faible nombre de patients (entreld)etCependant I'analyse de Boonstra se limita a |
mesure des amplitudes articulaires en 2D pour f@@et la hanche. Toutes ces études sont réalisées
des amputés pour des raisons traumatiques ou tlesohas’agit donc de patients relativement jeuees
actifs. On peut noter qu'aucune de ces étudesligarit les efforts et les moments enregistrés esar |

plateformes de force comme paramétres de compardésta marche de I'amputé avec celle du sujet sain
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Un des principaux résultats de ces études esnié@sie de la marche de I'amputé fémoral. La durée
de l'appui du c6té sain est allongée par rappoduget sain. La vitesse de marche des amputésigstits
inférieure a celle des sujets du groupe contréle.

Au niveau de la cinématique du membre apparedkeplincipaux résultats sont :

- Une mohbilité trés faible au niveau de la chevilletpétique
- Une absence de flexion du genou en phase d'appehtéuprothétique correspondant a la
fonction de sécurité présentée au paragraphe duBapitre 6.

Pour le c6té sain, les résultats sont plus conts@ge Si Seroussi (Seroussi et al. 1996) ne nate pa
de modification significative de la cinématique ddté sain, Sjodahl (Sjodahl et al. 2002) et Jaegers
(Jaegers et al. 1995) observe une augmentaticm ftkxion du genou en phase d’appui notamment. iNola
(Nolan and Lees 2000) propose une étude plus appiigf du membre intact chez 4 sujets amputés Kbiau
et 4 sujets amputés fémoraux. Il met en évidenece différences avec un groupe de 10 sujets sains.
Notamment, il montre que I'amplitude angulaire gatg de la cheville saine est augmentée ainsilgue
flexion du genou en phase d’appui.

L’analyse des mouvements du bassin (Sjodahl &08R) ou du tronc (Jaegers et al. 1995) met en
évidence des schémas de mouvement différents dedcesujet sain notamment dans le plan frontal avec
des amplitudes augmentées. Cette instabilité seétbdecorrélée avec la diminution de la longueur du
membre résiduel et I'atrophie musculaire associéeders et al. 1995). Une étude électromyographique
menée par Jaegers (Jaegers et al. 1996) sur le @é@maatillon de patients associée a une mesure de
I'atrophie musculaire par IRM (Jaegers et al. 1994)permet de montrer que 'amplitude d’inclinais
latérale du tronc est reliée a la faiblesse desabdrs de hanche. Dans cette étude, il montre quedes
muscles de hanche restent actifs plus longtempscque des sujets sains pour contrdler les éléments
passifs de la prothése.

L’analyse des moments intra articulaires montre anngmentation des valeurs des maxima pour le
genou et la hanche saine (Nolan and Lees 2000kr@apt, Seroussi trouve un moment interne de flexio
de hanche en fin d'appui plus faible que pour lgsts sains au niveau de la hanche saine. Poufitée c
amputé, Seroussi montre que le moment externesgioifi du genou mesuré pour les sujets sains devient
un moment d’extension au niveau du genou prothét{gasurant ainsi le blocage en extension au claurs
l'appui §1.2.3). Il montre également une augmeotatiu moment interne de flexion de hanche en fin
d’appui du coté prothétique.

On peut enfin citer une étude de Schmid (Schmidl.eR005) dont I'objectif est d’analyser les
déplacements des centres de pression au cours dwrtzhe chez 12 amputés fémoraux. Il montre
également une asymétrie dans le déplacement duecdat pression sous les deux pieds mettant en

évidence une difficulté du c6té prothétique a tiéwnes le poids du corps au cours de I'appui.
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Tableau 39 : Etudes concernant les stratégies d’agtation au cours de la marche chez I'amputé fémoral
Etudes Patients | Groupe | Cause Appareillage Protocole Vitesse de Paramétres d'analyse Principaux résultats
(age) contrble | d’amputation marche cinématique et cinétique
(Yanget | 4 2 appareillages 3 séquences de 2D L'angulation de la cuisse sert de
al. 1991) | (52-62 différents : modifications de Courbes d’évolution au paramétre d’'ajustement pour s’adapte
ans) - pied SACH, l'alignement de la cours du cycle des positions aux différents alignements.
genou monoaxial | prothése angulaires et des moments| Effet significatif des alignements du
(Ottobock), -mesures cinématiques dans le plan sagittal pour la| pied et de 'emboiture sur les efforts a
emboiture (systeme cheville, le genou et la sol, les moments du coté prothétique
guadrangulaire optoélectronique) hanche
- pied multiflex, -mesures du torseur Parametres concernant les
genou monoaxial | d'actions au sol efforts de réaction au sol, 1a
contréle -modéle dynamique cinématique et la cinétique
pneumatique

(Boonstr | 29 traumatique - genoux identiques - questionnaire confortable| 2D vitesse plus faible par rapport aux suje

aetal. 41 ans (17), tumorale | (3R80 Ottobock) | - mesures (1.04 m/s) | Amplitude genou et hanche| sains (littérature)

1994) (13) (10), - pieds multiflex goniométriques etrapide | cbté intact et prothétique augmentation de la durée de la phase
congénital (1),| (27), pieds Otto pendant la marche (1.27 m/s) | Vitesse oscillante du c6té prothétique
vasculaire (1) | Bock Lager (2) (genou en sagittal, sur piste de corrélation vitesse - age

- emboiture hanche en frontal et marche et
guadrangulaire sagittal) 2 et 3 km/h
(17), ischion - consommation sur tapis
intégré (12) d’énergie roulant

4 patients avec

canne
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Etudes Patients Groupe | Cause Appareillage Protocole Vitesse de | Parameétres d’analyse Principaux résultats
(age) contrdle | d’amputation marche cinématique et
cinétique
(Jaegers | 11 2 traumatique | 8 genoux - mesures des vitesse 2D -Les amputés marchent 29% moins vite que les
et al. 35.7 ou tumorale polycentrique, 3| parametres spatio- | confortable : | parameétres spatio- | sujets sains, la vitesse ne dépend pas de la longle
1995) ans genoux temporels 1.01 m/s temporels c6té intact| du moignon
(20-56) monoaxiaux (longueurs des pas| (0.18) et prothétique - La plupart des amputés ont un pas plus large que
pieds multiflex | durées d'appui, vitesse rapide | courbes d’évolution | les sujets sains
7 emboitures vitesse) 1.25 m/s des parametres - la plupart des amputés ont un schéma de marche
quadrilatérales | - mesures (0.23) cinématiques au asymeétrique, I'appui est plus long sur le membre
4 embofitures goniométriques cours du cycle de intact. L’asymétrie augmente pour les moignons
ischion intégré | (genou en sagittal, marche en fonction | courts et diminue avec la vitesse de marche
hanche en frontal e du niveau - certains amputés dont les muscles sont trés
sagittal, mouvemen d’amputation atrophiés ont une inclinaison latérale du tronc
latéral du tronc) (moignon court, oyen| extréme du c6té de la prothése pendant I'appui
ou long) et - la plupart des amputés ont une extension de
parametres extraits | hanche plus importante en fin d’appui sauf pour les
des courbes moignons courts
-le genou intact reste fléchi pendant toute la phas
d’appui
(Seroussi| 8 8 non vasculaire, méme systeme vitesse 2D Cinématique du membre intact similaire a celle des
et al. 37.3 31.8 ans appareillage : optoélectronique et| confortable courbes d’évolution | sujets sains
1996) ans (25-41) genou Telhin plate formes de 1.2 m/s (0.1) | de position angulaire| Perte de mobilité pour la cheville pendant tout le
(30-44) avec unité force moment et puissancg cycle et le genou pendant I'appui
hydraulique pour la cheville, le Moments internes (opposé du moment externe créé
SNS, pied genou et la hanche | par I'effort externe): moins de moments de flexion
Seattle Ligth c6té sain et amputé | plantaire a la cheville, pas de moment extenseur|de
foot (a dans le plan sagittal | genou au cours de I'appui, plus de moment de
restitution uniqguement flexion de hanche en fin d’appui pour le membre
d’énergie), le modele dynamiqug prothétique
emboiture n'est pas décrit Travail de la cheville prothétique en fin d’appui
ischion intégré représente 20% de la normale, plus de travail (33%)
de la cheville saine, le travail des extenseurside
hanche intact est plus important en début d’apgeul,
travail des fléchisseurs de la hanche prothétigtie |e
équivalent a celui des sujets sains malgré ledaibl
poids de la prothése
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Etudes Patients Groupe | Cause Appareillage Protocole Vitesse de Paramétres d'analyse Principaux résultats
(age) contréle | d’amputation marche cinématique et cinétique
(Sjodahl | 9 18 traumatique genoux : 3 total knee systéme vitesse 2D La vitesse de marche et la longueur d
et al. 33 ans | 36 ans (4), tumorale | mécanique, 4 genoux optoélectronique | confortable| parameétres et courbes pas augmente aprés rééducation mais
2002) (16-51) | (21-52) | (5) pneumatiques et 2 3D et plateforme | 1.1 m/s cinématiques et cinétiques | reste inférieur aux valeurs du groupe
hydrauliques de force (0.63 — (moment et puissance) pouf contréle.
2 pieds articulés Suivi du groupe | 1.65) avant| la cheville le genou, la Bassin : antéversion du bassin au cou
multiaxiaux, 2 Seattle, 6 | avant, aprés et au la hanche et le bassin de la phase d’appui deux fois plus
flexfoot cours du suivi rééducatio | Le modele dynamique n’est important que pour les sujets sains
6 emboitures d’'un programme | n pas décrit Hanche : flexion de hanche plus
quadrilatérales, 3 ischion | de rééducation importante pour le cété sain que chez
intégré spécial sujets sains augmentation pour le coté
sain et prothésé aprés rééducation tra
des extenseurs de hanche plus important
pour les deux c6tés que pour le group
de référence le moment de flexion de
hanche en fin d’appui est symétrique
mais plus important du c6té sain apres
traitement et comparable au groupe de
référence lors du suivi
Genou : blocage en extension au cou
de I'appui du genou prothétique,
augmentation de la flexion lors de
'appui du cété sain
Cheville : augmentation du moment de
flexion plantaire du c6té sain indiquan
une surélévation sur ce coté
(Sjodahl | 9 18 traumatique genoux : 3 total knee systeme vitesse 2D courbes d’évolution L'allure de la courbe d'évolution de la
et al. 33 ans | 36 ans (4), tumorale | mécanique, 4 genoux optoélectronique | confortable| cinématique du bassin dans position du bassin dans le plan frontal
2003) (16-51) | (21-52) | (5) pneumatiques et 2 3D et plateforme le plan frontal et dans le planest caractéristique chez I'amputé
hydrauliques de force horizontal fémoral avec une inclinaison de I'appy
2 pieds articulés Suivi du groupe Oopposée par rapport aux sujets sains.
multiaxiaux, 2 Seattle, 6 | avant, apres et all La rotation du bassin est moins ample
flexfoot cours du suivi moins symétrique. Cette symétrie est
6 emboitures d’'un programme retrouvée apres la rééducation.
quadrilatérales, 3 ischion | de rééducation
intégré spécial
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2.2 Comparaison d’'éléments prothétiques

Le deuxieme volet balayé par les études d’analgsdéadmarche est la comparaison d’éléments

prothétiques. Chez I'amputé fémoral, ces compamnaipeuvent concerner le pied ou le genou.

221 Pieds prothétiques

Les comparaisons de pieds prothétiques sont I'alggtombreuses études chez I'amputé tibial (voir
chapitre 7). Au contraire, chez l'amputé fémoraheuseule étude concerne une comparaison entre
différents pieds prothétiques (van der Linden efl@b9). L'auteur propose une méthode de comparaiso
de 4 pieds (dont 3 & lames). 2 patients (35 etn3} participent a I'étude. lls portent tous les>dene
emboiture quadrangulaire et un genou monoaxial 3R4EBock. Les points forts de cette étude sont une
analyse tridimensionnelle, une comparaison pouméme individu des quatre pieds prothétiques et une
analyse simultanée du membre intact. Les paramatr@ysés sont les parametres du cycle (vitesséedu
d’appui), les efforts de réaction au sol, la cinéquee articulaire des deux membres inférieursiements
intraarticulaires exprimés dans le repere globahdsure et les puissances articulaires obtenuemeda
produit du moment par la vitesse angulaire a chagtiimilation. Pour obtenir les caractéristiquestielles
de la prothése, des mesures mécaniques ont é&éegi(pendule et point d’équilibre des composamta
prothése). Pour chague amputé, une vitesse canifogtiune vitesse rapide sont adoptées lors dasses

L'auteur retrouve des résultats similaires a cews d@tudes précédentes (augmentation de
'amplitude articulaire de la cheville saine, daesplan sagittal, pour permettre le passage du pas,
diminution du moment externe d’extension de hanehefin d’appui au niveau de la hanche saine).
Cependant, ces observations sont basées sur laacaisgn avec des courbes de la littérature catelau
ne dispose pas d'un groupe contrble (ce qui peidiie des biais par la différence potentielle etese
protocoles utilisés).

En ce qui concerne la comparaison des pieds pigtest les parametres cinématiques et cinétiques
permettent de discriminer les pieds les uns papadpaux autres, ce qui tend a montrer que ce type
d’analyse peut étre utilisée pour I'évaluation @s enatériels. L'auteur suggére que les études rsenée
précédemment sur la comparaison de matériels pigqiies souffraient de I'effet de moyenne sur un
groupe de sujet alors que les stratégies sontithdilles. Il montre aussi que I'étude de I'ensentdds
articulations du membre inférieur est indispensagideir comprendre les répercussions des matériels
prothétiques sur la marche.

L’auteur reconnait cependant que le faible nomier@atients inclus dans I'étude ne lui permet pas
de conclure sur la comparaison. D’autre part, ierque I'étude du pied prothétique ramené a l'alditoon
de cheville est abusive dans le cas des piedsétiqiiles a lames. En effet, il n'existe pas d'afsitan
proprement dite mais une lame qui se déforme denfagntinue. Il semble donc que la modélisation du

pied prothétique par un seul élément rigide ergraimbiais dans les résultats obtenus.
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2272 Genoux prothétiques

Le Tableau 4Gécapitule les études portant sur la comparaisadiftérents genoux prothétiques par
l'analyse de la marche. Nous avons retenu ici tegles portant sur des amputés fémoraux d’origine
traumatique. Les études sur les amputés fémoraangitie vasculaire sont beaucoup plus rares. Oh peu
citer celle de Devlin (Devlin et al. 2002). Sond#uworte sur l'intérét d’équiper des amputés vaseasd
agés d'un genou libre par rapport & un genou vett@e base sur la préférence des patients, tartie
parcourue pendant 2 minutes de marche et un goeatie sur I'utilisation de la prothése. Les résslt
montrent que les patients marchent plus vite etqueient une distance plus importante avec le genou
verrou. De plus, I'utilisation de la protheése dsisgdréquente. Enfin, les patients expriment urégrence
pour ce genou. Au vu des résultats d’'une telle &tildapparait que les développements technologique
récents dans le matériel prothétique s’adressétputies amputés d’origine autre que vasculairerrG®
nous l'avons vu au paragraphe 1, cette catégorjgatlents est en moyenne plus jeunes et plus aative
bénéficiera plus certainement des améliorationstionnelles induites par les nouvelles technolagies

Notre synthese porte sur les études dont au mainsdies moyens d’investigation est I'analyse
cinématique et dynamique de la marche. Les autoggins sont par exemple I'analyse de la consommation
d’énergie. Par exemple, Orendurff (Orendurff et28106) compare la consommation d’énergie avec un
genou SNS et celle avec un genou C leg pour 8 &sples études permettent d’analyser de fagonlgloba
le rendement de la marche mais n’apportent pascampréhension fine des modifications de la marche

induites par tel ou tel matériel.
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H. GOUJON Chapitre 6
Tableau 40 : Etude concernant la comparaison de geunx prothétiques par I'analyse de la marche
Etude - Patients Groupe Appareillage Protocole Parameétres étudiés Analyse Résultats
Comparaison cause d’amputation contrdle statistique
réalisée age moyen
(intervalle)
genou 7 amputés utilisation | Pieds d’origine Tous les amputés 2D : test t Améliorations observées avec le
hydraulique | traumatiques de courbes| (employés avec portent - parameétres spatio- genou hydraulique :
vs genou a | 40 ans (33-46) standard genou a friction) : | habituellement un temporels - augmentation de la vitesse
friction pour les 4 pieds SACH, 3 genou a friction - courbes de positions - diminution de la montée du talon €
(Murray et vitesses pieds articulés axeg 1-5 mois d’adaptation angulaires dans le plan phase oscillante
al. 1983) normales | simples pour passer au genou sagittal cheville/ genou/ - progression plus uniforme
et rapides | Pieds employés hydraulique hanche/ épaule/ coude - mouvement de hanche plus proch
11 avec genou analyse cinématique | - courbes de déplacements des sujets sains
hommes hydraulique : 7 (30 Hz) 3 vitesses de| linéaires 3D de la téte Différences avec la marche des suj
vitesses pieds SACH marche - courbes de déplacement sains
lentes 38 vertical du talon et du pied - asymétrie des phases entre c6té s
ans (28-48) et prothétique
- inclinaison du corps du coté de la
prothése lors de I'appui
- flexion plantaire excessive de la
cheville saine pour améliorer le
passage du pas prothétique
- augmentation de la largeur des pa
genou 4 axes 28 amputés autres| aucun pieds : 26 multiflex 2 groupes : 2D U Mann- 19 patients préférent le Tehlin
a contrdle gue vasculaires — 2 lager foot 1% analyse Questionnaire Withney 6 patients préferent le 3R20
pneumatique| chroniques (15-63 emboiture : 16 1 groupe recoit le Variables temporels 3 sans opinion
S ans) quadrilatéral — 12 | genou Tehlin Goniométrie genou, hanche Le tehlin permet une vitesse
hydraulique ischion intégré 2 semaines d’écart | Déplacement du centre de maximale plus importante — La
(Boonstra et genou habituel : 2°™analyse : les gravité de la prothése symétrie de la marche est meilleure|
al. 1996) 3R20 Ottobock deux groupes Durée de la flexion- On observe une diminution de
hydraulique changent de genou | extension du genou 'amplitude et de la durée de flexion
genou comparé prothétique extension avec le tehlin. Ces
Tehlin pneumatiqug 2 vitesses : différences peuvent étre attribuées
4 patients utilisent | confortable et rapide aux propriétés d’amortissement du
des cannes genou
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Etude - Patients Groupe Appareillage Protocole Parameétres étudiés Analyse Résultats
Comparaison cause d’amputation contrdle statistique
réalisée age moyen
(intervalle)
Analyse du | 7 amputés aucun pieds différents | 3 séries d'analyse | 2D appui : flexion du genou prothétique
genou 3R80 | traumatiques 28-59 pour chaque 1- configuration Courbes d’évolutions pour entre 2 et8°
contréle ans amputé normale les positions angulaires et les balancement : flexion du genou
hydraulique emboiture a 2- alignements moments dues aux efforts gu prothétique > flexion du genou sain
rotative ischion intégré différents (4 config)| sol pour la cheville, le genou Pas de moment de flexion externe
(Blumentritt 3- changement de | et la hanche pendant I'appui du genou prothétiqu
et al. 1998) pieds (6 différents) grande variabilité des moments au
niveau de la hanche
Effet alignement-pieds
peu d’'effet sur le moment
d’extension de hanche mais effet de
l'alignement sur le moment de
flexion de hanche
non articulé | 1 amputé bilatéral | courbes 1 -genou verrou, | mesure d’énergie | consommation d’énergie : comparaison :
vs SNS vs C| suivi au cours de sa standard Seattle foot, pour les 3 prothese| rythme cardiaque et - vitesse plus élevée avec le Cleg,
leg rééducation ischion intégré s) respiratoire, taux de cycle plus long
(Perry et al. 2 —genou SNS, | caractéristiques du| consommation d’'oxygene, - consommation d’énergie plus faibl
2004) multiflex, ischion | cycle (contacteurs)| ration d’échange respiratoirg avec le C leg
intégré pour le CLeg vitesse, cadence, longueur
3 — Cleg, pieds uniguement analyse du cycle sur 20 minutes de Analyse cinématique
articulés cinématique de la | marche méme déviation que chez I'amputé
multiaxial, marche d'un seul | Pour le C leg fémoral unilatéral
ischion intégré coté cinématique des articulations pas de flexion au cours de I'appui
moments, efforts
genou 6 amputés autres | aucun pieds 1D25 3 vitesses de consommation d'énergie t test La consommation d’énergie diminu
monoaxial gue vaculaires marche 30 minutes| moments sagittaux cheville pour le Cleg aux vitesses confortab
hydraulique | 33 ans (26-43 ans) de repos entre les | genou hanche et lente, par contre pour la vitesse
(3C1) vs deux analyses rapide la diminution n’est pas
Cleg significative
(Schmalz et
al. 2002)
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L'analyse des résultats des différentes étudesmnapte I'analyse cinématique et dynamique de la
marche permet de quantifier les modifications dues appareillage. Elle permet de cibler les panané
sensibles aux changements de composants et de exminprainsi les répercussions de la technologie
utilisée. Cependant, la généralisation des résudisttsouvent limitée par un nombre de patiendefaGeul
Boonstra dispose d'un échantillon important maisn@mbre de paramétres qu'il analyse est limité.
Finalement, les parametres de I'analyse de la reaaipparaissent efficaces pour mener la compardison

matériels prothétiques malgré les différencesiimd@riduelles.

2.3 Modélisation

L’'analyse de la marche permet, comme nous venone deir, de quantifier des grandeurs
mesurables tels que la cinématique articulaireeswefforts exercés par les pieds sur le sol. Maisyme
nous l'avons vu au chapitre 2, ces techniques pawgalement étre le point de départ de modéle hasé
des méthodes de dynamique, dont les objectifs rsambreux. Il peut s’agir de comprendre I'origines de
défauts de marche, de calculer les efforts dansoegosants de la prothése, d’analyser I'effeadmadsse
de la prothése sur les caractéristiques de la mardh simuler la marche a partir de certaines dmné

d’entrée.

