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Introduction générale

Pour différentes raisons, I'amputation d’une partie du membre inférieur est parfois
nécessaire. L'amputation transfémorale (TF ; au-dessus du genou) et I'amputation transtibiale
(TT; en dessous du genou) sont les deux principaux niveaux d’amputation. Sur 8 300
personnes amputées de membre inférieur par an en France et une population totale de
100 000 personnes (en 2012), 52 % sont des personnes amputées transfémorales et 38 % des
personnes amputées transtibiales'. La cause des amputations de membre inférieur est
majoritairement vasculaire (environ 80 %), ou traumatique (environ 10 %). Dans les
prochaines années, une augmentation de la proportion des amputations d’étiologie vasculaire
devrait étre observée pour deux raisons: d’un coté, le vieillissement de la population
(augmentation de plus de 5 % de la proportion des plus de 65 ans en France en 2050 par
rapport a 2015?) ainsi que I'augmentation des problémes cardiovasculaires dans la société
(diabete, obésité, maladies vasculaires), et d’un autre c6té, la diminution de la gravité des
accidents domestiques et de la voie publique. Enfin, on peut aussi noter les étiologies
congénitales, infectieuses ou tumorales beaucoup plus rares (<10 %)*.

Suite a cette amputation, un projet de vie est construit par le patient, des composants
prothétiques peuvent étre prescrits par le médecin en adéquation avec ce projet et son niveau
d’activité. Dans les mois qui suivent I'opération, une rééducation est mise en place pour
apprendre au patient a se déplacer avec I'appareillage pendant la cicatrisation du membre
résiduel. Dans un méme temps, un orthoprothésiste modifie I'appareillage pour I'adapter au
mieux au patient, passant d’un appareillage temporaire pendant I’évolution de I'cedéme a un
appareillage définitif lorsque le volume du membre résiduel est stable. Le but étant, a terme,
de restaurer la plus grande partie possible de I'autonomie tout en gardant une marche
esthétique et efficace.

En fonction de I'étiologie de I'amputation, les contraintes pour le retour a la marche ne
sont pas les mémes. En effet, la personne peut étre limitée par des douleurs, |'état de son
membre résiduel ou encore les efforts musculaires qu’elle peut réaliser. Par exemple, les
interactions entre I'emboiture et la peau peuvent entrainer des problémes cutanés, ce qui
demande une attention d’autant plus particuliere aux personnes atteintes de diabéte a cause
de la désensibilisation cutanée. L'ensemble de ces contraintes contribue aux difficultés
rapportées par les personnes amputées dans leur marche de tous les jours (Samuelsson et al.
2012). L'appareillage ne permet pas de restaurer I'intégralité du comportement du membre
inférieur, ce qui peut limiter I'utilisateur dans ses déplacements. Par exemple, I'appareillage
purement mécanique permet de restaurer la marche sur sol plat mais demandera des
compensations importantes au sujet dans les situations de la vie courante telles que la marche
a différentes vitesses ou en escaliers et en pentes. Récemment, I'appareillage a été

1 Source : cofmer.fr (2006) ; I’Agence Technique de I'Information sur I’Hospitalisation (mai 2013) ; Insee,
situations démographiques et projections de population 2005-2050, scénario central


http://www.cofemer.fr/UserFiles/File/AP2Amp_Chiffres.pdf

Boris Dauriac Introduction générale

grandement amélioré par I’électronique embarquée. Pour cela, un microprocesseur utilise les
informations des capteurs intégrés pour modifier le comportement des actionneurs de
I'appareillage. Ainsi, 'appareillage controlé par microprocesseur adapte son fonctionnement
a I'environnement pour faciliter la marche sur une plus grande variété de situations
(Samuelsson et al. 2012, Sawers & Hafner 2013). Cependant, la marche en pente et en escalier
reste une difficulté malgré ces progrés récents de I'appareillage.