Les modéles, dédiés a I'analyse des défauts denmatc la conception de composants, font appel &
des méthodes de dynamique inverse. L'objectif &stsale calculer les moments dans les articulations
prothétiques de la méme fagon que cela peut étrddias les articulations saines (chapitre 2). Rela, il
est, a priori, nécessaire de connaitre les paramigtertiels des composants de la prothese. Cedateurs
négligent totalement la part des actions dynamigiete pesanteur dans leur modéle (Blumentritl.et a
1998; Schmalz et al. 2002). Ceci revient a écnireéquilibre statigue de la prothese a chaque ihslian
cycle. Quelgues auteurs utilisent des mesures épgdénche de réaction, technique du pendule) pour
obtenir les différentes caractéristiqgues inertiell@nasse, centre de gravité et inertie de chacen de
composants)(Van der Linden et al. 2002; Dundas$ @003). Le moignon est généralement modélisé par
une forme géométrique simple. L'inconvénient de gEsures est qu’elles nécessitent de démonter la
prothése de chaque patient ce qui exclut leursatibn en application clinique. L'analyse des motsien
dans les éléments de la prothése peut permetipeogeser des normes d’évaluation (van der Lindeal. et
1999). L'analyse de la valeur du moment dans lzhamlu coté appareillé permet de mettre en évidance
stratégie musculaire adoptée par le patient.

Des modeles plus simples (type pendule) ont étéldgpés pour analyser la phase oscillante du
cycle de marche et rechercher I'effet d’'une augaté@n de la masse de la prothése. Selles (Sellak et
1999) passe en revue les modeles (pendule, multesgtgire, énergétique) destinés a prédire I'eféetad
masse de la prothése sur la vitesse, la longuewydie, la fréquence du cycle et la consommation
d’énergie au cours de la marche. Il compare ledigiéns de ces modeéles avec les résultats d’'études
expérimentales. Les modéles comme I'expérimentationtrent qu’une réduction supplémentaire du poids

des prothéses ne serait pas bénéfique pour lesé@snpu
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Popovick (Popovic et al. 1995) utilise un modéleleux degrés de liberté au niveau du genou
prothétique pour simuler la marche pour évaludfi¢acité d'un genou motorisé. Il analyse notammest
efforts et les moments dans I'emboiture pour st&ssdu caractére infra douloureux de la marche aeec

matériel.

3 Synthese

L’'analyse de la littérature, concernant I'amputéndéal, montre que la principale limite de
I'ensemble des études est le faible nombre dematimpliqués. De plus, I'hétérogénéité des apjageis
des différents patients est également souvent oneces de difficulté dans I'obtention de conclusions
générales. Cependant, les études d’'analyse cirgreatienées jusqu’a présent ont montré le poteddiel
ces techniques pour quantifier les anomalies dechmaet évaluer les matériels prothétiques ou la
rééducation. Les premiers modeles dynamiques miplase sont prometteurs mais se heurtent a des
difficultés techniques notamment dans I'évaluatii@s parametres inertiels de la prothése. La plggart
limite a une phase de la marche. Par conséquapplication de I'analyse de la marche a I'étuddade

population des amputés fémoraux reste un champdsts a explorer.
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Chapitre 7  Travail personnel : Evaluation fonctionnelle de
la cinématique de pieds prothétiques au cours denlarche
de 'ampute

Une premiére application de notre protocole a eu pat d’évaluer les performances fonctionnelles
des pieds dits « a restitution d’énergie » compavés des pieds plus conventionnels. Cette étutbmaé
lieu a une publication dans la revue Prosthetics@rthotics International. Ce chapitre est la tcdidm de

I'article original reproduit en annexeVII.

1 Introduction

L'offre de pieds prothétiques disponible sur le char est aujourd’hui trés vaste pour répondre aux
attentes des patients, mais la prescription du lpigdus adapté reste délicate. Non seulementinieien
doit identifier correctement la demande fonctiofendu patient mais il doit choisir le pied en seda sur
la connaissance du comportement de ce dernierh@ig est souvent soumis a des criteres subjeatiés d
au mangue de méthodes objectives dans ce domaine.

De plus, la conception des pieds devient de plyduesncomplexe avec le développement de pied dit
« & restitution d'énergie ». Ces pieds sont suppéseé capables d'emmagasiner de I'énergie datadole
et le médio pied pendant I'appui et de le restitoes de la propulsion (Wing and Hittenberger 19%r
conséquent, le prix des pieds prothétiques augneritesemble nécessaire de justifier I'utilisatioa tels
composants. Pour évaluer le composant lui-mémetedées mécaniques peuvent étre utilisés. Par exempl
Postema (Postema et al. 1997) mesure I'hystérégigiatre pieds et Lehman (Lehmann et al. 1993) tast
raideur et la fréquence naturelle de trois piedsil G5eil 2002) suggére méme une méthode itérative
viscoélastique de modélisation des pieds prothésigGes tests mécaniques fournissent une caratitsmis
intrinséque des pieds mais ils ne sont pas suffispaur évaluer les pieds prothétiques a causeade |
variabilitt des schémas de marche des amputésfCerttal. 1997; van der Linden et al. 1999). Par
conséquent, il semble nécessaire de comprendrenipartement du pied prothétique pendant la marche
d’un point de vue fonctionnel pour évaluer le segviendu au patient par chaque pied.

Beaucoup d'études ont été conduites pour compasedifférents pieds prothétiques en utilisant
'analyse de la marche. Parmi elles, certaines camirées sur I'évaluation de quelques pieds (énétel4)
portés par des amputés tibiaux (Menard et al. 1882yno et al. 1992; Lehman et al. 1993; Arya et al
1995; Snyder et al. 1995; Cortes et al. 1997; PRustet al. 1997) alors qu’'une seule étude porte sur
I'évaluation de I'effet de 5 pieds sur la marche2damputés fémoraux(van der Linden et al. 1999hsDa
ces études, des paramétres biomécaniques sostsutihrya (Arya et al. 1995), Menard (Menard and
Murray 1989; Menard et al. 1992) et Mizuno (Mizwetaal. 1992) étudient les efforts de réaction dissp
le pied pendant la marche pour comparer les piedges (Cortes et al. 1997) et Snyder (Snyder.et al
1995) ajoutent des mesures de la cinématique cleeldlle, du genou et de la hanche. Enfin, Ehateal&
et al. 1993), Postema (Postema et al. 1997) Unaehfldnderwood et al. 2004) et Van der Linden (van
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der Linden et al. 1999) calcule les moments epldssances articulaires. Pour toutes ces étudagueh
amputé est examiné avec plusieurs pieds.

Le but de cette étude est d’évaluer les pieds éfigiies portés par des amputés tibiaux et fémoraux.
Un protocole original est proposé pour enregisteercinématique de l'avant pied et de la cheville
simultanément avec la cinématique de I'ensembleadps et avec les efforts de réaction au sol. @it
est focalisé sur la cinématique du pied et de kvillb prothétique ainsi que sur leur relation ales
paramétres spatio-temporels et les forces de o#aati sol. Les paramétres de la marche sont agadysé

fonction du niveau d’amputation et du type de pied.

2 Matériel et méthode

2.1 Sujets

Neuf hommes et une femme amputés ont été examinéswas de leur suivi clinigue. Parmi ce
groupe, six étaient amputés au niveau tibial etrquau niveau fémoral. L’age moyen était de 46.9, an
compris entre 33 et 70 ans. Tous les patientsréta@ifs et aucun n'utilisaient d’'aide de marcheus les
sujets avaient été amputés pour des raisons traestdepuis au moins 5 ans. Un groupe controle éta

composé de 35 sujets asymptomatiques, en bonrée 8gét de 19 a 61 ans (Age moyen 33.6 ans).

2.2 Pieds prothétiques

Chaque sujet portait son propre pied. 6 pieds rdiffis étaient utilisés par I'ensemble des 9 patient
(Tableau 41 Les pieds étaient classés en fonction de leuncegation. La catégorie appelée
conventionnelle comprend tous les pieds qui n'cg de lame de carbone. La catégorie a restitution
d’énergie correspond au contraire a ceux qui pesgathe lame de carbone a l'intérieur de la couvert
esthétique. Quatre amputés (un fémoral et troiaul) portaient des pieds conventionnels et sixgiemt
des pieds a restitution d’'énergie (trois fémorautras tibiaux). L'alignement correct de la protkeéétait

assuré par les orthoprothésistes du CERAH.
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Tableau 41 : Caractéristiques des patients

Patients| Sexe| Age Poids | Taille | Niveau Recul | pied prothétique| type de
(ans) | (kg) (cm) | d’amputation (ans) pied

S1 M 33 63 171 femoral 9 Greissinger | conv
(Ottobock)

S2 M 38 72 176 femoral 34 1C40 esf
(Ottobdck)

S3 M 39 65 169 femoral 22 Sureflex esf
(Flex-foot)

S4 M 46 66 172 femoral 24 1C40 esf
(Ottobdck)

S5 M 56 79 160 tibial 52 1D10 conv
(Ottobock)

S6 M 70 60 163 | tibial 45 1C40 esf
(Ottobdck)

S7 F 43 52 155 tibial 29 SACH conv

S8 M 38 78 182 tibial 8 Variflex esf
(Flex-foot)

S9 M 39 95 180 tibial 5 Variflex esf
(Flex-foot)

S10 M 63 70 173 tibial 43 1D10 conv
(Ottobdck)

2.3 Matériel

Les sessions de mesure se tenaient au labordtairalyse de la marche du CERAH a Créteil. Pour
chaque session, la cinématique des deux membeérgeinfs et du tronc était collectée a I'aide d'ystéme
optoélectronique d’analyse du mouvement (Vicon,524ford Metrics Ltd, Oxford, UK) avec une
fréquence d'acquisition de 50 Hz. Simultanémenfdeses de réaction au sol étaient enregistréedqar
plateformes (AMTI Advanced Mechanical Technologge,l Massachussets, OR6-5 series) qui étaient
placées au milieu de la piste de marche de 10 fande Le systéme optoélectronique était composé de
cameéras principales couvrant le volume de mesure*(B8m*1.8m) et de 6 mini caméras, pointant sur le
volume autour des plateformes de force, pour mequmécisément le mouvement du pied. Ces mini
caméras avaient été spécifiguement concues poyretés volumes et étaient placées directementesur
sol. Au total, 30 marqueurs réfléchissants étaatés sur les segments corporels et les éléments
prothétiques pendant la marche. 16 marqueurs Suppléires étaient utilisés pour repérer des points

anatomiques pendant la mesure statique mais inétatirés pendant la marche.

2.4 Procédure éxpérimentale

Chaque session comporte 3 parties :
1 — Trois questionnaires sont utilisés. Le prerairrempli par le patient et est utilisé pour olbten

des informations sur les habitudes de marche, Ventéels douleurs et inconforts ressentis pendant |
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marche. Le second questionnaire est rempli par éelecin spécialiste et concerne les informations
médicales comme la longueur et la santé du moiglesnmobilités articulaires. Finalement, le traise

guestionnaire, complété par le prothésiste, folardescription des composants prothétiques.

Tableau 42 : Marqueurs anatomiques placés sur le gt

Avant pied Extrémité distale de I'hallux HAL
Arriere pied Téte du premier métatarsien MT1
Téte du cinquieme métatarsien MT5
Bord supérieur du calcanéum CAL
Tibia Malléole médiale MM
Malléole latérale LM
Femur Epicondyle médial LE
Epicondyle latéral ME
Bassin Epine iliaque antérosupérieure droite EASD
Epine iliaque antérosupérieure gauche EASG
Epine iliaque postéosupérieure droite EPSD
Tronc Articulation acromioclaviculaire droite AD
Articulation acromioclaviculaire gauche  AG
Processus épineux de la vertébre T1 T1

2 — Le patient est équipé de 36 marqueurs (sedeardeux membres est équipé pour cette premiére
acquisition). Les marqueurs sont placés, d’'une, gart 14 points anatomiques particuliers de lataein
scapulaire (3 marqueurs), du bassin (3 marquedusjémur (2 marqueurs), du tibia (2 marqueurs)wet d
pied (4 marqueurs). Les positions des marqueut®iangues sont listées dansliableau 42D’autre part,
des éléments rigides sont fixés sur la cuisse (gumears), la jambe (3 marqueurs) et le pied (6 oeucs).

Les dispositifs pour la jambe et la cuisse sonpirds de ceux développés par Marin (Marin et af9)9
Pour l'arriere pied, une chaussure a été conEigufe 30, dont le talon réglable garantit I'alignement
correct de la prothése pour chaque patient. La sshme est suffisamment souple pour permettre le
mouvement normal de l'avant pied. Pour l'avant pied ancillaire est fixé a l'aide d’élastoplaste au
second et troisiéeme orteils pour le pied intactsabpue trois marqueurs sont collés directementespied
prothétique.

Figure 30 : Ancillaires pied et avant pied
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Le protocole commence par deux acquisitions statigiPendant ces acquisitions, les positions de
tous les marqueurs sont enregistrées simultanésueatessivement pour les membres inférieurs droit et
gauche. Pour le codté prothétique, les marqueurs glaicés pour correspondre au coté intact. Les
marqueurs permettent d’étudier I'ensemble du cdrpsprésent travail est focalisé sur le pied mas d
études futures permettraient d’analyser les coresémps du comportement du pied sur le comportement
des autres articulations.

La position du centre de la hanche est calculagiksant le protocole proposé par Leadini (Leardin
et al. 1999).

3 — Dans la derniere partie, le sujet réalise 1$s@ges en marchant sur la piste de marche a une
vitesse confortable. Pour cette partie, les manguanatomiques du fémur, du tibia et du pied setirés.
Par conséquent, le patient est équipé de 30 majuBne acquisition est considérée comme réussie
lorsque chacun des pieds atterrit sur une platefatm force différente pendant sa phase d'apputeCet
procédure expérimentale permet d’'accéder a la @tiqoe du corps entier. Les données sont traitées a
l'aide du logiciel Matlab (Mathworks USA). La pdsih des articulations de hanche est calculée dalon
méthode décrite par Cappozzo (Cappozzo 1984)ieeeapar Leardini (Leardini et al. 1999).
Le systeme d’axes local a été défini pour chaqgensat et décrit par Bonnet (Bonnet et al. 2006).
Les orientations des axes respectent les recomtiamsiae I'lSB (Wu and Cavanagh 1995). La méthode
utilisée pour calculer les angles articulaires pemdes expérimentations a été décrite par MariariiMet
al. 1999). Les données obtenues pour les 10 passage moyennées pour chaque sujet. Un jeu de
parametres est calculé comportant des paraméteg®-spmporels, des points particuliers des courbes
cinématiques et d'efforts et leur pourcentage adéecge marche. Les données d'efforts sont nornesisé
fonction du poids du sujet. Le rapport, exprimé purcentage, entre les durées des phases d’appui
prothétique et saine est étudié et permet d’estiangymétrie de la marche.
Les parametres spatiotemporels calculés sont :
- le double appui du c6té prothétique correspondémpariode entre le début de I'appui du cbté
prothétique et la fin de I'appui du coté intact
- lalongueur du pas prothétique calculée commeskaigce entre la position du talon prothétique
a l'attaque du pas avec la prothése et la positiotalon sain a I'attaque du pas avec le membre
intact
Des parametres ont été sélectionnés pour compesepiéds. lIs peuvent étre classés en deux
groupes :
- la cinématique sagittale du pied et de la chegiliantifie le comportement pendant la marche

- Les efforts de réaction au sol sont utilisés pwatuer I'efficacité globale de la marche

25 Analyse statistique
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Les différences significatives entre les parametrefonction du niveau d’amputation et du type de
pied sont déterminées en utilisant une analysa g@ariance (ANOVA). Le niveau de signification &gé
a p=0.05. Compte tenu de la faible taille de I'édiian, un test non-paramétrique de Spearman a été
utilisé pour établir les corrélations entre lesapagtres sur I'ensemble du groupe et sur le grogpe d

patients avec des pieds a restitution d’énergie.

3 Résultats

3.1 ANOVA

Les résultats de I'ANOVA permettent de classer pesametres. Certains sont principalement
dépendants du type de pied. Tableau 43ésume les résultats obtenus pour ce groupe depaes. La
plupart des paramétres spatio-temporels du coté@igngont influencés par le type de pied prothétitjae
durée du double appui moyen est augmentée poymat&nts portant des pieds conventionnels. On peut
noter que la vitesse de marche et la longueur dypathétique sont plus importantes pour le gralge

patients équipés de pieds a restitution d’énergie.

Tableau 43 : Moyenne et écart type des paramétres éonction du type de pied

(conv : pied conventionnel, esf : pied a restitutio d’énergie)

Paramétres conv (moyenne, éqaesf (moyenne, eécatANOVA (p-values)
type) type)

Durée du double appuill.5 (1.4) 9.3(1.4) 0.02

(% du cycle ds

marche)

Vitesse de marchel.05 (0.16) 1.3(0.12) 0.03

(m/s)

Longueur du pas0.62 (0.04) 0.7 (0.029) 0.02

prothétiqgue (m)

Flexion maximale de -15 (2) -8 (2) 0.0024

I'avant pied (°)

Minimum d’effort | 80 (5) 67 (10) 0.0187

vertical (% poids du

corps)

Une différence significative a été observée poandle maximal de l'avant pied par rapport a
l'arriere pied selon le type de pied. Les courbes @ahgles de I'avant pied pour les deux types eldspét le
groupe contrble sont présentées sufigure 31 Pour le groupe contrdle I'extension maximale desils

est de 35° en moyenne (écart type 8°).
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Sagittal forefoot motion

—8— conv
—— oxf
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Figure 31 : Courbes de position angulaire de I'avarpied par rapport & I'arriére pied pour les
trois groupes

Le minimum d'effort vertical de réaction du sol pant la phase d'appui est en moyenne
significativement plus faible pour les patientstpnt des pieds conventionnels (80% du poids dusgorp

gue pour les patients portant des pieds a restitatiénergie (67% du poids du corps).

Un deuxiéme groupe de parametres est influencéepaveau d’amputation. Le second pic d’effort
longitudinal de I'effort de réaction est souvenpelg effort propulsif. Cet effort est significatiment
(p=0.0015) plus important du c6té prothétique gesramputés tibiaux (moyenne : 16% du poids dus;orp
écart type : 1% du poids du corps) que pour lesuadspfémoraux (moyenne : 9% du poids du corpst écar
type : 3% du poids du corps). La symétrie est fitativement (p=0.05) meilleure pour les amputbmtix
(moyenne : 99%, écart type : 4%) que pour les adspiéimoraux (moyenne : 94%, écart type : 2%). Tous
les autres parameétres étudiés n’étaient pas sigtiifement dépendants du type de pied ou du niveau
d’amputation.

3.2 Corrélations

Des corrélations ont été cherchées entre les p&esnéinématiques de la cheville et du pied
prothétique avec les parameétres spatio-temporaisedpart, et les efforts de réaction au sol d’apae.
Premiérement, cette recherche a été menée surolgarentier d’amputés pour déterminer si les
caractéristiques cinématiques des deux types diegpi@ient des conséquences sur la qualité gloleale d
marche ou sur la transmission des efforts. Ensuitegroupe restreint de patients composé des amputé
équipés de pied a restitution d’énergie a été poék rechercher des corrélations. Ces corrélationsient
un apercu des relations existant entre le mouvemerticulier des pieds a restitution d'énergie alec
comportement du coté intact et la dynamique dedeche.

Le Tableau 44donne les coefficients de corrélation de Spearsignificatifs obtenus pour le
groupe entier. Les corrélations significatives étdt identifiées par le test de Spearman pour leszres
cinématiques du pied prothétique alors qu'aucuhatioea n'a été trouvée pour les parametres de la
cheville. Sur I'ensemble du groupe, un lien exmtére la cinématique de I'avant pied et les pareesét

spatio-temporels. La vitesse de marche et la lamgda pas prothétique augmentent lorsque la flexion
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maximale de I'avant pied prothétique (Ffp) augme@emme Ffp a une valeur négative (la flexion de
'avant pied est négative), cela signifie que, does la vitesse et la longueur du pas augmentemgléaur
absolue de I'angle diminue. Pour la durée du doapfaui du coté prothétique, la relation est oppolsée

durée du double appui est prolongée quand la vateximale de I'angle en valeur absolue augmente.

Tableau 44 : Coefficient de correlation de Spearmapour le groupe entier

(Ffp : flexion maximale de I'avant pied prothétique

coefficient de| Vitesse de marcheLongueur du pas
Spearman (p-value) | (m/s) prothétique (m)
Ffp (°) 0.7 (p=0.04) 0.7 (p=0.03)

Le Tableau 4%résente les corrélations significatives obtersugde groupe de patients avec pieds a
restitution d’énergie.
Tableau 45 : Coefficient de correlation de Spearmapour le groupe d’amputés avec pieds a

restitution d’énergie (Ffp : flexion maximale de lavant pied prothétique, Ap : flexion maximale
de la cheville prothétique en appui)

coefficient de Spearman Minimum d’effort longitudinal| Vitesse de marche (m/s)
(p-value) du c6té sain (%body weight)

Ffp (°) 0.9 (p=0.04)

Ap (°) 1 (p=0.02)

Une forte corrélation a été trouvé entre 'amplégwdl mouvement de la cheville prothétique et la
vitesse de marche. Une corrélation existe ausse datflexion de I'avant pied et le premier pic foet

antéropostérieur du cété intact (FI1s)(coeffic@miSpearman = 0.9).
4 Discussion

L'objectif de cette étude était d’analyser l'infame du choix du pied prothétiqgue sur la marche

d’amputés traumatiques tibiaux et fémoraux.

En étudiant les deux niveaux d’amputation simultaeeét, nous pouvons évaluer |'efficacité du pied
prothétique pour des schémas de marche trés dif(érBes études antérieures se sont intéressees a |
marche de I'amputé tibial (Winter and Sienko 1988)s que d'autres ont considéré des amputés fémora
uniquement (Sjodahl et al. 2002). En comparantréssultats, d’importantes différences peuvent étre
observées sur les paramétres biomécaniques, snggéeles schémas de marche sont significativement
différents entre les amputés tibiaux et fémorauavdntage de notre étude est de mettre en évidence
l'influence majeure du style de marche sur la syiméle la marche et sur I'effort de propulsion. Basdes
antérieures ont donné des résultats sur la durdgdhalee d'appui pour des amputés tibiaux (Powesd. et
1998) et fémoraux (Boonstra et al. 1994) mais léthodes étaient différentes et la comparaison reste
difficile. Ici, on montre que la symétrie des dugéke phases d'appui est directement dépendanteun
d’amputation. De plus, l'influence du type de pexd négligeable sur ce parametre. L'effort de pisipn

du coété prothétique est également déterminé paivéau d'amputation. Ce résultat confirme I'hypathé
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d’Arya (Arya et al. 1995). En effet, il suggere daeforce propulsive est principalement influenpée le
schéma de marche davantage que par la prothésen8asion est limitée puisqu’il ne peut pas quaanti
le style de marche de son groupe d’amputés tibi@axtes (Cortes et al. 1997) montre également que
I'effort de propulsion est plus influencé par laleace que par le type de pied prothétique. Finalenoce
résultat expliquerait pourquoi Postema (Postemal.etl997) n'observe pas de différence de forces

propulsives pour des amputés tibiaux portant dedspdifférents.

A l'opposé, certains parametres ne sont pas sessiénll niveau d’amputation mais largement
influencé par le type de pied. Le mouvement du pietl supposé étre trés différent entre un pied
conventionnel comparé au pied a restitution d’é@eei@our obtenir une estimation précise du mouvémen
du pied, le protocole utilisé dans notre étude gsepune nouvelle décomposition du pied en deuresli
rigides articulés correspondant a I'avant pied #&ant des articulations métatarsophalangiennes) et
l'arriere pied (en arriere des articulations métphalangiennes). Alors que les études précédentes
(Lehman et al. 1993; Snyder et al. 1995; Posterah é097) étaient limitées a I'analyse du mouvenden
la cheville, ce travail permet de calculer le moueet de I'avant pied. De plus, I'utilisation d’ursgositif
accroché au talon améliore également le calcul duvement de cheville. En effet, dans les études
antérieures (Snyder et al. 1995; van der Linderaletl999), le segment pied était localisé par des
marqueurs placés sur la chaussure. Cette méthockeneilére pas les déformations du pied dans léoméd
pied pendant la marche, qui ne sont pas négligeabke dispositif lié au talon permet de calculer le
mouvement relatif entre le tibia et le talon coasidcomme des corps rigides. Finalement, cetteadéth
différencie le mouvement de la cheville du a I'enbke des déformations autorisées dans le pied
prothétique entre la partie rigide du tibia et Ecanéum et le mouvement de l'avant pied créé par
'ensemble des déformations entre le talon et feeztes tétes des métatarses.

En gardant cela en téte, l'amplitude sagittale deuwvement de la cheville n’est pas
significativement différente selon le type de pi€k résultat est en apparente contradiction avec le
résultats des études précédentes. Ces derniérpsrteag une augmentation de I'amplitude totale du
mouvement de la cheville avec des pieds a restitudiénergie (Lehman et al. 1993; Postema et &7;19
Hafner et al. 2002). Cette incohérence peut s’qupli puisque les déformations du pied entre lentato
les tétes des métatarsiens ont été prises en cataptele calcul du mouvement de la cheville par ces
auteurs. La conception des pieds a restitution etfa permettent de facon évidente un mouvement
important au milieu du pied grace a la flexibilité la lame de carbone (Wing and Hittenberger 1989).

Au contraire, nous avons trouvé que les pieds t#tutisn d’énergie fléchissaient significativement
moins que les pieds conventionnels pendant la pifappui. Les tests mécaniques (Lehman et al. 1993;
Geil 2001) montrent une rigidité plus importantes dgieds conventionnels par rapport aux pieds a
restitution d’énergie. Cependant, ces tests méaagignt été menés en quasi statique et le caltiseua
déformation globale du pied. Pendant la marcheefests et les moments dynamiques sont appliques s
lavant pied et peuvent amener les pieds convemtisna fléchir davantage puisqu’aucun élément

structurel n'est placé a I'extrémité du pied.
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La longueur du pas prothétique, la vitesse de nearleh double appui du coté prothétique et le
minimum local d’effort vertical du cété intact saépendants du type de pied. La diminution dedhff
vertical appliqué sur le coté intact en milieu qgiapavec des pieds a restitution d’énergie montre u
efficacité de l'action propulsive de ces pieds. Umeilleure action propulsive a des répercussiondesu
déplacement du centre de masse pendant la phabentset est exprimée par une diminution de deff
appliqué sur le cété controlatéral pendant la pldassimple appui. Simultanément, une altératiohajo
de la marche est observée avec les pieds conveatircaractérisée par une diminution de la vitelsse
marche, une augmentation de la durée du doublei gupthétique et une plus grande asymétrie des

longueurs de pas.

De plus, les corrélations trouvées entre les paraséet la flexion maximale de l'avant pied
prothétiques impliquent que les paramétres spatigbrels sont directement liés au comportement
cinématique du pied. Ces corrélations suggérentl'guaémité rigide des pieds a restitution d’érierg
permet une prolongation du pas prothétique enrévitae chute vers le c6té sain en fin de phasepdiap
du c6té prothétique. En étudiant le groupe de syjertant des pieds a restitution d’énergie, désutr
relations ont été mises en évidence. La vitessenaieche et I'amplitude du mouvement de la cheville
prothétique sont hautement corrélées. Ce résudtatahérent avec la suggestion de Hafner (Hafnat. et
2002). Il suppose que les améliorations concefleariarametres spatio-temporels sont dues auxi@répr
de la lame de carbone d’emmagasiner de I'énergidaue le milieu de la phase d’appui.

La forte corrélation entre le mouvement de la diepirothétique et la vitesse est une preuve qu’'une
cheville plus raide permet une meilleure progressie 'ensemble du corps. De plus, la flexion dednt
pied est corrélée avec I'effort de freinage du ddtéct. Un avant pied plus raide évite un pic fibftrop
important du cété intact. En effet, un avant pid pigide permet un meilleur contréle de la traissinn

du poids du corps d'un membre a l'autre.
5 Conclusion

Un protocole original a été proposé pour cara@éries performances du pied prothétique. Le
nombre de sujet est limité, par conséquent cedtaéspréliminaires devront étre confirmés par éhele
extensive. Cependant, les principaux résultats:sont

- la symétrie et I'effort de propulsion sont déterésirpar le schéma de marche davantage que par
le type de pied

- Il'action propulsive des pieds a restitution d'énergst démontrée par I'amélioration de la
dynamique du corps lors de I'appui du c6té intact

- une amélioration globale de la marche est obsexvée les pieds a restitution d'énergie et est
due a la diminution de I'angle de flexion maximeéel’avant pied qui évite I'effondrement

pendant la fin de la phase d’appui prothétique.
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- Parmi les pieds a restitution d’énergie, la vitemsgmente lorsque I'amplitude du mouvement
de cheville augmente et une diminution de la flexde I'avant pied permet de réduire I'effort

de freinage du cété intact

Pour résumer, I'étude a réussi a quantifier les vements de la cheville et de l'avant pied
prothétique et leurs conséquences sur les parandiela marche. Ainsi, a travers cette étude, la
connaissance du comportement des pieds a restitudiénergie a été améliorée. Deux niveaux
d’amputation ont été analysés. Une utilisationiglie de ce protocole associée a une évaluation des

capacités musculaires sera une aide pour déterti@déguation de la prothése au patient.
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Chapitre 8  Travail personnel : Mouvements
tridimensionnels du bassin et du tronc chez 'amputans-
fémoral

Au cours des discussions avec les cliniciens sjigteis de la rééducation de 'amputé, la maitrise
des mouvements du tronc et du bassin est appamme&an objectif essentiel a atteindre pour retrouve
une marche efficace. Ce chapitre est consacréumléé&e ces mouvements. Il constitue la traduatian

article proposée a Archives of Physical Medecire: Rehabilitation.

1 Introduction

La marche de I'amputé fémoral differe considéralglemde celle des sujets asymptomatiques.
Particulierement, les amputés fémoraux sont cotdsora I'absence de genou physiologique ce qui
implique des compensations touchant I'ensembleatpsc Dans la littérature, beaucoup d’'études sur la
marche de I'amputé de cuisse se focalisent unigoemg les changements cinématiques et cinétiques a
niveau du membre inférieur (Boonstra et al. 1984épérs et al. 1995; Sjodahl et al. 2002)

Cependant, des études antérieures ont montré deegdlentiel des mouvements du tronc dans la
marche humaine et en particulier en ce qui conclrrmmordination entre le bassin (directement lig a
membres inférieurs) et le thorax (Cappozzo et @821 Stokes et al. 1989). Les allures des courkes d
mouvement du bassin et du tronc chez le sujet asyngiique ont déja été établies (Murray et al. 1964
Dujardin et al. 1995; Sartor et al. 1999). De phlasieurs auteurs utilisent le déphasage temporte¢ les
courbes de rotations horizontales du bassin ehdi@x pour quantifier la rotation opposée entrediesx
segments, appelée couramment dissociation desiesrgcapulaires et pelviennes (Burgess-Limeriek et
1993). Ainsi, un déphasage entre les deux courbe$8@° correspond a une dissociation parfaite des
ceintures. Des recherches ont montré que le déphasst dépendant de la vitesse de marche (Van
Emmerik and Wagenaar 1996) et du chargement dti(k@jEiandra et al. 2003).

De plus, I'analyse des mouvements du tronc, sudaos le plan horizontal, a permis de déterminer
des comportements spécifiques liés a la marcheologtljue. Ainsi, Wagenaar (Wagenaar and van
Emmerik 2000) et Van Emmerick (Van Emmerik et £99) ont montré tous les deux la diminution de la
rotation opposée des ceintures chez des sujetsectaspment hémiplégigues et parkinsoniens.
L'accroissement de la rigidité en torsion du tranaussi été observé par Selles (Selles et al. 20@%)des
patients souffrant de douleur du dos. Certainsuasitent également souligné qu'il existe certainenuen
lien entre la dynamique du haut du corps et leetord’effort transmis au sol (Stokes et al. 1988F-iandra
et al. 2003). Stokes suggére notamment que la eitigume du tronc aurait pour but de limiter le momen
dynamique autour de I'axe vertical passant paetdre de gravité du corps et d’amortir les mouvemdn
bassin.

Concernant les amputés fémoraux, peu d'auteuroiseirstéressés aux mouvements du haut du

corps. Cappozzo (Cappozzo et al. 1982) analysprtgsctions de la ligne des épaules et de I'axsgras
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par les crétes iliaques du bassin sur les 3 plaggtal, frontal et horizontal. 1| décompose chaque
mouvement par une série de Fourier de facon a serales différents harmoniques en terme de
contribution au mouvement général. Il montre notamitgue I'amplitude globale des mouvements du
bassin et des épaules est augmentée considérablehsenl’amputé par rapport au sujet sain. Il nret e
évidence une élévation du bassin du c6té oscipanthétique et sain a l'opposé des sujets sains pou
lesquels il observe une chute du bassin du cotd#lavsc Enfin, il décrit une mise en rotation axal
différente du bassin au cours de la phase d'apis ison étude est limitée a quatre patients. Sjédha
(Sjodahl et al. 2003) s’est intéressé uniguememauwvement du bassin dans les plans frontal exdwatal
avant et aprés une rééducation spéciale mais nd pes en compte les mouvements du tronc. Sesatssul
confirment ceux de Cappozzo en ce qui concernelldéion angulaire du bassin dans le plan frontal. L
mouvement des sujets asymptomatiques n’est pasuvétrapres la rééducation. L'amplitude de rotation
dans le plan horizontal du bassin est plus faible ghez les sujets sains mais est augmentée par la
rééducation. Tazawa (Tazawa 1997) examine les maavis 3D du thorax et du bassin et identifie un
groupe de « bons marcheurs » qu'il compare aveaugss amputés parmi 12 patients. Il observe que c
groupe de bons marcheurs a des amplitudes pluledaiiour les mouvements du tronc. Il s'intéresse
également au balancé des bras et, s'il ne parp@n établir clairement un critére quantitatibtiéla ce
balancé, il pense que celui-ci est essentiel pauargir la propulsion par la prothése. Cependdst, i
n’étudient pas les évolutions angulaires des setgna@ncours du temps.

Dans ce contexte, le but de cette étude était mlifitr des éléments spécifiques des mouvements
3D du bassin et de la ceinture scapulaire au cdardéa marche de I'amputé fémoral sur un grand
échantillon de patients. La coordination entre ¢éeintures scapulaire et pelvienne sera également
caractérisée. De plus, compte tenu du lien étmtiteemoment dynamique du corps et couple extérieur
exercé sur le corps, le moment exercé par les nmemmbférieurs sur le sol suivant I'axe verticalcamtre
de pression sera également caractérisé. Tous @Rgiaes seront comparés avec les valeurs obtpoues

des sujets asymptomatiques et leur sensibilitéféreints facteurs cliniques sera recherchée.

2 Matériel et méthodes

2.1 Patients

Vingt-sept patients amputés fémoraux et trentes-ajets sains ont été inclus dans I'étude. Taus le
patients marchaient de facon autonome sans aitiaitge. L'age moyen du groupe d’amputés était 50.9
ans avec un intervalle de 28 a 73 ans. La posa pgethése et le suivi médical de tous les patiétasignt
réalisés au CERAH (Centre d’Etudes et de Rechesahd'Appareillage des Handicapés, France). Les
données concernant la prothese et les informatiimigues sont présentd@ableau 46Le groupe contrble
comportait des sujets dont I'age était inclus dantervalle d'age des patients amputés. L'’age nmogla

groupe était 44.3 ans (28-61 ans).
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Tableau 46 : Caractéristiques des 27 patients

Patient Age Recul (ans) Etiologie Longueur Score d’activité| Genou
du moignon prothétique
(mm)

S1-1 33 9 traumatique 413 11 polycentrique
S2-1 46 24 traumatique 413 14 monoaxial
S4-1 38 34 traumatique 413 12 monoaxial
S10-1 67 46 traumatique 350 9 monoaxial
S12-1 39 22 traumatique 413 12 monoaxial
S17-1 37 17 traumatique 413 9 polycentrique
S21-1 66 38 traumatique 350 7 monoaxial
S22-1 64 41 traumatique 316 6 monoaxial
S23-1 45 19 traumatique 350 11 monoaxial
S24-1 34 11 traumatique 320 15 monoaxial
S26-1 73 61 traumatique 330 5 monoaxial
S27-1 46 19 traumatique 390 12 monoaxial
S28-1 59 4 tumorale 375 9 polycentrique
S29-1 37 5 traumatique¢ 380 11 polycentrique
S30-1 54 4 traumatique 410 17 polycentrique
S31-1 47 32 traumatique 480 17 monoaxial
S32-1 71 30 traumatique 420 8 monoaxial
S33-1 58 37 traumatique 315 14 monoaxial
S34-1 59 56 congenitale 490 14 monoaxial
S35-1 57 38 traumatique 430 17 monoaxial
S36-1 28 7 traumatique 420 16 monoaxial
S37-1 37 13 traumatique 460 9 polycentrique
S38-1 32 15 tumorale 280 12 polycentrique
S39-1 71 49 traumatique 340 15 monoaxial
S40-1 48 4 traumatique 310 7 monoaxial
S41-1 67 47 traumatique 345 9 monoaxial
S43-1 62 43 traumatique 420 11 polycentrique

2.2 Protocole

Toutes les expérimentations ont été menées auadi@ d'analyse de la marche du CERAH
(Créteil). Les données cinématiques et cinétiquiederd collectées selon le protocole décrit par
Goujon(Goujon et al. 2006). Douze caméras et déatefprmes de force étaient utilisées de la mémperfa
gue dans les expérimentations précédentes(Goujah 2006). On demandait aux patients de marcher le
long d’'une piste de 9 métres de long a une vitdesmarche confortable. Pour chaque patient, ausmidin
allers étaient enregistrés. Le niveau d’activiité&valué a I'aide d’un questionnaire rempli pamédecin
spécialiste. Comme la distance et le temps de raaahs repos étaient difficiles a évaluer par hegudés
eux-mémes, le but de ce questionnaire originat dwicollecter des informations sur leurs habitudies
marche. Ce questionnaire prenait en compte noersenlt les activités professionnelles et de loigirsm

également les petits déplacements de la vie qeatid.
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2.3 Méthode

Le niveau d’activité de chaque patient était obtgnéice a un score (maximum : 24). Chaque
réponse aux différentes questions correspondddti@idution d’'un nombre de points. Le questiongair
était divisé en quatre parties : habitation (maximu3), activité professionnelle (maximum : 3),ietds
de loisir (maximum : 9) et autres déplacements {marn : 9). Le nombre de points augmente avec le
niveau d’activité.

Pour quantifier les mouvements du haut du corpscaus de la marche, nous avons défini deux
segments : le bassin et la ceinture scapulaire.sNeregistrions les positions de trois marqueurs
réfléchissants collés sur la peau de chacun desesds.

Pour le bassin, la position des marqueurs et lmitdéh du repére anatomique ont été choisis en
suivant les recommandations de I'ISB (Wu and Caghri®95; Wu et al. 2002).

Pour la ceinture scapulaire, les marqueurs étpiaces sur les acromions droit et gauche et sur le
processus épineux de la septiéme vertébre cer(iCale Le repére anatomique était calculé commie: sui
I'origine était définie par le milieu entre les amrions droit et gauche ; 'axe z était défini paké passant
par les acromions, orienté positivement a droiéexel x était situé dans le plan quasi transversiaidgar
les acromions et C7 et dirigé vers l'avant ; I'akétait orthogonal au plan xz et orienté vers ldipa
proximal du segment. Ce genre de repere, utilidast marqueurs collés sur les épaules, a souvent été
utilisé pour étudier les mouvements du thorax (©app et al. 1982; Bartonek et al. 2002; Nguyen and
Baker 2004). Par conséquent, dans cette étudendewements du thorax sont assimilés a ceux de la
ceinture scapulaire.

Pour calculer le mouvement 3D, nous utilisionsalegles cardaniques (1) entre chaque segment et le
systeme de référence lié au laboratoire (2) emtsedbux segments. Comme proposé par Baker (Baker
2001), la séquence de rotation utilisée pour cefcld mouvement absolu du bassin et du thorax :était
rotation (plan horizontal), antéversion (plan gad)it inclinaison (plan frontal). Pour le mouvemeeiatif

des ceintures, la séquence était : inclinaisoridifeextension, rotation axiale(Wu and Cavanaghb).99

2.4 Parameétres :

Les paramétres spatio-temporels étaient utilisés gealuer I'efficacité globale de la marche. Pour
chaque cycle de marche, la vitesse de marche mey&ait obtenue grace au marqueur placé sur C7. La
longueur du pas droit était définie comme la distacouverte par le marqueur collé sur le talont dnatire
deux posés du talon successif. La méme définitiait @pliquée pour la longueur du pas gauche.uraed
d’appui était exprimée en pourcentage du cyclel tptaur les cotés sain et amputé. Pour décrire le
mouvement des ceintures scapulaire et pelvienagnlitudes de mouvements étaient calculées dans |
trois plans de l'espace. La dissociation des cmstuans le plan transverse était caractérisédepar
déphasage relatif temporel calculé par la méth@édeitd par Van Emmerik (Van Emmerik and Wagenaar

1996). La méthode consiste a normaliser le diagmrpasition/vitesse pour I'assimiler & un mouvement
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sinusoidal et a calculer son déphasage temporellpdhorax et le bassin. Les deux angles de ptiase
ceintures scapulaire et pelvienne sont ainsi oédcehtre 0 et 180°. Le déphasage relatif contituaes
différence entre les deux angles de phase au dousmps. Pour décrire la dissociation des ceigsfuraus
utilisons la moyenne de ce déphasage relatif corstim un cycle de marche.

Le moment de I'action mécanique exercée par ledsgser le sol caractérise I'aspect dynamique de
la marche. Ce moment autour de I'axe vertical traspar chaque membre inférieur (lors de I'apptajté
calculé au centre de pression a l'aide des infaomsiprovenant des plateformes de force. Ce cattpie
suppose étre étroitement lié aux accélérationslaingsi transverses des différentes parties du corps

Tous ces paramétres étaient obtenus en moyenmmanédeltats de chaque sujet sur les différents

enregistrements.
2.5  Précision

Tres peu d'études indiquent la précision des angddsulés. Lafiandra (LaFiandra et al. 2003)
annonce une précision de 0.02° mais ne décrit panéthode utilisée pour obtenir cette valeur. Pour
évaluer la fiabilité de notre méthode, nous avdilsél une simulation numérique qui prend en conbge
différentes sources d’erreur qui peuvent affecter mesures cinématiques.

Premiérement, I'erreur potentielle sur le placentts® marqueurs anatomiques est modélisée par un
bruit blanc appliqué sur les coordonnées des margue cours du cycle de marche. L'amplitude de ce
bruit est déterminée pour chaque marqueur : paumkrqueurs placés sur le bassin, elle est de 1@mm
utilisant les données de Della Croce (Della Crdcal.€1999) tandis que pour les marqueurs placékesu
épaules, une amplitude de 5 mm a été choisie sareleefs osseux sont plus faciles a identifiere c
endroit.

Deuxiémement, I'erreur de mesure sur un marquel# fgr le systéme Vicon dans notre volume de
mesure a été évaluée a 0.71 mm. Cette erreur is#éeedinit I'écart type d’un bruit gaussien appiégsur
les coordonnées de tous les marqueurs pendantcle dg marche. Nous avons répété 500 fois cette
simulation sur un méme cycle de marche et caldaldifférence avec le signal de référence. Pouguba

paramétre, la précision est définie comme deux'faisurt type des valeurs sur les 500 simulations.

2.6 Statistiques

La premiére partie de I'analyse statistique avaitrjout de comparer les deux groupes (le groupe A
composé des patients amputés fémoraux et le grdem®mntréle nommé groupe B). La normalité de la
distribution pour chaque parameétre a été testéeqmgue groupe par un test de Shapiro-Wilk (nivasau
signification : 0.05). Nous avons aussi utilisétast de Bartlett (p=0.05) pour vérifier ’homogéd@ééiles
variances. Ensuite, si les valeurs étaient normah¢iistribuées, un test de Student était appkiuen un
test U de Mann-Withney était utilisé. Pour chagaemeétre, nous avons défini I'intervalle de confade

la différence entre les groupes pour un niveauwaéiance de 95%.
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Pour compléter cette description, nous avons rebidiinfluence de covariables sur les paramétres.
Premiérement, nous voulions rechercher I'effet@igel sur la vitesse de marche car 'age moyen dupgr
A était supérieur a celui du groupe B. Pour identifeffet des groupes et celui de I'age, nousrsa@dalisé
une analyse de la covariance (ANCOVA) avec un tacfgroupe : 2 niveaux A et B) et une covariable
('age). Comme nous l'avons vu en introduction,spuirs auteurs ont mis en évidence l'influenceade |
vitesse de marche sur les amplitudes du bassin ¢hatax dans le plan horizontal et sur le déphasag
temporel entre ces deux mouvements. Dans notre.épalir évaluer I'effet de la vitesse, nous avons
également réalisé une analyse de la covariancedtodier I'effet du groupe (facteur a deux nive@ugt

B) et celui de la vitesse de marche (covariablerbaque parametre.

La seconde partie de l'analyse statistique concexwusivement le groupe A. En effet, les
influences de certains facteurs cliniques sur &aipetres peuvent étre inferrées a partir de cesenaies
empiriques ou de données provenant d'études pnémEdePour confirmer ces relations, nous avons
cherché a construire des modéles de régressiondékest prédire les parametres en utilisant notarhtaen

facteurs cliniques.