Pour quantifier ces difficultés ou plus largement la marche des personnes amputées de
membre inférieur, I'analyse quantifiée de la marche en laboratoire est actuellement la
référence. Cette thése est un contrat CIFRE entre PROTEOR, entreprise francaise spécialisée
dans le domaine de I'orthopédie externe, et I'Institut de Biomécanique humaine Georges
Charpak, dépendant des Arts et Métiers ParisTech. Elle s’appuie sur la collaboration entre
plusieurs partenaires spécialistes du domaine de I'appareillage des sujets amputés et de leur
rééducation: le Centre d’Etude et de Recherche sur |'Appareillage des Handicapés
(INI/CERAH) et I'Institut Régional de Médecine Physique et de Réadaptation (IRR) de Nancy.
Elle s’inscrit dans la continuité d’un projet financé par I’Agence Nationale de la Recherche
(ANR) ayant déja impliqué ces entités entre 2010 et 2014. Ce projet nommé « Appareillage
des Personnes amputées de membre inférieur dans des Situations Contraignantes de la vie
courante » (APSIC) avait pour but d’étudier la marche des personnes non amputées et des
personnes amputées appareillées dans différentes situations contraignantes de la vie
courante (Pillet et al. 2014). Dans le cadre de ce financement, une base de données de sujets
asymptomatiques et de sujets amputés (transfémoraux et transtibiaux) a été acquise dans
plusieurs situations reproduites en laboratoire dont la pente et |'escalier.

Le projet APSIC a notamment permis de mettre en avant les difficultés rencontrées par les
personnes amputées au-dessus du genou dans ces situations de la vie courante. La mobilité
de cheville qu’offre la plupart des composants prothétiques actuels est insuffisante dans
certaines situations comme la pente ou l'escalier, exigeant des compensations de la part des
utilisateurs pour les franchir. Durant ce projet, la société PROTEOR a développé un prototype
de Systeme Prothétique Contrdlé par Microprocesseur (SPCM) fonctionnel associant le genou
et la cheville prothétiques afin de faciliter la marche en pente et en escalier des personnes
amputées transfémorales. S’agissant d’un dispositif prothétique passif, aucune énergie n’est
fournie a I'utilisateur. Son utilisation n’est donc pas aujourd’hui prévue spécifiqguement pour
la montée d’escalier. Par contre, des améliorations significatives devraient étre observées lors
de la montée et la descente de pente et lors de la descente d’escalier. Actuellement, le SPCM
peut modifier son fonctionnement selon la situation et adapter ainsi le comportement du
genou et de la cheville prothétiques. Ce systéeme prothétique devrait augmenter la sécurité et
la stabilité du sujet en limitant son risque de chute et la surutilisation du membre
controlatéral. Tout nouveau composant prothétique doit étre comparé a I'existant pour
mettre en évidence sa valeur ajoutée ou sa non-infériorité. L'analyse quantifiée de la marche
en laboratoire est une technique de référence pour quantifier et comparer les composants
prothétiques. Par conséquent, I'analyse quantifiée de la marche est un des moyens adapté
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pour I’évaluation et la quantification de la marche des personnes utilisatrices du SPCM.