3 Résultats

3.1 Précision

La simulation des différentes sources d’erreur moqtie les erreurs de placement des marqueurs
anatomiques peuvent modifier le signal jusqu’a 4fhédnstant donné du cycle. Au contraire, I'inderdie
liée aux erreurs de mesure du systéeme Vicon eigééma 1.1°. La propagation de ces deux typesealierr
est cependant différente. Pour la premiere, eHlalte en un décalage appliqué sur les courbes glerda
seconde produit une erreur aléatoire au cours die.ciPar conséquent, I'amplitude est moins infléenc
par la premiere source d’erreur que par la secoddeertitude totale (obtenue en calculant deuis fo
I'écart type pour chague parametre sur les 508tit#s) est réduite & 0.6° pour le mouvement dsibas
1.2° pour le mouvement du tronc. La précision dphd&age relatif entre les mouvements est de 1&.4° c

qui représente une erreur d’environ 10% par ragptatvaleur moyenne de ce déphasage.

3.2 Comparaison des deux groupes

La Figure 32montre les allures spécifiques des courbes pommol@vement du bassin des patients
du groupe A. Les trois graphes représentent la aceigon entre les patients amputés et les sujits. sa
Les courbes montrent I'évolution des positions #iges du bassin dans les trois plans de I'espace a
cours d'un cycle de marche d’'un membre inférieur. aque graphe, les corridors (courbe moyenrge plu
ou moins un écart type) sont tracés. Pour lesssaftmptomatiques (groupe B), nous avons vérifgles
courbes sont similaires pour les coétés droit echgauAu contraire, pour les patients du groupel &sti

important de traiter séparément les cycles de readchmembre intact et du membre prothétique car les
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cycles de marche ne sont plus symétriques. Sigrégshes, nous représentons les courbes moyennes pou

les cycles de marche des membres intacts.
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Figure 32 : Corridors (sujet sains en gris et ampus en noir) des mouvements du bassin en °
dans les trois plans de I'espace en fonction du paentage du cycle de marche

Dans le plan sagittal, une valeur positive reprieseme inclinaison antérieure (antéversion) du
bassin par rapport a sa position initiale obtereredpnt la phase statique (station debout). En, eftetnd
le sujet se tient en position debout, il existe antversion naturelle du bassin d’environ 15°uBlisant
la position debout comme référence, nous pouvongpacer les individus entre eux indépendamment des

variations d'antéversion anatomique. La courbe slgsts asymptomatiques montre une amplitude du
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bassin inférieur de 5°. Dans le plan sagittal, tdbifité moyenne du bassin pour le groupe A est gtasde
(Tableau 4Y. Nous notons que linclinaison antérieure maxanest atteinte au début du cycle du cété
intact.

Dans le plan frontal, une valeur positive corregspbanune élévation du c6té du membre inférieur
considéré (soit une chute du c6té controlatéralpetvaleur négative correspond a un abaissemeritdu
de ce méme membre inférieur (qui est aussi unaaisbn homolatéral). On peut noter que les alldess
courbes de mouvement sont complétement différgresles deux groupes. Dans le groupe A, le bassin
une inclinaison inférieure sur le membre en apguidant la période d'appui monopodal. Au contrdées,
sujets du groupe B présentent une chute du bagsidtd controlatéral pendant la période de doubeia
(phase préoscillante).

Dans le plan transverse, une valeur négative irdime rotation vers le membre inférieur considéré
(rotation homolatérale) et une valeur positive totation du cété opposé a ce membre inférieur tjosta
controlatérale). On observe une amplitude similgorr les rotations du bassin des deux groupes.
Cependant, l'allure de la courbe pendant le cyelendrche du membre intact differe pour le groupmaA
la rotation controlatérale maximale est retardéergpport au groupe B. Ceci implique une allure maoi
symétrique et une diminution de la vitesse angellpgndant la fin de la phase d’appui du cété imaat
les amputés. A la fin du cycle du membre intact (fe I'appui du membre prothétique), on observe une
rotation rapide vers la position neutre.

L'allure spécifique de la courbe d’évolution du ptaupour les amputés fémoraux peut étre observée
sur laFigure 33 La figure compare les couples transmis par leslones inférieurs sur le sol autour de
I'axe vertical. Les couples sont exprimés au cedé@ression pour les deux groupes pendant un dgcle
marche du membre inférieur droit pour le groupe tBpendant les cycles des membres intacts et
prothétiques pour le groupe A. Une valeur négaitidique un couple externe appliqué par le membre
inférieur sur le sol, ce qui signifie que le memimférieur exerce une action mécanique sur leesaldnt a
faire tourner le membre inférieur vers I'extérieDu c6té intact, I'allure pour le groupe A et leogpe B
est identique. Le couple est externe au début gddae d’'appui et interne a la fin. L'allure poercité
prothétique est totalement différente. Au contraitec6té sain et des patients sains, le coupldgagpl

pendant la phase d’appui du membre prothétiquiateshe.

-170 -



H. GOUJON Chapitre 8

S ! ! ! ! ! T ! ! !
4000

2000

-2000

N | i P R L
1] 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100

percentage of gait cycle

Figure 33 : Comparaison des couples exercés au centle pression en Nmm pour les sujets sains
(corridor gris), les amputés du coté prothétique (rmyenne en noir trait plein) et du cété sain
(moyenne en noir trait pointillé) au cours du cyclede marche

Le Tableau 47contient les résultats de la comparaison entreldex groupes de notre étude. Les
résultats concernant les parameétres spatio-tensponeintrent que la marche des patients amputés
fémoraux est globalement altérée. La vitesse dehmaest significativement plus faible et la syneétte
longueurs des pas et de durées des phases d'appédeite pour le groupe A.

La cinématique pelvienne et thoracique différe gearindividus du groupe A de celle des sujets du
groupe B. Les amplitudes sont significativementspiwandes, dans les plans sagittal et frontal, peour
bassin, et dans les trois plans, pour le thorax pEsupatients du groupe A. Au contraire, 'ampaditudu
mouvement du bassin dans le plan horizontal esvaeuate pour les deux groupes. Les amplitudes des
mouvements relatifs entre le bassin et le thoraxsdas plans frontal et horizontal sont également
équivalentes pour les deux groupes. Néanmoinséfghabage entre les mouvements transverses des
ceintures scapulaire et pelvienne est significatimet réduit pour le groupe A. Ainsi, les sujets
asymptomatiques montrent un mouvement globalenreopposition de phase entre le bassin et le thorax
(avec une valeur de déphasage moyenne de 1058)calerce mouvement est davantage en phase pour les
amputés fémoraux (moyenne 76°).Eigure 3dillustre cette différence en comparant la supetiposdes
angles de rotation transverse pour le bassintablax pour un sujet sain (TS36), dont le déphasalgéf

est mesuré a 145° et pour un patient (S32) datéphasage est 18°.
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15 T T T T T T T T T

10 p--e--- demseens Beeoaes deenanns ? ------ drsmanss kameas deeenes beesess deesaes g
© : .f!‘.'af_'_h; ____..JI _______ :L.__....E ......
‘_Cu : .ln-._.ha‘*-—-—--
s : r,."‘ T L
= T I U g ?‘.\ :
o ! : g
R B deerones o beeeees deeeees beseee demesees bemenes Yrung: -
=4 i =
o ' '
R el b N R | SN PN, S | (SR NVUNOIN. SN | O i

g+ % 4 & & b 4 } 3

percentage of gait cycle
= s== pelvis
i hiatase Patient S32

T T
Lene =T
- *

heorizontal plane

ael 4t { F 4

percentage of gait cycle

Figure 34 : Comparaison de la dissociation des ceures chez un sujet sain (TS36) et chez un
amputé (S32) Positions angulaires moyennes danglan horizontal en degré du thorax et du
bassin au cours du cycle de marche
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Tableau 47 Comparaison entre les sujets sains eslpatients amputés — Pour chaque parametre
: moyenne (écart type) - * : paramétres normalementlistribués — p-value pour les parametres
significativement différents : test t pour les paranetres distribués normalement, test de
Wilcoxon pour les autres - 95% inf et 95% sup: limies inférieure et supérieure de l'intervalle de

confiance

Parametres Amputés Groupe p-value 95% inf| 95%

contrble sup
vitesse de marche* (m/s) 1.0 (0.2) 1.2 (0.2) <0010| -0.3 -0.2
longueur du pas sain* (m) 0.68 (0.06) 0.7 (0.09)
longueur du pas prothétiqued.65 (0.07) 0.71 (0.06) <0.0000L -0.10 -0.04
(m)
Durée de la phase d'appub5 (4) 59 (2) <0.00001 4 7
saine *(% cycle)
Durée de la phase d'appub7 (2) 59 (2) 0.0004 -3 -1
prothétique *(% cycle)
Amplitude du bassin dans |8 (5) 4(1) <0.00001| 2 5
plan sagittal (°)
Amplitude du bassin dans |€l0 (3) 8 (3) 0.0042 1 4
plan frontal * (°)
Amplitude du bassin dans |ell (5) 12 (4)
plan horizontal * (°)
Amplitude du thorax dans le7 (3) 4 (2) <0.00001| 1 3
plan sagittal (°)
Amplitude du thorax dans Ie9 (3) 5(2) <0.00001| 3 5
plan frontal * (°)
Amplitude du thorax dans lel2 (4) 9 (3) 0.0011 1 5
plan horizontal *(°)
Amplitude du mouvementl12 (4) 13 (4)
relatif entre le bassin et le
thorax dans le plan frontal*(°
Amplitude du mouvement13 (5) 16 (5)
relatif entre le bassin et le
thorax dans le plan horizontal
()
Déphasage relatif dans le plai6 (30) 105 (35) 0.0012 -46 -12
horizontal entre les ceintures
scapulaires et pelviennes * ()

Les résultats de 'ANCOVA montre un effet signififade I'age (p<0.0001) et du groupe
(p<0.0001) sur la vitesse de marche. Il n'y a paeffet d'interaction. Pour les deux groupes, leesge de
marche décroit quand I'dge augmente (avec la mé&ntep Cependant, un patient du groupe A marche
toujours plus lentement qu’un patient du groupauBréme age (décalage de I'ordonnée a l'origine).

Les résultats de TANCOVA dans Teableau 48nontre un effet principal significatif de la vigesde
marche sur tous les paramétres exceptée I'ampldadetation du bassin dans le plan horizontal etfet
principal du groupe est observé pour la durée tasgs d’'appui et I'amplitude de rotation du thatars
le plan transverse. Une interaction entre les £ffatgroupe et de la vitesse est observée pourée dle la

phase d'appui du coté sain et I'amplitude du badairs le plan frontal.
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Tableau 48 Résultats de TANCOVA sur les parametreaormalement distribués avec un facteur
gualitatif (groupe : 2 niveaux : référence et amput) et une covariable quantitative (vitesse de

marche)

Parametres p-value effep-value effet| p-value effet
principal du| principal de la d'interaction
groupe vitesse de marche

Durée de la phase d'appui du c6té sain|*<0.0001 <0.0001 0.0002

(% cycle)

Durée de la phase dappui du cot€0.0001 0.02 NS

prothétique *

(% cycle)

Amplitude du bassin dans le plan frontalS 0.001 0.008

*(®)

Amplitude du bassin dans le plamNS NS NS

horizontal * (°)

Amplitude du thorax dans le plan frontak0.0001 <0.0001 NS

()

Amplitude du thorax dans le plarNS 0.0002 NS

horizontal *(°)

Amplitude du mouvement relatif duNS 0.01 NS

thorax par rapport au bassin dans le plan

frontal *(°)

Amplitude du mouvement relatif duNS 0.0005 NS

thorax par rapport au bassin dans le plan

horizontal *(°)

Déphasage entre les mouvemenkS <0.0001 NS

transverses des ceintures scapulaire et

pelvienne * (°)

33 Influence des facteurs cliniques :

Dans le groupe A, nous avons recherché d’abordelations entre la vitesse de marche et trois
facteurs potentiellement liés a cette vitessegeldle poids et le niveau d’activité. Le résultat ld
régression montre un effet principal des troisdfacs et une interaction entre le poids et le niviaativité
sur la vitesse de marche. Le coefficient R2 mudtiest 0.61 et la valeur de p 0.0002. Le diagramene d
Cook met en évidence l'influence de deux patieBB&0(et S32) sur le modéle. Le premier est tré$ acti
(score 17) et le second a une masse corporelleriamte (105 kg). Nous avons pu Vvérifier qu'en eaolu
ces deux individus, les coefficients de régressmstaient a peu prés les mémes mais que la p-value
s’améliorait pour chacun des coefficients. La ditébdu modele est un indicateur de sa robustdsse.
coefficient de détermination multiple est alors3)(@<0.0001). Les coefficients de régression sont :

- Age : -0.004 (p=0.006)

- Poids : 0.019 (p=0.0006)

- Niveau d'activité : 0.15 (p<0.0001)

- Intéraction Poids Niveau d’activité : -0.002 (p<@0Q)
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Dans le second modéle de régression, on testkiéimée de la longueur du moignon sur I'amplitude
de mouvement dans le plan frontal du bassin. Eat,efh peut supposer que cette amplitude est liae a
longueur du membre résiduel car le nombre de meigeiEservés lors de I'amputation dépend étroitement
du niveau d’amputation. De plus, ces muscles (addug et abducteurs) sont essentiels pour stabliéise
bassin pendant la marche. L'analyse de la régmssimntre I'influence de la longueur du moignon sur
'amplitude dans le plan frontal (p<0.05) mais keefficient de détermination multiple est faible. udo
savons par ailleurs que la vitesse de marche anflnence sur I'amplitude de mouvement du bassimsda
le plan frontal. En ajoutant ce facteur dans le @émdle régression, le nouveau modele obtenu petenet
prédire 40% de la variance de I'amplitude du moumeim(p=0.002). Le diagramme de Cook montre
l'influence de 3 individus (distance de Cook supéré a 0.2). Si nous excluons ces trois indivi@2A(
S32 et S37), le coefficient de détermination midtigtteint 0.63 (p<0.0001). Les coefficients deredgion
sont -0.03 (p=0.0001) pour la longueur du membsealuel et -4.08 (p=0.06) pour la vitesse. L'ampmldu

de mouvement du bassin dans le plan frontal déomsijue la longueur du moignon augmente.
4 Discussion

L'étude avait pour but d'identifier les caractégsies de la cinématique du tronc et du bassin chez
les amputés fémoraux. En particulier, I'un des diifigétait d’analyser conjointement les relatiengre les
mouvements des ceintures scapulaire et pelvienlieecetiple transmis par les membres inférieursohu s

La cinématique du tronc, notamment la coordinadintre le bassin et le thorax, a souvent été étudié
pour les sujets sains (Murray et al. 1964; Stoked.€1989; Van Emmerik and Wagenaar 1996) et a déj
permis de caractériser la marche de sujets patigoleg tels que des sujets hémiplégiques (Wagemaar a
Beek 1992) ou parkinsoniens (Van Emmerik et al.9)9Mais, en ce qui concerne les amputés fémoraux,
seules quelques études se sont intéressées awemmentg du haut du corps (Cappozzo et al. 1982;
Tazawa 1997; Sjodahl et al. 2003). Ces travauxébdtmenés sur de petits échantillons de patients.
Cappozzo (Cappozzo et al. 1982) compare les dépkats angulaires du haut du corps pour quatre
amputés par rapport a cing sujets sains. Tazawza{fa 1997) n'utilise pas de population de référence
mais comparent deux groupes d'amputés formés ar mhrtdouze patients selon une classification
subjective de la qualité de marche des patientss Ficemment, I'étude de Sjodahl (Sjodahl et &0320
compare le mouvement du bassin de dix-huit sujetsnptomatiques et de douze patients amputés
fémoraux. Au contraire, le présent travail repaseune population de vingt-sept amputés fémorawdeet
trente-trois sujets sains. De plus, alors que tade§ antérieures se focalisaient sur le plan \teags
uniquement (Stokes et al. 1989; Wagenaar and B2@R; ¥an Emmerik et al. 1999), nous nhous sommes
intéressés a la cinématique compléte du tronc diadgin et a leur coordination dans les trois pts
'espace. Finalement, notre travail apporte uneeduve sur la transmission des couples au sol. &igh
ait été suggéré dans d’autres études qu'un liesteegitre la cinématique du tronc et le moment mhyopae
du corps (Stokes et al. 1989), trés peu d'étudeteessent a cette relation chez le sujet saigkat al.;
LaFiandra et al. 2002). Aucune des études ant&seng présentent a notre connaissance l'allure@ujple

transmis par les amputés fémoraux au sol autoliaxkevertical.
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En ce qui concerne la méthode, certains auteuf&rpré utiliser des dispositifs pour mettre en plac
les marqueurs sur les segments plutdét que de léx soir la peau pour enregistrer la cinématique du
bassin. Vogt (Vogt et al. 2003) a montré que legxdeonfigurations n’induisaient pas de différences
significatives sur les résultats. Le choix de lasipon des marqueurs pour décrire les mouvements
thoraciques peut étre discuté. Dans une étude pmamtedes enfants pathologiques, Nguyen (Nguyen and
Baker 2004) a montré que les résultats obtenus Eveséme configuration que celle de notre étude
différaient de ceux obtenus en placant directerdssnimarqueurs sur le thorax. Il explique cetteédéce
par le fait que dans la premiére configuratiormieuvement des épaules est inclus. Cependant, Uiaate
€également montré que les différences observéesndépede 'amplitude du mouvement du tronc, qui est
important dans son étude. Ainsi, comme I'amplitddemouvement du tronc, pour les amputés fémoraux,
reste limitée, on peut supposer que le placematiteitt des marqueurs peut étre utilisé sans modifie

significativement les résultats par rapport a @teinent direct.

Les résultats de la présente étude confirment gumdrche des sujets amputés est globalement
altérée. En particulier, la vitesse de marche lest faible pour le groupe d’amputés par rapporgiupe
de référence. La longueur du pas du membre prgtreég8emble réduite en comparaison de la longueur du
pas moyen du groupe de référence. Les durées de pleappui sont moins symétriques dans le groupe
d’amputés. Un effet principal de la vitesse et chuge sur les durées de phase d’appui des menmitaes i
et prothétique a été trouvé. Pour le membre infactelation entre la vitesse et la durée d'apmii e
différente pour les deux groupes (effet d’intei@c)i Cette analyse montre le réle essentiel dédase de
marche sur les paramétres spatio-temporels. L'effatipal de I'age sur la vitesse de marche saoeliz
nécessité de contrbler 'dge du groupe de référgoce permettre la comparaison avec le groupe de
patients. L'effet principal du groupe confirme daedifférence de vitesse de marche observée esadue
'amputation. Parmi le groupe d’amputés, plus d&@i® la variance de la vitesse de marche a été&arpl
par I'age, le poids et le niveau d'activité. Laegise de marche augmente lorsque les patients lsent p
actifs. Ceci est cohérent avec les résultats dadé de Sjodahl (Sjodahl et al. 2003) dans lagualle
rééducation permettait d’aboutir a une augmentatioa vitesse de marche. Ainsi, on met en évidence
l'utilité de prendre en compte les facteurs climgusimultanément avec les paramétres objectifs pour

expliquer les différences interindividuelles damgtoupe d’amputé.

Les résultats confirment I'hypothése que la mambdbd’'amputé est moins stable que la marche du
sujet asymptomatique. Par exemple, les amplitudgsilaires du bassin sont plus importantes pour les
amputés fémoraux et particulierement dans le pdaittal. Une augmentation globale de I'amplitude du
mouvement du bassin et du thorax dans les plamgafret sagittal a été observée précédemment par
Cappozzo en comparant neuf patients amputés deecangc cing sujets normaux (Cappozzo et al. 1982).
Sjodahl (Sjodahl et al. 2002) a également insigtél'augmentation de I'amplitude des mouvements du

bassin dans le plan sagittal chez neuf patientsapguort a dix huit sujets asymptomatiques de eéfée.
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Dans le plan frontal, I'amplitude de mouvement dasdin est plus importante chez les sujets
handicapés. L'analyse de la covariance révele fat pfincipal de la vitesse sur ce paramétre egftet
d’interaction de la vitesse et du groupe. Ces td@tsumontrent que ce parametre dépend de la vipesge
les deux groupes mais que la relation differe gesirpatients comparés aux sujets sains. L'alluréade
courbe de mouvement difféere également pour leemsti Cette allure est similaire a celle présentée
précédemment par Cappozzo (Cappozzo et al. 19&9aahl (Sjodahl et al. 2003) sur des échantillims
patients plus petits. Notre étude confirme queecalttire est une caractéristique de la marche mesités
de cuisse. La chute du bassin du c6té de l'appui gexpliquer par une faiblesse des abducteurs du
membre amputé, qui ne sont pas assez forts pchilissta le bassin (Cappozzo et al. 1982; Sjodalall.et
2003). Michaud (Michaud et al. 2000) suggére quegcavement pourrait étre expliqué par une inclioris
du tronc du c6été du membre en appui destinée &pidune chute du bassin due a linsuffisance des
abducteurs de hanche. L'influence des muscleslisttburs du bassin dans le plan frontal est coér
par le modéle de régression trouvé pour prédiraplaude du bassin dans le plan frontal. Avec tesse
de marche, la longueur du membre résiduel pernesiptiuer 40% de la variance de ce paramétre gour |
groupe de patients et 63% de cette variance skante3 individus. Jaegers (Jaegers et al. 1998patré
gue les muscles stabilisateurs de hanche devenplast atrophiés quand le niveau d’amputation
augmentait. Par conséquent, le bassin des ampugésua moignon court est plus mobile dans le plan
frontal. Ceci est cohérent avec le coefficient@gression négatif associé a ce facteur (-0.03 p8Q)0Le
modele montre également l'influence de la viteagel'amplitude du bassin dans le plan frontal. Nous
avons vu qu’une faible vitesse de marche a égaleétértrouvée pour les patients les moins actifeset
plus &gés. Nous pensons que le lien entre la gigssnarche et 'amplitude de rotation du bassirs da

plan frontal peut étre expliqué par une amyotroplie a I'age et au manque d’'activité.

L'allure et 'amplitude de la rotation transverse loassin étaient trés similaires pour les grouges d
référence et d'amputés. Cependant, les pentesodelses étaient différentes en fin de phase d’appan
fin de cycle, ce qui signifie que la vitesse angalaiffere pendant ces phases de la marche. Sjédah
(Sjodahl et al. 2003) a également remarqué cettiatee du bassin a tourner rapidement vers untéquosi
neutre pendant la phase d’appui terminal lors dpplii du c6té prothétigue. Nous avons observé cette
tendance qui, selon Sjodahl pourrait étre integgr&mme une fagcon d'initier la phase oscillanteahé
prothétique. Nous avons aussi trouvé une vitesgelaine plus faible du bassin dans le plan trarssver
pendant la période de milieu d’'appui du membrecint§jodahl déclare que cette rotation pelvienre es
plus symétrique et se rapproche de celle du gragpeéférence aprés le traitement. En observant les
courbes publiées par Sjodahl, on peut noter unenantation de la vitesse angulaire pendant le milieu

d’appui du membre intact apres la rééducationgguessentielle pour symétriser I'allure de laribeu
Les amplitudes de mouvement du thorax étaient fegggtivement plus importantes dans les trois

plans de l'espace pour le groupe d’amputés. Taza@waawa 1997) affrme que les bons marcheurs

présentent des amplitudes plus faibles de mouvemienthorax dans les plans frontal et horizontal.
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L’analyse de la covariance montre l'effet principdd la vitesse de marche sur les amplitudes de
mouvement du thorax dans les plans frontal et botéd. Cependant, pour le mouvement dans le plan
frontal, la différence observée entre les groupepeut étre expliquée uniquement par la différatee

vitesse de marche entre les groupes (effet prihdipgroupe).

Le mouvement relatif entre le thorax et le bas®s dujets handicapés comparé aux sujets sains
n'est pas significativement plus ample alors queadmplitudes observées pour le bassin et le trewak
augmentées. Ceci suggere que la coordination teifgantre les mouvements a été modifiée. Wagenaar
(Wagenaar and Beek 1992) a souligné précédemmepobine et I'importance d'analyser le mouvement
relatif entre le tronc et le bassin car ce mouvemelatif est affecté non seulement par les rotatide

chacun des segments mais également par le déplategees rotations.

Le déphasage entre les mouvements du thorax etadsinb dans le plan transverse était
significativement plus faible pour les amputés mport aux sujets sains. L'analyse de la covaeanc
révele que cette différence était due a la viteksenarche. Certaines études ont mis en évidente cet
dépendance pour les sujets asymptomatiques (Vaneknend Wagenaar 1996; LaFiandra et al. 2003),
les patients hémiplégiques (Wagenaar and Beek 18%&R)atients parkinsoniens (Van Emmerik et al.
1999) et les patients souffrant de douleurs lonaisaiBelles et al. 2001). Dans toutes ces étudegetse
de marche était contrdlée par l'intermédiaire dtapis roulant. Ce dispositif a cependant été critiq
antérieurement car on peut supposer gu'il modifimarche naturelle du patient. Dans notre étuds, les
sujets ont marché avec une vitesse de marcheieéle®t par eux méme sur une piste de marche. @race
grand nombre de patients examinés, l'influenceadeitesse de marche sur la dissociation des cemtur
scapulaire et pelvienne a pu étre montrée. Dora,comfirme les résultats des études antérieures dws
conditions de marche plus naturelles. En dépit lnheites relatives a l'utilisation du déphasage ti€la
continu (Peters et al. 2003), ce parametre permeadactériser les différences de schéma de mpaaire
les pathologies citées précédemment. Dans tousased a été montré que les patients ont une clestan
des ceintures réduite. Cette perte du déphasagelestmouvements transverses du bassin et duxtheta
attribuée a une augmentation de la rigidité axdald@ronc liée a la pathologie (Wagenaar and Be@&R2)19
ou a une stratégie protectrice pour les articula(iBelles et al. 2001). Selles a suggéré que lectiéd de
la vitesse de marche confortable chez les pat@rms des douleurs lombaires pouvait étre la comséegu
d’'une incapacité a dissocier les ceintures scajgukti pelvienne. Ceci pourrait expliquer égalenmest

vitesses faibles de marche des amputés par ragpodujets asymptomatiques.

En ce qui concerne les résultats de la cinétid@aeétié suggéré que les rotations du tronc onffen e
sur le couple global autour de I'axe vertical (®®let al. 1989). Quelques études récentes ontréxXple
mécanismes utilisés pour réduire le couple en nasdifla cinématique du haut du corps (Kubo et al.;
LaFiandra et al. 2002). Mais, ces études sontdisita des calculs locaux. A notre connaissanderdale

I'évolution du couple au cours de la phase d’'appaijamais été décrite ni pour des sujets amputpeur
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des sujets sains. Nous pourrions penser que Il&satites importantes observées entre les sujeis shai
amputés sont dues a la modification des accélésmtingulaires du haut du corps. L'analyse de ralblu
couple a montré que le couple transmis par la pegttest différent du couple transmis par le mersdire

Des études supplémentaires permettront d’explareotrélation entre ce couple et la dynamique aluctr
5 Conclusion

En résumé, cette étude montre les caractéristigiirespales de la cinématique du tronc au cours de
la marche de sujets amputés fémoraux. L'analygé adgihduite sur un échantillon important de virgjts

patients et trente-trois sujets sains, ce qui igugliune bonne fiabilité des résultats.
Les conclusions qui peuvent étre tirées concellraramputés comparés aux sujets sains sont :
- Le bassin est globalement moins stable pour lésmatamputés fémoraux particulierement

dans le plan sagittal

L’inclinaison du bassin dans le plan frontal a lgans le sens opposé

La rotation du bassin dans le plan transverseregase
- Le mouvement du thorax est plus ample pour lessshpndicapés dans les trois plans de

'espace

La dissociation des ceintures scapulaire et pehaasst réduite pour les patients amputés

fémoraux et cette réduction est étroitement lieréduction de la vitesse de marche

Les couples transmis autour de I'axe vertical ov& évolution différente pendant les phases

d’appui des membres intact et prothétique

Les relations entre les parametres et les factdiniques pour le groupe d’amputés étudié sont :
- Lavitesse de marche dépend étroitement de I'agmitls et du niveau d’activité
- L’amplitude du mouvement du bassin dans le plant&lcaugmente lorsque la longueur du

membre résiduel diminue
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Chapitre 9  Travalil personnel : Modeélisation dynamique de
la marche de I'amputé fémoral

1 Introduction :

Si beaucoup d’auteurs ont étudié a la marche depléé tibial (Winter and Sienko 1988; Gitter et
al. 1991; Czerniecki and Gitter 1995), seuls quedquns se sont intéressés a l'analyse cinématique
(Boonstra et al. 1994; Jaegers et al. 1995) etrdimee (Seroussi et al. 1996; van der Linden e1299;
Sjodahl et al. 2002) de la marche de I'amputé fé@m@ourtant, le développement des genoux protingiq
a permis d’améliorer le service rendu au patiertbsitipour les plus jeunes et les plus actifsatdlyse de
la marche est un outil d’évaluation quantitatif gesformances de ces systemes (Blumentritt eto8i8;1
Perry et al. 2004).

Dans les études concernant la dynamique, les nwod8lisés sont rarement détaillés (Seroussi et al.
1996; Sjodahl et al. 2002). Van der Linden (vanldaden et al. 1999) et Dundass (Dundass et al3200
précisent davantage leur méthode. lls mesurencdesctéristiques inertielles de trois prothesesr pou
alimenter leur modéle, qu'ils utilisent dans unethbnde de dynamique inverse. Alors que des modeéles
dynamiques 3D ont été validés pour le calcul distsfau sol chez le sujet sain (Kingma et al. 199i6et
et al. 2003), on ne trouve pas d'étude proposamiélme type de validation chez I'amputé.

Pourtant, les auteurs, qui se sont intéressés Hastsede réaction du sol enregistrés par des
plateformes de force(van der Linden et al. 1999yPet al. 2004), ont montré des différences
significatives pour les amputés fémoraux par rappoxk sujets sains. Notamment, I'effort verticadtee
inférieur ou proche du poids total du sujet alare ghez le sujet sain, on observe une surcharfjerdes
de 110% du poids du corps aprés l'attaque du pasgagit le décollage du pied. La courbe est globatem
plus plate pour les sujets amputés. Pour l'efforgltudinal, le deuxieme pic en fin dappui est
notablement réduit et interprété comme un défieitpdopulsion due entre autre & I'absence de muscles
fléchisseurs plantaires de la cheville. Par conségjul semble utile de développer un modéle dygami
capable de prédire la résultante des efforts dswole pied chez 'amputé a partir de la dynamides
différents segments corporels. Ainsi, la contribatile chaque segment a I'effort total pourra éleatifiee
et les différences avec le sujet sain expliquées.

Les objectifs de ce chapitre sont triples. Dansptemier temps, les efforts enregistrés, pour un
échantillon de sujets asymptomatiques et un grdepgatients amputés fémoraux, sont comparés. Ensuit
un modele dynamique est mis en place pour caldeteefforts chez le sujet sain et chez 'amputé. La
validité de ce modéle est rapidement évaluée peorgparaison des efforts calculés par son intergmédi
lorsque I'on entre la cinématique de I'ensemble slEgments corporels avec les efforts mesurés par le
plateformes de force. Enfin, les contributions dié@rents segments du corps sont analysées psulelax

groupes de sujets de fagcon a comprendre I'origasedifférences.
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2 Matériel et méthodes

2.1 Sujets

Les données obtenues pour 8 amputés fémoraux (@demt 5 hommes) et 21 sujets sains ont été
utilisées. Toutes les amputations étaient d'origrae@matique ou tumorale. LBableau 4%écapitule les
informations concernant I'age, le poids, I'appdagi¢é de chaque patient. Tous ces patients mardisziaa
assistance. Le groupe de sujets asymptomatiquiéc@taposé de 13 hommes et 8 femmes (age moyen :
31 ans écart type : 10 ans, poids moyen : 69 kd 8qee : 9 kg, taille moyenne : 173 cm écart tygecm).

Tableau 49 : Caractéristiques des 8 amputés (IC s¢hion intégré)

Sujets | Age | Taille Poids | Pied Genou Emboiture
(ans) | (cm) (kg)
S28 59 156 49 Articulg polycentrique contrble hydique | IC
S29 37 188 105 Alame| polycentrique IC
contr6le hydraulique
S30 55 165 65 Alame| polycentrique contrdle hydgad | IC
S31 47 174 85 Alame| hydracadence IC
S39 71 175 80 Alame| axe simple SNS IC
S40 48 156 50 Articulé axe simple a frein quadriaige
S41 67 171 78 Articulé axe simple a frein IC
S43 62 172 90 Articulg¢  polycentrique contrble hydigue | ovalaire

2.2 Protocole

Tous les sujets ont bénéficié du méme examen. d®qwle complet est décrit par Goujon (Goujon
et al. 2006). Pour chaque sujet, une série de 8ineesnthropométriques (longueurs, circonférenesss)
prise sur le ou les membres sains. Pour le cétibdtique, des mesures sur le moignon au nombre de 3
sont réalisées au cours de I'examen clinique ptdthése est pesée avec une balance de précigidmis
de I'examen, des mesures externes (8) sur la p@tEnt également réalisées.

L’examen d'analyse de la marche est intégré au slinique du patient et réalisé en présence du
médecin spécialiste, responsable du patient. Auésde I'examen, nous disposons de la cinématigsi® d
segments suivants : tronc, bassin, cuisses, janpiieds et du torseur d'actions mécaniques de cbntac

exercé par le sol sur les pieds grace a deux ptatek de force.

2.3 Modele dynamique

Les 8 segments choisis sont modélisés par des $oggmmétriques simples (cdne tronqué, cylindre
et cylindre a base elliptique) dont les dimensisnat adaptées grace aux mesures et a des distances
calculées a partir des marqueurs anatomiques.

Pour le membre intact et le moignon, les densig&Bempster (Dempster 1955) sont utilisées pour

calculer les masses, les centres de gravité anéeBes dans le repere local associé a chaqueeétém
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géomeétrique. Aucune donnée n'étant collectée pesr rhembres supérieurs et la téte, le modéle
proportionnel de De Leva (De Leva 1996) a étésdtipour calculer leur masse.

Pour les éléments de la protheése, un modéle spdeifi été développé. Les densités des matériaux
(emboiture, mousse esthétique, tube) ont été diétees expérimentalement. Pour le genou, la masse es
entrée manuellement selon les spécifications dsetnasteur et considérée comme ponctuelle. Pouetd p
une densité moyenne permettant de faire varietalssmdu pied en fonction de la pointure a été miée
pour 3 types de pied (conventionnel, articulé ktnde). Pour prendre en compte la masse des chaassur
une valeur de 500g est ajoutée a chaque pied. Gréme modele, on connait pour chaque segment
prothétique la masse, la position du centre deitgralans le repére local et la matrice d'inertiesiée
repere local.

Pour calculer les efforts exercés par les piedslesigol par l'intermédiaire du modéle, on doit
connaitre I'accélération du centre de gravité dejak segment. Grace a 'analyse cinématique, omatbn
la position et I'orientation des repéres anatorrsgp@r rapport au repére de référence du laboratoire
fait I'hnypothése que le repere local, associé aqebaforme géométrique définie précédemment, est
confondu avec le repére anatomique du segment iméddlinsi, on peut en déduire la position du ezntr
de gravité de chaque segment dans le repére fixéfélence. Cette position est filtrée a I'aidendfiltre
récursif de Butterworth du®%® ordre avec une fréquence de filtrage de 5 Hz (iia@t al. 1996; Gillet et
al. 2003). La position est dérivée, en utilisant technique de différences finies, une premiére foiur
obtenir la vitesse du centre de gravité. Cettessdeest a nouveau filtrée puis dérivée pour obtenir
l'accélération. La formule (1) est alors appliqueir calculer la résultante des efforts exercédepanol
sur les pieds (noté Fp).

8

8 - —
Z a(Gi/Ro)=ng+Fp(1)
i=1

i=1

L’effort total extérieur résultant du contact edgalement, mesuré par les plateformes de force

lorsque le patient est en appui monopodal sur ldeweplateformes ou en appui bipodal sur chacusled’

Cycle

A
v

A

Appui plateforme 1 Appui plateforme 2
< >
Temps utile

Figure 35 : Définition de l'intervalle de temps utie
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Par conséquent, la partie utile de I'enregistremaémarre lors du début du premier appui
monopodal du premier membre inférieur en contaet dw sol et se termine a la fin du cycle de ce emém
membre inférieur (reprise d’appui bipodal avec igdpen dehors des plateformes) comme le montre la
Figure 35 Cette durée est appelée temps utile. Pour compaffort calculé et I'effort mesuré, on
additionne les composantes de I'effort enregistpgagschaque plateforme pour chacun des trois ages d
I'espace, aprés les avoir filtrées a 5 Hz (Gilledle 2003), au cours du temps utile. Pour pougsomparer

les sujets, malgré des masses moyennes différéedesfforts sont normalisés en % du poids du corps

Pour les sujets sains, il y a une symétrie daneffests exercés par le pied droit et le pied gauch
Ainsi, quelque soit le membre inférieur posé surpl@miére plateforme, les efforts verticaux et
longitudinaux sont équivalents. Au contraire, légdés précédentes (van der Linden et al. 1999) ont
montré une forte dissymétrie des efforts exercésepmembre intact et le membre prothétique sspleau
cours de la marche. Comme nous ne disposons gdeweplateformes, un seul double appui peut étre
enregistré a chaque passafégre 35. C'est pourquoi, nous avons classé les marchssdgents en
deux groupes selon gu'il s’agit du double appucaurs de la propulsion par le membre intact (Ml)aou
cours de la propulsion par le membre prothétiquB)(NPar exemple sur Eigure 35 si on considére que
le cbté prothétique est le coté coloré en rougmdeche sera classée dans le groupe MP car leedappli
enregistré est celui au cours duquel le membréngtigue rouge assure la propulsion. Les patientsere
apparaitre dans les deux groupes puisqu’ils réualiskeacun plusieurs passages sur les platefornees. L
groupe MI comprend des marches de S28, S31, S34Bet_e groupe MP contient des acquisitions de S29,
S30, S39, S41 et S43.

3 Résultats

3.1 Comparaison des efforts extérieurs appliqués sur leorps par les sujets sains
et les sujets amputés

Pour mener cette comparaison, nous utilisons lemé&ks des plateformes de force qui sont les
données de référence.

La Figure 36 représente les courbes moyennes defémregistrés par les plateformes, pour le
membre sain et le membre prothétique, pour le groil comparées au corridor des sujets
asymptomatiques.

Pour I'effort vertical, du c6té intact, la penteldecourbe a I'attaque du pas est plus abruptguce
caractérise un transfert de charge rapide du memtmthétique vers le membre intact. Les deux pics
d’effort vertical sont plus faibles que chez leetugain. La décharge du membre inférieur au coers d
'appui monopodal est retardée. Pour le coté ptinfhé, la période d’appui est plus courte et laavalde

I'effort vertical reste quasiment constante et égal poids du corps.
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Pour I'effort longitudinal, les deux pics a I'attasdu pas et a la propulsion sont plus faiblesédé c
sain et du c6té appareillé. Cependant, alors gpéclde propulsion est quasiment normal du coté, shi

est largement inférieur a la valeur moyenne obtemue les sujets asymptomatiques du coté appareillé
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Figure 36 : Comparaison des efforts de contact dwbksur chaque pied exprimés en % du poids
pour les sujets sains (corridor en trait plein gri$, pour les amputés c6té prothétique (moyenne
en trait pointillé rouge) et c6té sain (moyenne etrait mixte bleu)

La Figure 37représente la comparaison des valeurs moyennds dsultante totale de I'effort

exercé par le sol sur le pied pour les trois greyf®S : groupe sain, Ml et MP) sur les trois axes.
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Pour I'effort longitudinal, le premier extremum répente la propulsion du membre en appui sur le
premier plateau (membre intact pour le groupe Mimre prothétique pour le groupe MP). On remarque
que ce pic est amoindri lorsque le membre prothétst en appui {Ipic du groupe MP) avec une valeur
moyenne de 10% du poids du corps. La propulsionepedté intact (% pic du groupe MI) est équivalente
a celle des sujets asymptomatiques (entre 15 et @D%oids du corps). Le poids du corps est ensuite
transféré sur 'autre membre inférieur. La enctmesque le pied intact quitte le sol, I'effort lahglinal
appliqué sur le membre prothétique, qui prend tagg®™ pic du groupe MI), est inférieur a l'effort
longitudinal appliqué sur le membre sain lors d@msfert du membre prothétique vers le membre 841K (
pic du groupe MP).
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Figure 37 : Comparaison de la somme des efforts esgistrés par les plateformes sur les trois
axes et exprimée en % du poids du corps pour lesjstisains (moyenne en gris trait plein) pour
les amputés avec appui sain sur le premier plateggroupe Ml moyenne en bleu trait mixte) et
pour les amputés avec appui prothétique sur le preier plateau (groupe MP moyenne en rouge

trait pointillé).

Pour I'effort vertical, la courbe présente un pligspabrupt pour les sujets amputés et une décharge
moins importante lors des appuis monopodaux (sepééd 90% pour les amputés et inférieur & 80% pour
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les sujets sains). La surcharge plus importante [gogroupe MP (plus de 130% du poids du corps) au
cours du double appui (propulsion prothétique/aggain) est due a un chargement rapide sur le membre
intact. De méme, la durée du double appui est tacen pour ce groupe, par rapport a la prise diapp
c6té prothétique (groupe MI) et par rapport autssgén. Finalement, on voit que, malgré un charggme
plus faible pour chaque membre inférieur, I'efftotal transitant par les deux membres inférieuts es
supérieur pour les sujets amputés car il est appliyr une plus courte durée. L'aspect dynamiquia de

marche est réduit, au cours des phases d’'appuipodates, avec une courbe quasiment plate.

3.2 Validation du modéle dynamique pour les amputés fénraux

3.2.1 Masse de la prothése et masse totale

Comme nous l'avons vu précédemment, les prothésepatients étaient pesées. Ceci nous permet
de valider le modéle de détermination de la masda grothése. Pour les 8 patients considérémasses
des protheses mesurées sont comprises entre 3.8 kY. Les erreurs sur la masse de la prothéde son
comprises entre 0.1 et 1.7 kg. Cette erreur eétievfre a 500g sauf pour deux amputés. Le premjet s
porte un genou hydracadence. Ce genou est eréraalgénsemble genou cheville, ainsi la masse dougen
1755 g contient celle du tibia. Comme nous avompdige le méme modeéle a ce patient que pour lgssaut
patients, la masse de sa prothése est surestimeéer(@.8 kg pour une masse de 4.9kg). Le secotieihpa
est équipé d’'un amortisseur de choc que nous n&pes pris en compte dans notre calcul. La masse es
sous estimée de 1.7 kg pour une prothese de 5Mé&me si I'amortisseur ne représente pas touteaksse
manquante, sa prise en compte permettrait de danifierreur. Finalement, la moyenne de l'erreur
commise en utilisant notre modéle est 0.1 kg ave€aart type de 0.7 kg.

Pour la masse totale, on obtient des écarts emtmeekure et le modeéle variant de 1 a 13% de la

masse du sujet.

3.2.2 Efforts calculés et mesurés

La Figure 38compare la résultante des efforts extérieurs atites trois axes obtenue par le calcul

d’une part et par la mesure d'autre part pour éeige Ml (moyennes).
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Figure 38 : Comparaison de la résultante des effatextérieurs exprimée suivant les trois axes
du repére de référence obtenue par le calcul en puillé et par la mesure en trait plein en
moyenne pour le groupe Ml

Pour les 8 patients, les erreurs sur les pics attsffont été calculées. LEableau 50donne les
résultats de cette comparaison. Pour I'effort gattiles pics sont sous-estimés mais les écartentes
limités par rapport aux valeurs moyennes. L'abscids pic d’effort maximal est déterminée avec une
bonne précision alors que celles des deux minimaatenus moins précisement. Ceci est du a lagform
de la courbe (oscillant autour d’'une valeur moygnne

Pour I'effort longitudinal, on remarque dans I'effonaximal pour le groupe MP est surestimé (pour
4 sujets cette surestimation est inférieure a 7%alds du corps alors que pour un des sujets stlde
12% du poids du corps). Pour le groupe MI, un sejdt présente une surestimation du maximum de 12%
pour les autres, I'erreur est inférieure a 3.5%urRe minimum, I'effort est surestimé également iplas
sujets du groupe MP avec un écart inférieur a 6Ur paus les sujets. Pour le groupe MI, l'erreuttaes
également inférieure a 5.5%. Pour les abscissesbserve une erreur importante pour un seul sdijet &
des oscillations provenant de la dérivation etemeur dans la détection automatique du maximum).