Cependant, les limites de I'analyse du mouvement en laboratoire ont pu étre mises en
évidence dans la littérature. En effet, la reproduction de situations en laboratoire nécessite
un espace conséquent et I'adaptation des moyens de mesure. A chaque nouvelle situation, un
nouvel aménagement doit étre concu, ce qui limite le nombre de situations qu’il est possible
d’étudier sur un méme lieu. De plus, 'analyse en laboratoire ne permet pas de quantifier
l'usage réel de la prothése par le sujet dans sa vie de tous les jours. Au cours des deux
dernieres décennies, un certain nombre de capteurs sont devenus accessibles financierement
et suffisamment petits pour étre intégrés a I'appareillage. Ces capteurs embarqués donnent
I'opportunité de quantifier la marche et I'activité des personnes appareillées dans leur vie de
tous les jours. Cette quantification peut avoir différentes applications comme de connaitre
I"utilisation de I'appareillage a domicile ou dans I’environnement quotidien ainsi que les
situations réellement rencontrées par le sujet. La quantification de I'activité réelle peut étre
utile pour I’équipe médicale de rééducation, pour 'utilisateur de I'appareillage mais aussi pour
le fabricant de I'appareillage. En effet, un certain nombre d’adaptations a I'environnement
sont proposées par le SPCM, mais une quantification de I'activité permettrait a PROTEOR de
connaitre l'utilisation réelle de I'appareillage pour optimiser la conception. Dans une version
future, le SPCM pourrait mieux s’adapter par une meilleure estimation de I'environnement et
de I'activité de I'utilisateur.

Ces travaux de thése ont donc deux objectifs :

- Le premier est d’évaluer et de quantifier I'apport du SPCM, sur des parameétres
secondaires liés au risque de chute et a la charge sur le membre controlatéral, en
laboratoire dans des situations de la vie courante

- Le second est de développer et d’évaluer des outils pour quantifier I'activité des
utilisateurs du SPCM a l'aide des capteurs embarqués.

Pour y répondre, le manuscrit est organisé en deux parties.

La partie | présentera le choix et la définition des parameétres biomécaniques de la marche
pertinents pour I’évaluation des fonctions prothétiques dans différentes situations de la vie
courante. Elle sera composée d’un premier chapitre comprenant des rappels sur les
principales adaptations mises en place par le sujet non amputé. Il sera suivi d’'une revue de la
littérature pour quantifier le fonctionnement des dispositifs prothétiques des personnes
amputées transfémorales. Suite a la synthése de cette bibliographie, seront présentés les
travaux personnels réalisés pour quantifier les fonctions du SPCM par des parameétres
biomécaniques dans les différentes situations de la vie courante évaluées en laboratoire.

La partie |l s’attachera a développer et évaluer des outils pour la quantification de I'activité
des utilisateurs du SPCM. Les outils développés utiliseront les capteurs de la prothése et
pourront étre ajoutés dans une version future du SPCM. Une revue de la littérature sur
I'utilisation des capteurs embarqués pour quantifier I'activité des personnes sera réalisée dans
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un premier chapitre et portera d’un coté sur la quantification de parameétres caractéristiques
de l'activité puis sur les méthodes statistiques permettant de classifier I'activité. Le second
chapitre présentera les travaux personnels concernant la caractérisation de I'activité de
locomotion avec un volet sur une méthode d’estimation de la vitesse de marche et de
I'inclinaison d’une pente et un volet sur des modeles de classification de situations de la vie
courante.
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Partie |.Parametres biomécaniques de la marche pour I'évaluation
des fonctions prothétiques dans différentes situations de la vie

courante

Les dispositifs prothétiques ont pour but de restaurer la mobilité dans les différentes
activités de la vie courante : se tenir debout, marcher, s’assoir, se lever... Parmi I’ensemble de
ces activités, la marche est I'une des plus importantes pour rétablir I'autonomie de
I'utilisateur. Pour cela, les dispositifs doivent remplir différentes fonctions dont la
connaissance repose sur une bonne compréhension de la marche du sujet non amputé dans
différentes situations. Les recherches en biomécanique ayant caractérisé ces fonctions ont
participé a I'amélioration des systémes prothétiques jusqu’a nos jours. Depuis les années 90,
la miniaturisation de I|’électronique a beaucoup contribué a I'évolution des protheses,
permettant notamment I'intégration de microprocesseurs dans les composants prothétiques.
Les prothéses a microprocesseurs ont amélioré |'accessibilité aux situations de la vie courante
telles que les pentes ou les escaliers (Schmalz et al. 2007). Elles ont aussi permis de diminuer
le nombre de chutes et d’améliorer la qualité de vie des personnes amputées de membre
inférieur (Burnfield et al. 2012, Sawers & Hafner 2013, Schmalz et al. 2007). Cependant, les
appareillages comportent encore des limites dans certaines situations de la vie quotidienne.
Pour pallier ces limites, le Systeme Prothétique Contrélé par Microprocesseur de PROTEOR
(SPCM) propose différentes solutions qui restent a évaluer. Classiquement, cette évaluation
passe par une analyse en laboratoire. Comme nous I'avons vu, nous nous intéresserons a la
montée et descente de pente ainsi qu’a la descente d’escalier.

Cette partie a pour but définir les conditions et les parametres nécessaires a cette
évaluation en laboratoire. Pour cela, on cherchera a mettre en évidence les fonctions
articulaires que le SPCM pourrait reproduire et les parameéetres biomécaniques qui
permettraient de caractériser ces fonctions. Le premier chapitre fera des rappels concernant
les adaptations cinématiques et dynamiques du sujet non amputé mesurées en laboratoire
dans les différentes situations définies précédemment. Dans un second chapitre seront
synthétisées les différentes études portant sur I'évaluation en laboratoire de I'apport des
microprocesseurs dans le controle des dispositifs prothétiques. Le troisieme chapitre
permettra de présenter les travaux personnels réalisés pour évaluer les fonctions du SPCM en
laboratoire dans différentes situations de la vie courante.
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Chapitre 1. Rappel des principales adaptations cinématiques
et dynamiques des membres inférieurs chez le sujet non
amputé dans différentes situations de la vie courante

Dans ce premier chapitre, nous avons cherché a mettre en évidence les adaptations
cinématiques et dynamiques des articulations du genou et de la cheville au cours de la
locomotion en montée et descente de pente et d’escalier.

La marche est une activité cyclique, le cycle commence a I'appui du pied sur le sol et se
termine quand ce méme pied se repose sur le sol. Le cycle de marche est donc focalisé sur un
membre inférieur. Celui-ci est appelé membre ipsilatéral, I'autre membre inférieur est appelé
membre controlatéral. On distingue dans ce cycle la phase d’appui et la phase oscillante
séparées par l'instant ou le pied décolle du sol a environ 60 % du cycle de marche (Figure I-1).
Les phases sont décalées temporellement de 50 % pour le membre controlatéral. La phase
d’appui peut étre séparée en 3 sous-phases. Pendant les premiers 10 pour cent du cycle de
marche, une période de double appui permet le transfert du poids du corps d’'un membre
inférieur a I'autre. Le cycle commence par le transfert du poids depuis le membre inférieur
controlatéral sur le membre inférieur ipsilatéral. Pendant la phase d’appui unipodale du
membre ipsilatéral, le membre controlatéral est en phase oscillante. Pendant les derniers 10
pour cent de la phase d’appui, une seconde phase de double appui se produit durant laquelle
le poids du corps est transféré du membre ipsilatéral au membre controlatéral (Perry 1992).
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Figure I-1 — Cycle et sous phases de la marche