L’effort transversal est d’amplitude trés faibleest pourquoi nous n'avons pas réalisé d'analyse
guantitative sur cette composante.
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Tableau 50 : Moyenne et écart type des différencestre les pics d’efforts mesurés et calculés
pour le groupe d’amputés fémoraux

moyenne des écart type desvaleur moyenne
différences différences (écart type sur le
groupe)

maximum % poids 2.3 6.6 17 (3.2)
d’effort n° acquisition| -0.9 15
longitudinal (1/50s)
groupe Ml
maximum % poids 5.8 3.9 9.7 (1.0)
d’effort n° acquisition| 0.7 0.5
longitudinal (1/50s)
groupe MP
minimum d’effort| % poids -2.6 2.5 -9.8 (3.7)
longitudinal n° acquisition( 1.3 15
groupe Ml (1/50s)
minimum d’effort| % poids -2.3 3.7 -14.4 (1.6)
longitudinal n° acquisition( 0.7 0.5
groupe MP (1/50s)
maximum % poids -4.8 4.9 132.4 (11.6)
d’effort vertical | n° acquisition| 0.6 0.6

(1/50s)
premier % poids -3.6 4.0 85.6 (6.1)
minimum d’effort | n° acquisition| 2.0 25
vertical (1/50s)
deuxiéme % poids -2.9 3.7 85.3 (4.1)
minimum d’effort | n° acquisition| 2.2 3.9
vertical (1/50s)

Le modele a tendance a provoquer une surestimdédteffort longitudinal, ce qui s'observe chez

I'amputé et chez le sujet sain (moyenne de I'erseurle pic de propulsion : 2.3% du poids du canpest

type 3.1% du poids du corps). Cependant, malgré éuests, les différences entre groupe restent

suffisamment marquées pour permettre la comparaison

3.2.3

Etude de la contribution des différents segments

« Tronc et membre inférieurs

Pour les sujets sains, Fagure 39représente la contribution dynamique moyenneur/écart type)

du tronc et des membres inférieurs a I'effort tatat I'intervalle de temps utile. La somme de ceaxd

contributions représentent quasiment tout I'eféxterieur.
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Figure 39 : Contributions dynamiques moyennes (+Mn écart type) du tronc en trait plein et des
membres inférieurs en pointillé chez le sujet saian % du poids du corps

Suivant I'axe antéropostérieur, au cours de la @hkappui, I'accélération antérieure du centre de
gravité du tronc augmente jusqu’a la fin de I'apmainopodal (a) (progression rapide du tronc verglt,
basculement au dessus du membre inférieur en ¢@vac le sol) contribuant pour 10% du poids dysor
a l'effort longitudinal exercé par les pieds sust#. Les membres inférieurs accélerent, égalerdant la
deuxieme partie de la phase d’appui monopodalfi@i¢gn rapide de la cuisse pour déclencher la @has
oscillante). La contribution des membres inférieast de I'ordre 10% du poids du corps également.
Pendant le double appui, I'accélération du centrgmvité du tronc diminue et devient négativetrbac
décélére jusqu'a ce que le premier membre infé@aduquitté le sol, induisant un effort postérielur sol
sur le pied d’environ 10% du poids du corps (b)sFaccélération augmente de nouveau. Dans le méme
temps, les membres inférieurs décélérent pourndtieiune accélération négative lorsque le premier
membre inférieur quitte le sol (contribution dertlee de 5%) (d). lls continuent & décélérer jusda’fin
de la mise en charge avant de reprendre un nowyeai
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Les accélérations verticales du tronc et des mesribférieurs sont en phase. La valeur maximale de
la surcharge, due a une accélération du troncsetndenbres inférieurs, est atteinte lors de la piappui
du membre controlatéral. Cette surcharge de I'clldr20% est répartie en 15% due au tronc et 5% dxe
membres inférieurs. Les deux décharges (environ 80%oids du corps) pendant les phases d’'appui

monopodales sont dues a une accélération négatitrertt et des membres inférieures (10% chacun).

Pour les amputés fémoraux, Fgure 42 montre les contributions du tronc et des membres
inférieurs a I'effort total pour les deux groupesmhtients. Pour améliorer la lisibilité du grapbeles les
moyennes ont été tracées. En ce qui concerne ¢éeations du centre de gravité du tronc, on réples
pas de différences majeures pour la composantéuditale. Seul le timing est modifié du fait deplaase
d’appui allongée du cété sain. Par contre, I'effortgitudinal provoqué par l'accélération des messbr
inférieurs est complétement différent (courbes fti@@es). Lors de la prise d’appui du coté sain
I'accélération antérieure des membres inférieutsheaucoup plus faible que chez le sujet sain (5% d
poids du corps contre 10%). Cette faible accéldmadies membres inférieurs induit un effort de plsipn
faible sur le membre prothétique. De méme lors dppli sur le membre prothétique, I'accélération
postérieure des membres inférieurs aprés le déeoltlu pied sain est un peu réduite mais dans une

moindre mesure (moins de 5% d’écart).
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Figure 40 : Contributions dynamiques moyennes du tinc en trait plein et des membres
inférieurs en pointillé pour le groupe MP en gris €le groupe MI en noir en % du poids du corps

Pour l'effort vertical, les deux profils d’accélémms (tronc et membres inférieurs) sont modifiés.

Les pics d'accélération verticale sont atteintsusiamément. Le tronc et les membres inférieursqpent
a la surcharge plus importante lors de I'appuilsunembre intact (groupe MP) avec une contributien
20% contre 15% du poids du corps lors de I'appuiestnembre prothétique (groupe Ml).

« Segments du membre inférieur

Pour mieux comprendre le réle de chaque membreéunfe nous avons tracé les courbes des efforts
dus aux accélérations de la cuisse, de la jambe pted pour chaque membre inférieur. Chez le sajet,

les courbes a droite et & gauche sont superposalilas avons donc tracé suHagure 41 la contribution
des segments du membre inférieur droit uniquememt pn cycle de marche.
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Figure 41 : Contributions dynamiques moyennes de lauisse (trait plein), de la jambe (trait
pointillé) et du pied (trait mixte) en % du poids du corps chez le sujet sain sur un cycle de
marche

Sur I'axe antéropostérieur, la cuisse, du membrapgoi monopodal, est d’abord décélérée (mise en
charge et flexion du genou) puis accélérée en ‘fippli monopodal pour préparer la phase oscillante
(Cx2). Cette accélération entraine I'accélératiartibia (Jx1), puis du pied (Px1) une fois le démokent
réalisé. Pendant la phase oscillante, la cuissé’asbrd décélérée (Cx3) puis accélérée juste diapyui
(Cx4). La jambe est, quand a elle, accélérée ed'fippui (Jx1) puis décélérée en fin de phaselastd
(Ix2) pour permettre un appui stable.

Pour I'effort vertical, les principales contributi® proviennent des cuisses. La décharge d’effort au
cours de I'appui monopodal est due a une accé@ératégative (vers le bas) de la cuisse oscillante e
milieu de phase oscillante (Cy3) (destinée a stofpeuisse pour faciliter le mouvement pendulaive
tibia). L'effort induit par cette décélération répente 7% du poids du corps. Au cours de l'appui
monopodal, I'accélération de la cuisse est trésldafCyl). La surcharge due aux membres inférieurs

s’explique par une accélération verticale ascemrdé® du poids du corps) de la cuisse au débuade |
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phase oscillante (Cy2) (décollement du pied etgmgsslu pas) associée a une accélération ascentgante
l'autre cuisse en tout début d’appui (Cy4).

Pour les amputés, nous avons tracé les contritutis segments cuisse et jambe pour chaque
membre inférieur. En effet, contrairement aux sugatins ces contributions ne sont pas symétridRams.
pouvoir les comparer, les courbes sont tracéesirswaycle de marche de chaque membre inférieur. Les

accélérations de la cuisse sont modifiées surtout ja cuisse prothétiquéigure 42.
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Figure 42 : Contributions moyennes de la cuisse $e (en trait plein) et appareillée (en pointillé)
a I'effort total exprimé en % du poids du corps aucours du cycle de marche

Pour les efforts longitudinaux, on observe du s@i@ une plus longue phase d’accélération nulle au
cours de I'appui due a I'allongement de la phasgplli. L’accélération antérieure de la cuisse deplits
tard et la valeur maximale atteinte est plus fai@&2s). Pour la cuisse prothétique en début d'appu
l'accélération vers l'arriere est réduite (Cx1pg, qui s’explique par I'absence d’amortissement yoze
flexion du genou. L'accélération maximale antéreuatteinte en fin d’appui, est plus faible querpes

sujets asymptomatiques (Cx2p) (5% du poids du cogudre 8%). De plus, I'accélération postérieure
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simultanée de la cuisse controlatérale en débppdia(Cx1s) implique une contribution totale areére
des membres inférieurs trés faible pendant cettasgphde double appui (ce qui a été observé
précédemment). Au cours de la phase oscillantelétzlération maximale de la cuisse est plus faible
(Cx3p) car elle est de nouveau accélérée plusotit garantir I'extension compléte de la jambe ld@eant
I'attaque du pas. De ce fait, on observe une asiciti (correspondant & une nouvelle accélératios 3@%

du cycle) destinée a prépositionner le membreigiépour un nouvel appui (Cx4p).
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Figure 43 : Contributions moyennes de la jambe sai(en trait plein) et prothtétique (en
pointillé) a I'effort total exprimé en % du poids du corps au cours du cycle de marche

Pour les efforts verticaux, les accélérations adaetes en début d’appui sont réduites pour les deux
cuisses (Cylp et Cyls). Les accélérations ascerslaitdescendantes pendant la phase oscillante sont
inférieures a 5% du poids du corps pour chacuneuieses. Ceci explique que les variations dynaesiqu
de décharge soient plus faibles pour les sujetsu@apPar contre, le pic de surcharge totale ¢sirmur
car le timing d’apparition des pics d'accélératiassendantes est différent de ceux du sujet saieffet,

il faut garder en téte que les contributions degakamembre inférieur sont décalées dans le temms S

étudie les contributions en fonction du temps et plos du cycle de marche on trouve que, chez ltaép
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le timing induit une addition des accélérationseasiantes que I'on observe pas chez le sujet sem. L
maxima d’accélérations ascendantes (Cy2s et Cy@p) atteints dés la fin de I'appui ce qui induitife
coincidence avec les maxima observés en début w'gppur le cb6té controlatéral (Cylp et Cyls
respectivement).

Les différences au niveau de la jambég(re 43 sont dues principalement a la faible masse du
segment jambier prothétique. Ainsi, les effortss du’accélération du tibia prothétique, sont léwitl% du
poids du corps en longitudinal et moins de 0.5%pvadlids du corps en vertical alors que, pour le tiaien,
ils atteignent 4% en longitudinal et 2% en verticaktte différence participe a la dissymétrie obser
entre les deux membres inférieurs. Au contrairectagributions des pieds sont symétriques et delréo

de grandeur de celles des sujets sains (2% du goidsrps en longitudinal et en vertical).

4 Discussion

Le modele proposé dans ce chapitre est un mod&esimple puisqu'’il ne prend en compte que 8
solides et utilise une vingtaine de mesures antimg@priques pour adapter le modele a chaque individu
Malgré cette simplicité et donc sa rapidité de ndeeceuvre, son utilisation pour comprendre lesteffe
dynamiques des différents segments lors de la madeh 'amputé fémoral a permis de dégager les

caractéristiques de ces patients.

La comparaison des efforts globaux exercés paartgautés fémoraux et par les sujets sains montre
gu'il existe des disparités entre ces deux grougesamment, les amputés présentent une asymétrielela
chargement de leurs deux membres inférieurs d@jportée par Van der Linden (van der Linden et al.
1999). Notamment, I'effort de propulsion sur le nbeenprothétique est nettement diminué. De plus, le
profil de I'effort vertical est aplati surtout ddté prothétique contrairement au schéma en douseeb
caractéristique des sujets sains. On observe uokasge globale plus importante lors de I'appuilswbté
sain. De facon générale, la surcharge est plusriamte mais plus bréve lors des prises d'appui thez

sujet amputé.

La validation du modéle a été réalisée en deux ¢efnp comparaison de la masse de la prothése
calculée et mesurée permet de voir que les erdeunsodélisation n’entrainent pas d’erreur sur laseale
plus de 30%. Ce qui constitue l'intervalle d’errguis en évidence pour les modélisations du membre
intact (Pearsall and Costigan 1999). Les erreurdasunasse totale proviennent du modele trés simple
adopté pour le tronc (un seul cylindre elliptigaeeles densités utilisées (qui ont été obtenueB@apster
sur une population de 8 cadavres et ne tiennertqrapte des différentes morphologies des sujets).

De plus, les différences entre les pics d'effodkulées et mesurées sont de I'ordre de grandeur de
celles publiées par Kingma (Kingma et al. 1996)rpaou modéle 3D du sujet sain. L'analyse visuelle de

courbes montre, en outre, que le modele permetsiguer les décalages temporels, induits chezolldaén
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par I'allongement de la phase d’appui sur le meng@i®. En moyenne, les résultats du modele sont
satisfaisants en terme de détermination des pieffod. Seuls deux patients présentent des erreurs

importantes sur I'un des pics d'effort longitudii@P% du poids du corps).

Enfin, la comparaison des contributions des diffeae parties du corps chez le sujet amputé
comparé au sujet sain permet de comprendre I'arigies différences observées sur I'effort globak Le
répartitions d’effort provenant de la dynamique diférents segments sont équivalentes a celles
présentées par Gillet (Gillet et al. 2003) pourrea@roupe de sujets sains. L'accélération du cedere
gravité du tronc est la principale source de viaratle I'effort vertical et longitudinal. Ceci edti a la
masse importante du tronc. Les membres infériearticipent également pour une part importante a
I'effort antéropostérieur.

Les principales sources de différence pour I'efortéropostérieur entre les deux groupes de sujet

sont:

- L’absence de flexion du genou prothétique qui Enliticcélération postérieure de la cuisse au
début de I'appui

- Ladiminution de I'accélération antérieure de lssse appareillée en fin d’appui qui peut étre
due a deux facteurs : I'atrophie des muscles fi&ehirs de cuisse observée par Jaegers (Jaegers
et al. 1995) ou une trop grande rigidité du piemthigtique, qui interdit le troisieme roulement
sur l'avant pied en fin d’appui et limite I'accédion antérieure de la cuisse

- L’accélération antérieure précoce de la cuisserapilé®e au milieu de la phase oscillante
destinée a assurer une extension précoce de l& jaouy garantir un bon positionnement du
membre inférieur pendant I'appui

- La masse trés faible du segment jambier prothétigiierduit des efforts plus faibles que le

segment jambier sain et donc une asymétrie

Pour l'effort vertical, les accélérations descendarnsont plus faibles impliqguant moins d’effet
dynamique lors de I'appui monopodal. Le timing éliffint entre les deux membres inférieurs implique la
simultanéité des deux pics d'effort vertical duédtin et du cbté prothétique. Par conséquenticle p
d’effort est plus abrupt et plus court. L’accélé@matdu centre de gravité du tronc entrainé pamesibres

inférieurs présente également ce profil et paiicement lors de la prise d’appui du cbté intact.

Les simulations faites avec notre modéle ne nousgitent pas de déduire la part de l'action
mécanique transitant dans chaque membre inféranuotgnt I'appui bipodal. Une modélisation du trarisfe
de charge permettrait de répartir I'effort totar flnacun des membres inférieurs. Notre modéle nous
permet de tirer des caractéristiques de la dynaamips amputés fémoraux mais il reste limité par sa
simplicité. Un modeéle plus complet prenant en camfgs bras notamment et une validation des

caractéristiques inertielles complétes de la pezthgermettraient de calculer les couples exeraég sol
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et d'analyser finement le comportement de diffé&sedliéments de protheése et les répercussions de la

dynamique de chaque segment.

Ces premiers résultats permettent cependant dexronprendre les mécanismes qui induisent les
modifications d’efforts au sol enregistrés lorslalenarche et peuvent servir de piste pour une éidun
adaptée a chaque patient. Les perspectives dgpeedty modéle sont donc multiples et son améliaratio
permettra d’approfondir la compréhension de la Igicamique de la marche chez les amputés de membre

inférieur.
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Conclusion générale et perspectives

La premiere partie de ce travail de thése avait pbjectif la mise en place d’'un protocole validé
d’analyse de la marche utilisable pour des sujasuges et la collecte d’une base de données denéfs

Le protocole proposé est original puisqu’il perfatalyse du corps entier sur le plan cinématique
et dynamique. Il est congu pour étre pratiqué thrssuivi clinique du patient. L'intégralité du pooble
(accueil, examen clinique, questionnaires, mesamdsopomeétriques, analyse de la marche) est aéldis
en 45 minutes. Cette durée est raisonnable poutiligation en routine clinique. Le protocole p&tm
d'accéder a la cinématique de l'avant pied et auvement du tronc. Les incertitudes liées a I'aralys
cinématique ont été évaluées de facon quantitafiee.données nous permettent de connaitre préciséme
les intervalles de confiance liés aux valeurs qtaives obtenues. La base de données collectéparten
55 sujets asymptomatiques d'ages variés (19-61 aasfomparaison avec la littérature montre que nos
données sont similaires avec celles des autres®t@kpendant, notre base de données est 'ur@udes
grandes de la littérature portant sur 'ensemble alticulations du corps. Les corridors établist sites
indicateurs précieux pour analyser les anomalida derche chez les patients.

La deuxiéme partie du travail était consacrée aupuaés fémoraux. Le protocole décrit dans la
premiére partie a permis I'analyse des pieds ptigihés. La cinématique des pieds a pu étre quéamtii
cours de la marche ainsi que les efforts de réactiosol sur le pied par les patients. Les conahssde
cette étude sont que les pieds prothétiques dutésti d’énergie apportent des améliorations sumdache
dues notamment aux propriétés des matériaux quidegposent. La deuxieme étude sur les mouvements
du haut du corps a montré que les schémas de meuteata tronc et du bassin sont fortement perturbés
chez 'amputé de cuisse alors que ces segmentsnmeas directement lésés. Ces différences font don
partie des compensations qui sont mises en ceuvre gajet handicapé pour maintenir une locomotion
efficace malgré les pertes fonctionnelles duesndasaputation. L'analyse des efforts et des couglesol
nous a amenés a envisager une étude dynamiquam@dhe. Un premier modeéle a démontré I'intérét de
telles études. En effet, I'analyse dynamique rédeke différences importantes au niveau des actiélésa
des différents segments du corps au cours de leheae I'amputé fémoral. L'analyse fine de ces éesn
peut étre précieuse pour identifier I'origine degdifications de la résultante des efforts au calgda
marche.

Malgré ces résultats, certaines limites demeubmtis avons vu qu’un travail supplémentaire sur le
protocole permettrait de diminuer les incertitudes les résultats. Notamment, les axes d’amélmrati
portent sur le repérage des points anatomiquésgptinhisation des ancillaires. Pour le premier poime
perspective est le couplage d'un moyen d'imagersz #analyse de la marche. Le laboratoire dispbse
systeme d'imagerie basse dose, appelé EOS® dééekmpollaboration avec la société Biospace et le
Laboratoire d'Imagerie et d’Orthopédie de Montrédhe premiére étude conduite sur des patients,

porteurs de prothése interne de genou, a monfeéskbilité de ce couplage et les améliorationegps
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en terme de précision. L'optimisation du maintienpmsition de I'ancillaire permettrait de diminues
incertitudes liées aux mouvements de la peau sursieictures osseuses. Sur le plan de l'analyse
dynamique, une évaluation plus compléte du modétenettrait de valider celui-ci. La encore I'imageri
permettrait d’améliorer le calcul des parameétranedtie segmentaires pour les parties saines. Rour
membre prothétique, des mesures plus nombreuseentedtre menées pour valider complétement le

modéle mis en place.

Les perspectives de cette thése sont nombreusede $lan des outils développés, le protocole
proposé dans cette thése peut étre adapté a deev@m®db autres pathologies. Que ce soit pour dets suj
souffrant de troubles neurologiques, ou pour déiemsa atteints de pathologies nécessitant uretreint
chirurgical ou orthopédique, les données de I'asmlge la marche peuvent aider a comprendre et a
guantifier les troubles mais également les améimra au cours du suivi. Le principal point fort nletre
protocole est la possibilité d’analyser I'ensemthlecorps sur le plan cinématique et dynamique. IDg, p
des outils informatiques permettant un traitemapide des données ont été développés. Le tradsfeds
outils a des utilisateurs non spécialistes peeté&trvisagé.

Concernant les amputés, I'amélioration du modéleadyque devrait permettre d’approfondir la
compréhension des anomalies du schéma de mardoet@iseur d’actions mécaniques appliqué sur le sol
Un couplage avec une analyse électromyographiquagbeait de lier les données dynamiques avec
l'activité des muscles et d’'identifier les origindss défauts.

L’ensemble des outils mis en place peut permetéregprposer des comparaisons objectives de
matériels prothétiques. Au cours de cette thése,ammparaison du genou hydracadence® proposé par
Protéor avec d'autres genoux du marché a permiaaidrer les points forts de ce matériel. Cette eéétad
fait 'objet d’'une communication a I'lSB en 2006utilisation de modéle dynamique pourrait permeétre
terme d’intervenir en amont dans la conception @esposants pour atteindre des objectifs fonctiannel
spécifiés. Ce théme de recherche fera I'objet dthese débutant en novembre 2006 en partenariati@ave

société Protéor.

Finalement, ce travail fait ressortir la pertinedles outils d'analyse quantitative de la marcher pou
I'évaluation des patients amputés. Cependantuil §arder en mémoire que ces évaluations s'insarive
dans une démarche globale de soin au cours dellatpseautres aspects de la réadaptation de I'témpe

doivent pas étre négligés et nécessitent donc altaboration étroite avec les cliniciens.
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Annexe | : Eléments de cinématique 3D

Eléments de cinématique du solide 3D

Pour analyser la position d’'un solide dans I'espawge définit un repére de référence lié a
I'espace de mesure. On peut choisir simplemerdgpére associé au systeme de mesure (noté Ro). On
peut alors caractériser la position des solidesrgport a Ro en associant un repere Ri a chaque

solide.

La figure suivante présente le cas de 2 solides@ivement dans I'espace ainsi que les repéres

qui y sont associés. Ce cas peut se généralissolides.

Déplacement de S1
R1i
? ; § R1f
R2f

N &

Déplacement de S2

Ro

On peut chercher a caractériser plusieurs grandeurs

- positions de S1 et S2 par rapport a Ro aux instaititd i et final f
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- position de S2 par rapport a S1 aux instants Inigafinal f
- variation de position de S1 et S2 par rapport &fRce I'instant initial i et I'instant final f

- variation de position de S2 par rapport a S1 dimisgant initial i et I'instant final f

Dans tous ces cas, il s’agit d’exprimer une appboalinéaire associée a une transformation
géométrique. Pour les positions, cette transfoonationcerne les repéres a un instant donné. On
caractérise la transformation géométrique qui amsétné@rtuellement les reperes en coincidence. Pour
les mouvements, il s'agit de transformations erfranstants. La transformation géométrique

transforme alors le repére a l'instant initial daumwement en ce méme repere a l'instant final.

On définit une application linéaire A qui transfahe repere Ren R et un vecteur quelconque

V.en\,

> =
— —>
Vb

Application linéaire

Cette application linéaire est exprimée sous fodheie matrice permettant d’exprimer le

vecteur \4, dans un repere R donné, en fonction des coorderthéeecteur Ydans ce repére R.

) =AW ),

L’expression de la matrice dépend du repére R tkemsel on exprime les coordonnées des
vecteurs.

La décomposition en transformations géométriquasette application n’est pas unique.

On peut utiliser notamment soit une compositiomd’translation suivant un vecteur et de 3
rotations suivant 3 axes différents, soit une casitjpm d’une translation et d’une rotation autotumd

méme axe (axe hélicoidal).
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Quand on choisit la premiere décomposition, onutald’abord une translation permettant de
transformer le centre du repéere Ra en le centrepiere Rb, puis, on calcule 3 angles corresporidant
3 rotations autour des axes de R pour détermiogelitation de la base de Rb par rapport a la thase

Ra. Le choix des axes de R est donc primordial gbrie le nom de repére d'interprétation.

Pour appliquer cette méthode en biomécaniqueuiltfaduire les grandeurs cliniques qui nous
intéressent en transformations géométriques ezdreepéres osseux qui pourront étre calculés & part
des mesures de position des points liés & chaggmesge osseux puis choisir une méthode

d'interprétation et un repére d’interprétation.

Transformations géométrigues étudiées en analyse anouvement

Cinématique des segments osseux

Prenons pour exemple la cinématique du bassin ats ate la marche. En fonction de la
fréquence du systéme d’acquisition, on dispose pesitions du repere Rb lié au bassin au cours du

temps.

(o
o3

Ro

Positions successives du bassin au cours du temps

On peut alors calculer les n positions succesgivebassin aux n acquisitions ou calculer les
mouvements du bassin (variations de position) esttegjue acquisition. On peut également calculer

les mouvements du bassin a chaque acquisitiorapport a une situation de référence.

Si on utilise la transformation géométrique peremdtide passer du repere Ro au repére Rb a
chaque instant, on considere implicitement queokitipn neutre est celle ou Ro et Rb sont confondus
(les trois angles calculés sont alors nuls). Peugu concerne le bassin, il peut étre plus ingeneisde

caractériser la variation de position par rappottna position neutre « clinique » (par exemple la
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posture du bassin en statique). Dans ce cas, @idéoera a chague instant la transformation dueepé

bassin en statique vers le repére bassin a I'instarsidére.

Ro

Transformations géométriques prises en compte

« Cinématique articulaire

Dans le cas du genou, si on veut caractériser lavement par les positions relatives
successives du tibia par rapport au fémur, on étladposition du repere tibia par rapport au repere

fémur aux n acquisitions.

L]

B

’( Rf1
Rto Rt2 Rt3

Cinématique du genou

3 /

Ro

-1V -
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Pour prendre en compte la posture a I'acquisitioonQcrée un repere intermédiaire pour chaque
acquisition correspondant a la position qu'auraitdpére tibia s’il n’avait pas bougé par rapport a
fémur. On s'intéresse alors a la transformationng&dque permettant de passer du repere tibia

intermédiaire au repére tibia réel a l'instant coése.

Par exemple, pour I'acquisition 1, on crée un ref&l’ obtenu en appliquant la transformation
géométrique entre Rf0 et Rf1 & Rt0. On s’intéredses a la transformation géomeétrique entre Rt1’ et
Rtl.

Transformation intermédiaire
RfO -> Rfl

i
L ]

Transformation étudiée
pour I'acquisition 1
Rt1’ -> RT1

lela et fémur
rigidement liés

Ro

Cinématique du genou : Transformations géomeétriques

Mise en ceuvre

Pour mettre en ceuvre ces calculs de cinématigtaytifrelier les données mesurées a l'aide du
systéme d’analyse du mouvement aux transformatjéométriques que I'on souhaite caractériser.

Le systéme d’analyse du mouvement mesure des aoutds de points dans I'espace. A partir
de ces coordonnées, on peut définir des reperesaliéhacun des segments du modéle de corps
humain. On peut également calculer les matricgzadeage entre ces reperes et le repére global lié a

laboratoire.



H. GOUJON Analyse de la marche de I'amputé fémoral

Nous avons vu que toutes les grandeurs cinématigtueiées en analyse du mouvement
pouvaient se traduire par deansformations géométriques entre des repéressi@oons le cas d'une
transformation d'un repére Ra a un repere Rb. Gedda mesure on connaikdRa et Prorp ON choisit

également un repére R d’interprétation et on carifagk.

Comme on I'a vu en partie 1, on cherche a caraetelies matrices d’application linéaire

correspondant & des transformations géométriques raperes :

) =AW ),

La transformation géométrique qui transforme leerepRa en repére Rb transforme aussi le

vecteur Va en Vb. On a donc

Moo = V2 )

En utilisant les matrices de passage connues drépete :

@)Ra ROR RoR&l )
@)R RoRaPRoRél )
6/ ) PROR RoRbP Roral } RORG/ )

On détermine ainsi la forme numérique dg due I'on peut alors interpréter par une des

méthodes vues précédemment.

-VI -
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Annexe |l : Méthodes de calcul des vitesses el&aatins

angulaires d’'un solide

Méthode utilisant les opérateurs homogénes

Cette méthode consiste a utiliser la relation elatnmatrice de transformation homogeng;, T
définissant la position du repére Ri lié au segnfinpar rapport au repere global, et la matrice

W(SIi/0) décrivant les vitesses linéaires et angesailu solide Si.

Q(Si/0) V(O /0)

[W(S /0)] = = (TOSi)(rOSi)_l
o o o0 1 |
0 -w v,
[QGi0))=| o, 0 -
W, W, 0
a)X
ou Q(SI/RO) =| w,
wZ Ro

Méthode utilisant la composition des vitesses anaites

On utilise la décomposition en axes mobiles de ddrice Rir, en 3 anglesa{ autour de zif3

autour de X' ety autour de Yo0).
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Y| ]
Y’ Z
Z” Y11
X1
o p
Xi Y’
=7 X'=X"
X11
Xo
Z0
’Y le
Y’'=Yo

Représentation de la décomposition de la matricerR, par une séquence d’axes mobiles z,x,y

La composition des vitesses angulaires s’écrit :

Q(Ri/R0) = Q(RI/R) + Q(R/R") + Q(R'/R0)

donc

Q(RI/RY) =dZ +BX'+¥0

On peut alors aisément exprimer ce vecteur darepbre Ro a partir des angtep ety.

- VIII -
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Annexe Il : Reperes anatomiques

Segment avant pied

Points anatomigues utilisés

&, : hallux
& : téte du premier métatarsien

g : téte du cinquieme métatarsien

Construction du repére :

Le centre du repére est le centre des marquewégkur les métatarsiens. L'axe Z est I'axe
passant par les marqueurs placés sur les métatmientés dans le méme sens que l'axe Z du

laboratoire. L’axe Y est perpendiculaire au plamfé par les trois marqueurs et orienté vers el. haut

L’axe X est perpendiculaire aux deux autres tellguepere soit orthonormé direct.

[ 4

Segment pied

Points anatomigues utilisés

p. : bord supérieur du calcanéum
p. : téte du premier métatarsien

ps : téte du cinquieme métatarsien

Construction du repére :

Le centre du repére est le centre des marquewrespkur les métatarsiens. L'axe Z est l'axe
passant par les marqueurs placés sur les métammientés dans le méme sens que l'axe Z du
laboratoire. L'axe Y est perpendiculaire au planm® par les trois margqueurs et orienté vers le. haut

L'axe X est perpendiculaire aux deux autres tellguepére soit orthonormé direct.
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Segment jambe

Points anatomigues utilisés

j1: malléole médiale
j2 : malleole latérale
j3 : épicondyle médial
ja : épicondyle latéral

Construction du repére :

Le centre du repere est le centre des malléolesehtre du repére est le centre des marqueurs
placés sur les métatarsiens. Le centre du repele esntre des marqueurs placés sur les métatarsie
L'axe Y est 'axe passant par le centre des makel le centre des épicondyles et orienté vers le
haut. L’axe X est perpendiculaire au plan forméljzee Y et le vecteur passant par les épicondgtes
orienté vers l'avant. L’axe Z est perpendiculaitex @eux autres tel que le repere soit orthonormeé

direct.
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Segment cuisse

Points anatomiques utilisés

c: : épicondyle médial
C, : épicondyle latéral

C; : centre de la téte fémorale

Construction du repére :

Le centre du repere est le centre des épicondylase Y est I'axe passant par le centre des
condyles et le centre de la téte du fémur, orieets le haut. L'axe X est perpendiculaire au plan
formé par I'axe Y et le vecteur passant par lecdaplyles et orienté vers l'avant. L'axe Z est

perpendiculaire aux deux autres tel que le reg@t®rhonormé direct.

Segment bassin

Points anatomigues utilisés

b, : épine iliaque antérosupérieure droite
b, : épine iliague antérosupérieure gauche
b; : épine iliaque postérosupérieure droite

Construction du repére :
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Le centre du repére est le centre de la téte fdendracoté considéré. L’axe Z est I'axe passant
par les deux épines iliaques antérosupérieuresitéride la gauche vers la droite. L'axe Y est
perpendiculaire au plan passant par les 3 marquetarse X est perpendiculaire aux deux autres tel
que le repere soit orthonorme direct.

Segment thorax

Points anatomiques utilisés

t; : acromion droit
t, : acromion gauche

t3 : processus épineux de la vertebre T1

Construction du repére :

Le centre du repére est le centre des épines dgagntérosupérieures (bassin). L'axe Z est I'axe
passant par les deux acromions orienté de la gaugrhda droite. L’axe Y est perpendiculaire awnpla
passant par les 3 marqueurs. L'axe X est perpeladieuaux deux autres tel que le repére soit
orthonormé direct. La photo suivante ne représgmel’orientation des axes le centre étant au mivea

du bassin

- Xl -
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Annexe |V : Calcul des parametres d’inertie seguess

Segments Modéle Masse Centre de gravité dans le repére local Madficertie dans le repére local Recalage avec la
géomeétrique cinématique
i — 2 - - 2
Pied X m=r?ld G=-05/X ™o 0 ,
e mi? calcanéum
I1(G,S/R)=| 0 2 + T
‘ mr?  mL? Z 1* métatars
L 0 0 + eme A H
Y 4 12 5°™ métatarsien X
r
Cylindre de
longueur L et de
rayon r
Jambe MNd 2, +R2 . L 3L(R4-R* _ | On calcule I(@,P/R) et I(Q,D/R)
y m, = LR +RR +R’) 0G, = {(L + RRi_ ;1) + 4R 31_( 23)(RR1—)R )}Y selon la formule donnée pour le segment cuisse
3 2 > "R 2 L Op et 4 étant les sommets des cones tronqués Condyle
On en déduit I(GP/R) et I(,D/R) Condyle média
oo nd(L - Ll)(R32 +R,R, + Rzz) oG - {(_ R,(L- Ll)) . (L - Ll)(R24 _ R34) }_{ guisH|(G,P/R) et I(G,D/R) en appliquant le théoremg latéra
4 4~ e Huygens
3 _ 3_p3 _ YJ
Ri-R " 4R -RIR ~R)| | o2 sore _—
I(G,S/IR) = I(G,P/R)+I(G,DIR) Malléole médiale
| latérale
(m, +m,)OG = m OG, +m,OG, 2
2 cOnes tronqués X
pour la partie
proximale P et
distale D
Cuisse M= Ndu(R,” +R,R, +R,%) 0G=|(- RL )+ 3L(R'-R") %(L RR“SZE +4|_3(:5_'E;) 0 0
- ARZ-R? — N 5_ 5
) 3 R-R 4R -RI)R-R) |(ScSIR) = 0 dr RI-RY

cOne tronqué

10 R,-R
0

IX

Sc sommet du cone
I(G,S /R) est obtenu en appliquant le théroréme de
Huygens

ien
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Bassin = = S 2 H?2
(o= | M=MNdabH 0G=05HY a0 0 Epine
H 5 .
| 1(0,S/R) = 0 dambH + ) 0 Epine  POSIENEUrR e
44 B2 iliaque, iliaque
0 0 drabH=—+-—) droite gauche
X 4 3
cylindre a base 7
elliptique el2
X
Tronc
A !
cromiop—O)
droit QO

Adromion
duche
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Annexe V : Questionnaire et protocole de mesures

anthropometriques

Numéro :

Prénom :

Date de naissance :

Sexe :

Taille :

Poids :

Situation de famille : Q Célibataire a Marié aDivorcé a Veuf

Nombre d’enfants et age :

ACTIVITE

Type d’habitation : Q Maison 0 Appartement 0 Maison de retraite
[NT0) 0 g1 o1 Elo [T TLYST= LU D
Commodités d’acces : Q Escaliers Q Ascenseur

I R0 =] 7= 1o =

Activité professionnelle

Loisirs et pratiques sportives

Si le patient exerce une profession , marche-t-il, sur le lieu de travail :
Q Peu O Relativement peu O Relativement souvent Q Souvent
* Moyen de transport pour se rendre au lieu de travail :
O Apieds Q En transports Q En voiture individuelle QO Autres
e Temps de trajet aller-retour :
O <10 min O 10-30min @ 30 min -1 heure O >1heure

Déplacements a pieds pour aller dans des commerces de proximité :
o Jamais a 1 fois par semaine a 2-3fois par semaine O Tous les jours
Courses en grandes surfaces :
Q Jamais Q 1 fois par mois a 2-3fois par mois Q Toutes les semaines
« Aide au déplacement :
Déplacements a pieds d’'une durée supérieure a 5 min  utes en dehors des cas précédents ?

o Jamais a 1 fois par semaine o 2-3fois par semaine Q Tous les jours

ANTECEDENTS

= 1 (=0 1= 0 0] 101 - o T
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Motif de I'amputation
O Vasculaire Q Tumoral a Traumatique a Congénital O Infectieux

Antécédents médicaux, chirurgicaux

Tabagisme : aoul ONON

Etat général :

Douleurs :
L 1 o[
C T Y/ 0 1< PR
L |11 1=
o MEdICAMENTS OU AULIES ... \ieiiie et et et e e e e e
e Cause (névrite, névrome, rhumatisme, membre fantdme, emboiture) :
Coté amputé O gauche Q Droit
Niveau d’amputation : Q Tiers Supérieur QO Tiers moyen Q Tiers inférieur
Etat du moignon  (Trophicité)
e Chaleur:
e Tonicité :
e Couleur:
e (Edeme:
« Cicatrices :
« Plaies rares ou fréquentes :
« Plaies permanentes :
Etat articulaire - Flexum de hanche

Attitude spontanée du moignon :
Etat du MI Controlatéral :

Etat des MS :

PROTHESE

Type d’emboiture : O Quadrangulaire Q Aischion intégré
Type de prothése de pied
L = 1= (= o oo g o 4= (o =P
e Technologie :
a SACH O Articulé Q Multiflex O Pied a lames
* Classe du pied : O Classe 1 a Classe 2 O Classe 3

- XVI -




H. GOUJON Annexes

Type de prothése de genou actuelle :
L = (=T (= oI oo g o =T (o = P
e Technologie :
Q Axe simple Q Genou polycentrique 4 axes O Genou polycentrique > 4 axes
Contrdle de I'appui :
O Aucun O Meécanique O Hydraulique O Avec verrou

Contrdle de la phase pendulaire :

Q Aucun Q Mécanique Q Pneumatique Q Hydraulique
Microprocesseur : a oul a NON
Prothése portée tous les jours : a oul a NON
O Toute la journée Q Une partie de la journée
Prothése mise en place : Q Par vous-méme seul Q Avec l'aide d'un tiers
Géne lors de 'appui sur la prothése : a oul a NON

Si oui, de quel type de géne s’agit-il ?

Q Déséquilibre O Choc en posant le talon a Autre
=0T
Géne lorsque la prothése n’est plus en appui : a oul a NON

Si oui, de quel type de géne s’agit-il ?

O Effort important pour ramener la prothése QO Pied prothétique qui traine au sol

Q Retard ressenti pour reposer le pied Q Difficulté a repositionner le pied au sol (visée)

1= (o (=07 Y=
Aide a la marche :

OPasdecanne 0O lcanne Q2cannes QO Déambulateur QMarche accompagnée 0 Fauteuil roulant

Besoin d’attention soutenue lors de la marche : a Ooul O NON
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Sujet n°: Poids :
Taille :
Prénom :
Age:
Sexe:

L' : longueur de I'épine
iliaque au bord sup de la
rotule

L2=1/2L

C4 : circonférence a L2

L : longueur du bord inf de
la rotule au dessus du
coup de pied

L1=1/4L

C2 : circonférence a L1

c : circonférence du pied a
la base de la voute
plantaire

C1 : circonférence du
genou au niveau des
marqueurs placés sur les
condyles

C3 : circonférence de la
cheville au niveau des
marqueurs des malléoles

| : longueur du pied du
calcanéum au 5éme
métatarsien
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Annexe VI : Comparaison des parametres d’inertie

segmentaires obtenus dans la littérature

Etudes utilisées

Etude Goujon Ganley Cheng Durkin Dumas Kingma

Sujets 32H-13F| 10H-10F 8H 100 sujets 8H—-8H H-5F

Méthode géométriqueproportionnel| IRM DXA EOS géométrique
et
proportionnel

Masses en kg pour chaque segment (les barres repgétent + ou — un écart type)

20

18

16

14

12

10

Pied

Jambe

Cuisse

O Goujon modéle géométrique
O (Ganley and Powers 2004)
O (Durkin et al. 2002)

H (Kingma et al. 1896)

B (Kingma et al. 1896)
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Position du centre de gravité suivant I'axe longitdinal du segment en m par rapport a

I'extrémité proximale du segment

0,35

0.3

0,25

0.2 I

: 1 TL’i

Pied Jambe cuisse

Moments d’inertie principaux en gm?2

250

O Goujon modeéle géométrique
O (Ganley and Powers 2004)
@ (Cheng et al. 2000)

B (Durkin et al. 2002)

B (Dumas et al. 2005)

200 il

H

150 _
100 |
50 T

R | I il |

pied 12pied I3pied HMjambe I2jambe I3jambe HMcuisse [2cuisse |3cuisse
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@ (Cheng et al. 2000)
B (Durkin et al. 2002)
B (Dumas et al. 2005)
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Annexe VIl : Article accepté par la revue par Phadics and

Orthotics International

A functional evaluation of prosthetic foot kinentatiduring lower-limb amputee gait
Running head: Functional evaluation of prosthedat f
H Goujort, X Bonnet, P Sautreuf| M Maurisset, L Darmon?, P Fodé & F.Lavasté?®

| aboratoire de biomécanique de 'ENSAM, Paris, Eean

“Centre d’appareillage d’lle de France, Ministérdaddéfense, Fontenay-sous-Bois, France

Centre d’Etude et de Recherche sur I'Appareillage ldandicapés, Woippy, France

Abstract

This paper reports on a functional evaluation afstitetic feet based on gait analysis. The aim is to
analyse prosthetic feet behaviour under loads eghpluring gait in order to quantify user benefits f
each foot. Ten traumatic amputees (six trans-tdonal four trans-femoral) were tested using thein ow
prosthetic foot. An original protocol is presentectalculate the forefoot kinematics together wiité
overall body kinematics and ground reaction fordegng gait. In this work, sagittal motion of the
prosthetic ankle and the forefoot, time-distancepeters and ground reaction forces were examined.
It is shown that an analysis of not only transdiliiut also trans-femoral amputees provides agtinsi

in the performance of prosthetic feet. Symmetry prmbkthetic propulsive force were proved to be
mainly dependant on amputation level. In contrtm, flexion of the prosthetic forefoot and several
time-distance parameters are highly influenceddmt tlesign. Correlations show influential of foot
and ankle kinematics on other parameters. Thes#igasiggest that prosthetic foot efficiency depend
simultaneously on foot design and gait style. Thaluwation, proposed in this article, associated to
clinical examination should help to achieve thet lpegsthetic foot match to a patient.

Keywords: Trans-tibial, trans-femoral, prosthetic feet, gait
Introduction

Many prosthetic feet are now available for prosgitetin order to meet the patients’ individual reed
but the prosthetic prescription remains diffictbt only must the functional demand of the amputee
be clearly identified but also the choice of presithfoot must be based on knowledge of behavibur o
the foot during gait. This choice is often basedohbjective criteria because of a lack of objectind
gquantitative methods.

Moreover feet designs are growing in complexityhwihe development of “energy-storing” feet.
These feet are supposed to be capable of storieigyein the heel and the mid-foot during loading
and releasing energy at push off (Wing and Hittegdxe1989). Consequently, as the cost of prosthetic
feet increases it is necessary to justify the ussush components. To evaluate the foot itself,
mechanical tests can be used. For example, Posteaha(1997) measured the hysteresis of 4 feet and
Lehman et al. (Lehman et al. 1993) tested thénet and the natural frequency of 3 feet. Gaill.et
(Geil et al. 2000) even suggested an iterative atetior viscoelastic modeling of prosthetic feet.
These mechanical tests provide intrinsic feet attarezation but they are not sufficient to evaluate
prosthetic foot because of the variability of anggugait schemes (Cortes A. 1997; Van der Linden
M.L. 1999). Therefore, it appears essential to wstdad the behaviour of prosthetic feet during gait
from a functional point of view in order to evaledhe user benefits for each foot.

Many studies have been carried out to comparerdiffeprosthetic feet using gait analysis. Among
these, several focused on the evaluation of varfees (between 2 and 14) worn by trans-tibial
amputees (Menard M.R. 1992; Mizuno N. 1992; Lehrddn 1993; Arya A.P. 1995; Snyder R.D.
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1995; Cortes A. 1997; Postema K. 1997) whereas only study (Van der Linden M.L. 1999)
investigated the effects of 5 feet on the gait oftr@ns-femoral amputees. In these studies,
biomechanical parameters are used. (Arya et al5)l99enard and Murray(Menard and Murray
1989; Menard et al. 1992) and Mizuno et al (199Rfied ground reaction forces during gait to
compare feet. Cortes(Cortes et al. 1997) and Sni@lgrder et al. 1995) added the measurement of
ankle, knee and hip kinematics. Finally, Ehara (Bhet al. 1993), Postema (Postema et al. 1997,
Underwood et al. 2004) , and Van der Linden (Vanldeden et al. 1999) used these measurements
to calculate joint moments or joint powers. Fortakse studies, each amputee was examined with
various feet.