En laboratoire, I'analyse de la marche est réalisée a partir d’un systéme optoélectronique
et de plateformes de force. Le systeme optoélectronique permet de reconstruire la position
dans 'espace de marqueurs placés sur le sujet étudié et les plateformes de force de mesurer
le torseur de I'action mécanique du sol appliqués sur le sujet. Ce torseur permet de calculer le
centre de pression qui correspond au point virtuel ou les moments dans le plan du sol sont
nuls. A partir d’'un modele multi-corps avec segments rigides articulés, la position dans
I’espace des marqueurs placés sur des reliefs osseux spécifiques est utilisée pour calculer la
cinématique des segments et des articulations du modele. Lors de la marche dans différentes
situations, des adaptations cinématiques peuvent étre observées. Ces adaptations résultent
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des actions musculaires sur chaque articulation. Ces actions musculaires ainsi que les efforts
de contact et ligamentaires vont résulter en un torseur d’efforts intersegmentaires dont la
résultante et le moment peuvent étre estimés par la méthode de dynamique inverse.
Brievement, cette méthode consiste a calculer les efforts et moments intersegmentaires a
partir des efforts de réaction du sol et de la position et I'orientation des différents segments
en appliquant successivement le principe fondamental de la dynamique a chaque segment
(Winter 2009). Pour cela, une inertie et une masse sont associées a chaque segment a partir
de sa géométrie (Dempster 1955) ou par des modeéles proportionnels (Dumas et al. 2007) ou
géomeétriques (Pillet et al. 2010). Les moments intersegmentaires exercés par le segment sus-
jacent sur le segment sous-jacent sont généralement décomposés suivant les différents axes
du repere attaché au segment sus-jacent. En analysant les différents termes des équations
provenant de I'application du principe fondamental de la dynamique, on observe que le terme
prépondérant provient des actions mécaniques externes de contact entre le pied et le sol en
particulier pour les articulations du membre inférieur. Ainsi, les moments intersegmentaires
s'opposent principalement aux moments résultant des actions mécaniques externes de
contact entre le pied et le sol. Pour illustrer, la Figure 1-2 — gauche montre que si I'effort de
réaction du sol est postérieur au centre de la cheville dans le plan sagittal, un moment de
plantiflexion externe est appliqué sur l'articulation. Le moment intersegmentaire sera alors
un moment de dorsiflexion qui s’oppose au mouvement de plantiflexion et permet le contréle
de l'articulation. De méme pour le genou, un effort postérieur a I'articulation exerce un
moment de flexion externe au centre articulaire du genou. Le moment intersegmentaire
permettant de contréler la flexion sera donc un moment d’extension (Figure I-2 —droite). Dans
la suite de ce manuscrit sauf précision contraire, les moments présentés seront les moments

Figure I-2 — Représentation schématique du moment externe (en vert) ou intersegmentaire (en violet) qui s’applique au centre

articulaire (en bleu) de cheville (ad gauche) et de genou (a droite) a partir de I’effort de réaction du sol (en orange) et du bras
de levier (en noir) et des repéres pied (en bleu), tibia (en gris) et fémur (en jaune) inspiré de Villa (2014)

intersegmentaires.

Les puissances intersegmentaires peuvent étre calculées comme le produit scalaire du
moment intersegmentaire par la vitesse angulaire articulaire (segment sus-jacent par rapport
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au sous-jacent). Les puissances décrites dans ce manuscrit correspondent aux puissances dans
le plan sagittal. Elles sont donc le produit de la vitesse angulaire, et du moment
intersegmentaire dans ce plan (Gordon et al. 1980). Ainsi, une puissance est dite générée a
I'articulation (positive) lorsque la vitesse angulaire et le moment sont du méme signe et
dissipée (négative) sinon. Le travail articulaire est I'intégration de cette puissance au cours du
temps, il est utile pour mettre en évidence le réle de l'articulation au cours de différentes
phases du cycle de marche.

Dans le contexte de la conception de prothése de membre inférieur, on cherche a
reproduire ou s’inspirer du comportement des articulations physiologiques lors de la
locomotion sur sol plan horizontal mais aussi lorsque le sol est en pente ou encore lors du
franchissement d’obstacles comme les escaliers. Ainsi, la compréhension des adaptations
nécessaires pour la marche dans les situations de pente ou d’escalier par rapport au plat est
primordiale. Pour les personnes amputées au-dessus du genou, deux articulations doivent
étre remplacées, l'articulation de cheville et I'articulation de genou. Les adaptations
cinématiques et dynamiques de ces deux articulations dans les situations de pente et
d’escalier seront traitées séparément. Les mouvements et adaptations étant majoritairement
dans le plan sagittal, I'analyse de la marche chez le sujet non amputé se limitera a ce plan.
Pour illustrer ces adaptations, les évolutions des angles, moments et puissances de la cheville
et du genou seront présentées sous la forme de figures. Les données proviennent du projet
ANR APSIC. Au cours de ce projet, une pente de 12 % (7°) et un escalier de 4 marches de 17,5
cm hauteur et 28 cm profondeur ont été utilisés (Pillet et al. 2014). Par ailleurs, nous
synthétiserons les données disponibles dans la littérature concernant les amplitudes de
variations de ces différentes grandeurs. Les différences observées entre les figures et les
données rapportées peuvent étre expliquées par une méthodologie ou un dispositif différent.