The aim of this study is to evaluate prosthetid fgern by trans-tibial and trans-femoral amputees,
each amputee being examined with his own foot. Agireal protocol is proposed to record fore-foot
and ankle kinematics together with the overall bkidyematics and ground reaction forces during gait.
This work focuses on the kinematics of the prostHebt and the ankle and their relation with time-
distance parameters and ground reaction forced. gasameters are investigated according to the
amputation level and the type of prosthetic foot.

Material and methods

Subjects

Nine male and one female amputees were considem@ugdheir clinical gait analysis examination.
Among this group, six were trans-tibial and fourrevérans-femoral amputees. Mean age was 46.9
years, ranging from 33 to 70 years of age (TahléTley were all active walkers and none used
assistive device. All subjects were amputated faurhatic reasons at least 5 years ago. A control
group was composed of 35 non-amputated subjectgdd health, with normal gait, aged from 19 to
61 years (mean age 33.6 years).

Table | : Subjects and prosthetic feet characterists (conv : conventional feet, esf : energy
storing feet)

Patients| Sex Age | Weight | Height | Level of | Time since| Prosthetic | Foot
(years) | (kg) (cm) amputation | amputation | foot type
(years)

S1 M 33 63 171 femoral 9 Greissinger conv
(Ottobdck)

S2 M 38 72 176 femoral 34 1C40 esf
(Ottobock)

S3 M 39 65 169 femoral 22 Sureflexy esf
(Flex-foot)

S4 M 46 66 172 femoral 24 1C40 esf
(Ottobock)

S5 M 56 79 160 tibial 52 1D10 conv
(Ottobdck)

S6 M 70 60 163 tibial 45 1C40 esf
(Ottobock)

S7 F 43 52 155 tibial 29 SACH con

S8 M 38 78 182 tibial 8 Variflex esf
(Flex-foot)

S9 M 39 95 180 tibial 5 Variflex esf
(Flex-foot)

S10 M 63 70 173 tibial 43 1D10 conv
(Ottobdck)

Prosthetic feet

Each subject wore his own prosthetic foot. Sixetght prosthetic feet were used by the amputees in
the group (Table 1). Feet were classified accordimgheir design. The conventional category
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includes all the feet that do not have a built-arbon leaf system. The energy-storing feet are, in
contrast, feet that are designed with a carbonuéain a cosmetic cover. Four amputees (one trans-
femoral and three trans-tibial) were fitted witthgentional feet and six amputees (three trans-famor
and three trans-tibial) with energy-storing feealfle Il). Correct prosthesis alignment and fittias
ensured by a certified prosthetist.

Table II: Localisation of anatomical landmarks

Fore foot Distal extremity of hallux HAL
Aft foot First metatarsal head MT1
Fift metatarsal head MT5
Upper rigid calcaneus surface CAL
Shank Medial mallolus MM
Lateral malleolus LM
Femur Lateral epicondyle LE
Medial epicondyle ME
Pelvis Right anterior iliac spine EASD
Left anterior iliac spine EASG
Right posterior iliac spine EPSD
Trunk Right acromio-clavicular joint AD
Left acromio-clavicular joint AG
Spinous process of T1 vertebra T1
Material

Experimental sessions took place in Gait Analysibdratory at the Centre d’Etudes et de Recherche
sur I'Appareillage des Handicapés (CERAH) in CietEor each test session, bilateral kinematics
were collected by means of an optoelectronic maginalysis system (Vicon ® 524, Oxford Metrics
Ltd, Oxford, UK) with a sampling frequency of 50 Hgimultaneously, ground reaction forces were
recorded by two force plates (AMTI ® Advanced Memtical Technology, Inc, Massachussetts, OR6-
5) which were built-in level with the floor of thE0 m long walkway. Ground reaction forces were
synchronised with kinematics data sampling.

The optoelectronic system was composed of six iphacameras, covering the overall measured
volume (3m*0.8m*1.8m) and six mini cameras, focgsion a space around the force plates, to
accurately measure feet motion. These mini cantexas been specially designed for measurement in
a small space and were placed directly on the .floor the whole, 30 reflective markers were placed
on body segments and prosthetic elements duririgSjateen additional markers were used to locate
anatomical landmarks during a static measure brg veamoved during gait trials.

Experimental procedure

Each session contains 3 parts.

Part 1: Three questionnaires were used. The fitstwas intended for the patient and was used to
obtain information about anthropomorphic charastes, gait habits and possible pain or discomfort
experienced during gait. The second questionnaas uwsed by the specialist medical doctor and
covered medical information such as stump condiviojoint mobility. Finally, the third questionnair
was filled by the prosthetist and provided a desicnn of prosthetic components.

Part 2: The patient was tagged with 26 reflectiverkars (only one leg is marked). To begin with
markers were placed on 14 anatomical landmarkiseofrink (3 markers), pelvis (3 markers), thigh (2
markers), shank (2 markers) and foot (4markershl€rd). Then rigid plates of 3 markers were fixed
around thigh (3 markers), shank (3 markers) and @onarkers). The thigh and the shank devices
have been developed by (Marin et al. 1999). Fohihd-foot, a soft shoe has been designed (Figure
1) that simultaneously allows the attachment ofagéepto the calcaneus and variation of the heifht o
the heel thus maintaining the prosthetic alignmeneach patient. The shoe is soft enough to enable
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normal motion of the forefoot. At the forefoot, éate was strapped to the second and third toes
(Figure 1) for the sound side whereas markers dieeetly pasted on prosthetic foot.

Figure 44 : heel and toes devices

The protocol began with two sets of static measargsnduring which the positions of all the markers
were recorded successively for the right and theldever limb. For the prosthetic side, the markers
were placed to correspond to the sound side. Timeskers allow the study of the whole body. This
present paper is focused on the foot but futurdissuwill analyse the consequences of foot behaviou
on other joints.

The hip joint location was assessed using the pobbescribed by (Leardini et al. 1999).

Part 3: In the last part of the session, the stilfjedformed 10 walking trials at his/her self-sédelc
speed. For this part of the procedure anatomicelntearks of thighs, shanks and feet were removed.
Therefore, the patient is equipped with 30 mark®rsn the trunk, 3 on the pelvis, 3 on each trifuod
the two thighs, the two shanks, the two feet amdtitvo forefeet). A trial is considered as succdssfu
when each foot landed completely on a differentdqgulate throughout its stance phase.

This experimental procedure allows assessmenedfitiematics of the entire body.

Data analysis

Data were processed using Matlab® (Mathworks,US#jware. Positions of the hip joints were
calculated according to the method described bypGamn (Cappozzo 1984) and validated by
Leardini (Leardini et al. 1999).
The local axis system was defined for each segmaedtdescribed by Bonnet (Bonnet 2008he
orientation of the axis systems are in agreemettt thie ISB Committee for Standardization (Wu and
Cavanagh 1995).
The method used to calculate joint angles durimgeamental trials was described by Marin (Marin et
al. 1999).
The data obtained were averaged for the 10 walkiats of each subject. A set of parameters was
calculated concerning time-distance data, spepifiats on the kinematic and ground reaction force
graphs and their occurrence in percentage of gelécForce data were normalized by body weight.
The ratio expressed in percent between the prasteetnce and sound stance durations was also
studied as an estimation of the symmetry of gait.
Time-distance parameters were defined as follows:

- Amputated double support corresponds to the pdretsveen the beginning of stance on

prosthetic side and the end of stance on sound side
- Amputated step length is calculated as the distheteeen the heel of the amputated limb
position at heel strike and the heel of the sound position at heel strike.

To lead the present study, some parameters weeetaelin order to compare feet. They can be
classified in two groups:
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- Sagittal prosthetic fore-foot and ankle kinematidsch are used to quantify foot behaviour

during gait.
- Ground reaction forces and time-distance paramethish are used to evaluate the overall

gait efficiency.
The parameters used are detailed in Table lIl.

Table Il : kinematic and kinetic parameters

Sagittal motion of prosthetic fore-foot relativebyaft-foot Sagittal motion of prosthetic ankle
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percentage of gait cycle percentage of gait cycle

Vertical ground reaction force on sound side Longitudinal ground reaction force on sound side
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=
=
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Vertical ground reaction force on prosthetic side| Longitudinal ground reaction force on prosthetitesi

150 40

Fvlp Fvap
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longitudinal force
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=
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=

0
percentage of gait cycle Fl 1p percentage of gait cycle

Statistical analysis
Significant differences between parameters accgrttirthe level of amputation and the foot type were

determined by analysis of variance (ANOVA). Levélsignificance was set at p=0.05. Due to the
sample’s restricted size, the Spearman non-para@mest was used to establish correlation between
parameters for the whole group and for the restligroup of patients wearing energy-storing feet.

Results

ANOVA

The results of ANOVA enabled the parameters to lassdied. Some parameters are mostly
dependant on foot type. Table IV summarizes theltesbtained for this group of parameters.
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Most of the time-distance parameters of the ampdtaide are influenced by foot type. Mean double
support duration on amputated side is increasegdtients fitted with conventional feet. It was eubt
that walking velocity and amputated step lengthgreater for the group of patients equipped with
energy storing feet.

Table IV : Mean and standard deviation of parametes according to foot type (conv :
conventional feet, esf : energy storing feet)

Parameters conv (mean, standpesf (mean, standardANOVA p-values
deviation) deviation)

Amputated double 11.5(1.4) 9.3(1.4) 0.02

support (% gait cycle)

Walking velocity (m/s) 1.05 (0.16) 1.3(0.12) 0.03

Amputated tep length 0.62 (0.04) 0.7 (0.029) 0.02

(m)

Ffp (°) -15 (2) -8 (2) 0.0024

Fv2s (% body weight) 80 (5) 67 (10) 0.0187

A significant difference is observed for the maximangle of fore-foot relative to hind-foot accomglin

to foot types. The graphs of prosthetic fore-fauglas for the two types of feet and for a controlugp

are shown on Figure 2. For the control group, teammaximum toe extension mean is 35° (standard
deviation 8°).

Sagittal forefoot motion

—8—conv
——gsf

contral group (mean+-50)

extension-flexion (%)

10 20 30 40 a0 =] 70 g0 80 100
percentage of gait cycle

Figure 2 : Mean sagittal motion of prosthetic forebot for amputees wearing conventional feet
(conv) and for amputees wearing energy-storing feefesf) compared with sagittal motion of
forefoot for the control group

The mean of the parameter Fv2s (local minimum oficed ground reaction force on the sound side)
is statistically lower for patients wearing convenal feet (80% of body weight) compared to pagent
wearing energy-storing feet (67% of body weight).

A second group of parameters is highly influenced amputation level. The second peak of
longitudinal ground reaction force is often namée propulsive force. This propulsive force is
significantly greater (p=0.0015) on amputated dide trans-tibial patients (mean: 16% of body
weight, SD: 1% of body weight) than for trans-fealgratients (mean: 9% of body weight, SD: 3% of
body weight). Symmetry is significantly (p = 0.G&tter for trans-tibial patients (mean: 99%, SD 4%)
than for trans-femoral patients (mean : 94%, SD}.2%

All others parameters studied were not proved toslgmificantly dependant on foot type or
amputation level.

Correlations

Correlations were searched for between the prostfugit and ankle kinematic parameters and time-
distance parameters, on the one hand, and the @yr@action forces (on the amputated and sound
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sides), on the other hand. This research wasdiratl conducted on the whole group of amputees in
order to determine if the kinematic characteristafs the two types of feet have functional
consequences on the overall quality of gait or amed transmission. It was then conducted on the
group of patients wearing energy-storing feet. €hemrrelations give an insight in the relationg tha
exist between the particular motion of energy-sipifieet and the behaviour of sound side or the gait
dynamism.

Table V shows significant Spearman coefficientai®d on the whole group. Significant correlations
were identified for prosthetic foot parameters whibne was found for prosthetic ankle parameters.
For the whole group, relationships are shown beatwéme-foot kinematics and time-distance
parameters. Walking velocity and amputated stegtlemcreases when Ffp increases. As Ffp has a
negative value (flexion of forefoot is negativea)means that velocity and step length increase when
the maximum angle value of fore-foot relative todifoot decreases. For the amputated double
support duration the opposite is true. The ampdtdtmible support duration is prolonged when the
maximum angle value increases.
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Table V : Spearman coefficient of correlation forthe whole group of amputees

Spearman coefficientWalking velocity (m/s)| Amputated step length
(p-value) (m)
Ffp (°) 0.7 (p=0.04) 0.7 (p=0.03)

Table VI shows the significant correlations found the energy-storing feet group. A strong
correlation is found between the prosthetic anifege of motion and walking velocity. A correlation
exists between the fore-foot flexion Ffp and fipgtak of anteroposterior force on sound side Fll1s
(Spearman coefficient=0.9).

Table VI : Spearman coefficient of correlation forenergy storing feet group

Spearman coefficient (p-value Fl1s (%body weight) Walking velocity (m/s)
Ffp (°) 0.9 (p=0.04)

Ap (°) 1 (p=0.02)
Discussion

The purpose of this study was to analyse the inflaeof prosthetic foot choice on traumatic trans-
tibial and trans-femoral amputee gait.

Studying the two major levels of amputation simoudtausly allows the evaluation of foot efficiency
for very different gaits. Some anterior studiesestigated trans-tibial amputee gait (Winter 1988),
whereas others considered trans-femoral amputdg¢Sjidahl et al. 2002). Comparing their results,
huge differences can be seen in the biomechanmalmeters, suggesting that gait patterns are
significantly different between trans-tibial andris-femoral amputees. The advantage of the present
study is to highlight main influential of gait stybn gait symmetry and prosthetic propulsive force.
Previous studies gave results of stance phasei@urfar trans-tibial (Powers et al. 1998) and trans
femoral amputees (Boonstra et al. 1994) but methaate different and comparison is difficult. Here,
symmetry was proved to be directly dependant onusation level. Moreover, the influence of foot
type is negligible on this parameter. Propulsivecdoon amputated side was also determined by
amputation level. This finding confirms the hypdtiseof (Arya et al. 1995) who suggested that
propulsive force is mainly influenced by walkingttean rather than by prosthesis. Their conclusion
was limited since they could not quantify gait styin the group of trans-tibial amputees. Cortes
(Cortes et al. 1997) also showed that prosthetpyisive force is more influenced by cadence rather
than prosthetic foot type. This result explains wiostema et al. 1997) did not observe any
significant difference in the propulsive force dris-tibial amputees wearing various feet.

On the contrary, some parameters were not sensgitigeputation level but highly influenced by foot
type. Foot motion is assumed to be very differemntdonventional feet compared to energy-storing
feet. To assess accurate foot motion, the protesed in the present work proposes a new view of the
foot as two articulated rigid bodies correspondimghe fore-foot (in front of the metatarsal heagbd

and the hind-foot (behind the metatarsal head aWagreas previous studies (Lehman et al. 1993;
Snyder et al. 1995; Postema et al. 1997) weredinib ankle motion analysis, this present work
enables the calculation of fore-foot motion. Moregvthe use of a heel device improves also the
calculation of ankle motion. Indeed, in anteriandsés (Snyder et al. 1995; Van der Linden et al.
1999) the foot is located by markers placed ondhee. This method does not consider the foot
deformations at the mid-foot during gait, which @@ negligible. Attaching a device to the heel
allows the calculation of the relative motion betweshank and heel which can be considered as rigid
bodies. Finally, this method differentiates thelarkotion due to the deformation between rigid part
of shank and heel and the fore-foot motion corredpw to the deformation between heel and
metatarsal head area.

With that in mind, the sagittal ankle range of motappears to be not significantly dependant oh foo
type. This finding is in apparent contradiction twitesults of previous studies which report an
increased total ankle range of motion with enertgyisg feet (Lehman et al. 1993; Postema et al.
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1997; Hafner et al. 2002). This discrepancy camxjained since foot deformations between the heel
and metatarsal heads are taken into account ioaleellation of ankle motion by these authors. The
design of energy-storing feet obviously permitaumé movement of the mid-part of the foot due to
the carbon leaf flexibility (Wing and HittenberdgE389).

On the contrary, it has been found that the enstgging fore-foot flexes significantly less thareth
conventional fore-foot during late stance phasechdeical tests (Lehman et al. 1993; Geil 2001)
show a higher stiffness of conventional feet coragato energy-storing feet. However, these
mechanical tests were carried out in quasi-stabieditions and the calculation used the overall
deformation of the foot. During gait, dynamic fosand moments are applied to the fore-foot that can
lead the conventional fore-foot to flex a greatldeecause there is no structural element under the
cosmetic cover at the front end of the foot.

The amputated step length, walking velocity, dowpport on amputated side and local minimum of
vertical force on sound side are dependant ontigm#. The decrease of vertical load applied on the
intact limb at mid-stance with energy-storing fdetnonstrates the efficiency of propulsive action of
these feet. The progress of the sound stance phasaditioned by the prosthetic late stance phase
and prosthetic swing phase. A better propulsiveadaif foot has repercussions on the centre of mass
displacement during swing phase and is expressedl digcrease of load applied on the sound side
during the single support phase. Simultaneouslyoeeralll alteration of gait is observed with
conventional feet expressed as a decrease of tyglaai increase of double support on the amputated
side and a greater asymmetry of step lengths.

Moreover, correlations are found between thesenpatiers and Ffp, which involves that time-distance
parameters are directly linked to foot kinematibdngour. These correlations suggested that thfestif
extremity of energy-storing feet allows a prolongatof prosthetic step preventing collapse on the
sound side in prosthetic late stance phase. Stgdyi@ more restricted group of amputees wearing
energy-storing feet, other correlations were fouwMhlking velocity and prosthetic ankle range of
motion are highly correlated. This finding is catent with the suggestion by(Hafner et al. 2002p wh
supposed that improvements concerning time-distgr@ameters are due to the properties of the
energy-storing foot’s flexible keel during the nithnce phase.

The strong correlation between prosthetic ankldanaind velocity is proof that a less stiff ankkek
allows a better progression of the whole body. Muee, the degree of flexion of fore-foot relatively
to hind-foot is correlated with the the magnitudeh®e maximal anteroposterior force at sound heel
strike (FI1s). A stiffer prosthetic fore-foot preate a too high anteroposterior first peak of fovoghe
sound side. Indeed, a stiffer fore-foot allows #&dyecontrol of weight transmission in late stance
phase.

Conclusion

An original protocol was proposed for assessmenprokthetic foot performance. The number of
subjects was limited, so the preliminary resultsubth be confirmed through a more extensive study.
With that in mind, main findings were as follows:

- Symmetry and prosthetic propulsive force are deatexthby gait pattern rather than by foot
type.

- Propulsive action of energy-storing feet is showndn improvement of body dynamic
displacement during mid-stance on the sound side.

- An overall improvement of gait with regards velgcistep length and double support time is
observed with energy-storing feet and is due tea@ahse of maximum angle of the fore-foot
relative to the hind-foot avoiding collapse in fivesthetic late stance phase.

- With energy-storing feet, velocity is increasedayarger range of motion of the prosthetic
ankle and a decrease of fore-foot flexion allowdung the peak of anteroposterior force on
sound side.

To sum up, the present study succeeds in quargifgaturate motions of prosthetic ankle and fore-
foot and their consequences on the overall gaématers. Thus, through this study, the understandin
of energy-storing foot behaviour is improved. Twoptation levels were investigated to assess
simultaneously gait pattern influential. A clinicabe of this protocol associated with muscular
capability evaluation will be a help to determirdequacy of prosthetic foot provision to a patient.






Resumeé

RESUME :

Le travail présenté dans cette thése répond attereeg exprimée par les cliniciens, d’objectiveurl
pratique. Le traitement du handicap (notamment dmputé) requiert des moyens d’évaluation
performants. Les technologies disponibles actuelignet les méthodes et modéles utilisés en
biomécanique permettent d’envisager la réalisaieramens standardisés de la marche utilisant ces
moyens.

Le partenariat double, industriel (PROTEOR) etiglie (Centre d’Etudes et de Recherche sur
I'Appareillage des Handicapés), dont nous avon&figa, a permis d’ancrer notre recherche dans un
environnement concret.

Le premier résultat de cette these est la coristitugt I'exploitation de deux bases de données de
parametres de la marche. L'une concerne 55 sugste@omatiques et sert de référence. L'autre
synthétise les résultats obtenus pour 27 patiengigés fémoraux. L'analyse des données a mené a
I'extraction de parameétres quantitatifs caractépigts de la marche de ces sujets. Le caractére
tridimensionnel de I'étude est essentiel et camstitne particularité de ce travail.

Le deuxiéme objectif atteint au cours de cetteghes la mise en place et I'évaluation préliminaire
d’'un modéle dynamique de I'amputé fémoral. L'uéitien de ce modéle en lien avec les efforts
exercés au sol améliore la compréhension des éastsvés chez 'amputé fémoral par rapport aux
sujets asymptomatiques. La validation par le caleulla résultante des efforts externes est la gremi
réalisée sur I'amputé fémoral et démontre l'intétdes perspectives d’une telle analyse.

Mots clés: amputés fémoraux, parametres biomécaniques deehmaanalyse cinématique, modéle,
dynamique

ABSTRACT :

The present work is motivated by the request ofiahkns for objective parameters to evaluate their
clinical practice. In the field of rehabilitatioit,is particularly important to develop tools ofidnosis
and evaluation. The recent progress in motion ca@ssociated to the development of methods and
models used in biomechanics should allow to proppasav protocols of gait analysis, which can be
conducted during the clinical examination of th&égyd.

This work was conducted with both an industrialtpar PROTEOR (french leader in prosthesis
manufacturing) and a clinical parther CERAH (cemteresearch in rehabilitation).

The first result of this PhD is the data collectimn two groups of subjects. The first data base is
composed of 55 asymptomatic subjects who repretsentreference population. The second one
contains the parameters for 27 trans-femoral patiebata analysis led to the definition of some
characteristics of trans-femoral amputee gait.rApdrtant point is that this analysis is in 3D.

The second aim reached during this PhD is the itiefinand the first evaluation of a dynamic model
of an amputated patient. We proposed a validatibichvconsisted in calculating external forces
applied on the body. This method is for the finstet applied to femoral amputees. The interest had t
perspective of such a dynamic model for the evedoaif amputees are shown.

Keywords : Trans-Emoral amputee, biomechanical parameters, kinemadignamic model