1.1. ROle et adaptation du pied et de la cheville

La cheville et le pied jouent un role fondamental dans la progression du centre de gravité
du sujet pendant le cycle de marche. Le comportement de la cheville change significativement
en fonction des situations rencontrées dans I'environnement. Nous nous attacherons a
décrire les adaptations a la cheville dans chacune des phases du cycle de marche a plat, en
montée et descente de pente (Figure I-3 ; Haut) et en montée et descente d’escalier (Figure
[-3; Bas).
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Figure I-3 — Courbes donnant la moyenne + 1 écart type de I’angle de plantiflexion, du couple intersegmentaire exercé par le
tibia sur le pied de dorsiflexion et de la puissance a la cheville en pente (premiére ligne) et en escalier (deuxieme ligne)
comparés au plat (courbe rouge dans chaque graphe) pour 13 sujets non amputés (données issues du projet ANR APSIC)

a. Premier double appui (0-10 % du cycle de marche)

A plat, au début du cycle, la cheville est a environ 2° de plantiflexion (Figure 1-3). Pendant
le transfert du poids sur le membre inférieur ipsilatéral, un couple intersegmentaire de
dorsiflexion s’applique a la cheville pour atteindre 0,26 N.m/kg a 5 % du cycle de marche (Villa
2014), permettant le contréle du mouvement de plantiflexion. Ainsi, pendant la premiére
phase de double appui, un mouvement de plantiflexion de 5° de cheville autorise la mise a
plat du pied sur le sol autour de 12 % du cycle de marche. Une fois le pied a plat, une base de
support stable est assurée pour la phase d’appui unipodal (Perry 1992). En montée de pente,
la cheville joue un rble prépondérant dans I'adaptation a l'inclinaison du sol avec une
dorsiflexion de cheville plus importante par rapport au plat (Hansen et al. 2004b). Cette
adaptation en dorsiflexion augmente avec l'inclinaison de la pente (Lay et al. 2006, MclIntosh
et al. 2006, Silder et al. 2012). A I'appui talon, on remarque par ailleurs une cheville plus en
dorsiflexion qu’a plat (3° en montée de pente 15 % — Lay et al. 2006). Le maximum de couple
de dorsiflexion diminue avec la pente (0,14 N.m/kg pour une pente de 12 % — Villa 2014). En
descente de pente, le maximum d’angle de plantiflexion de cheville augmente avec
I'inclinaison de la pente (Lay et al. 2006), tout comme le maximum de couple de dorsiflexion
avec 0,33 N.m/kg pour une pente a 12 % (Villa 2014). La cheville a un réle dissipateur pendant
cette période bien plus important qu’a plat. Avec un maximum de puissance de 'ordre de
- 1,1 W/kg en descente de pente 12° par rapport aux - 0,4 W/kg observés a plat (Alexander et
al. 2017). En montée d’escalier, le cycle commence avec une cheville en dorsiflexion d’environ
8° (Perry 1992, Riener et al. 2002). Pendant cette phase, un mouvement de dorsiflexion de
cheville est effectué pendant que I’extension du genou et de la hanche permettent I'ascension
du centre de gravité (Perry 1992). Le couple atteint un maximum local en plantiflexion
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d’environ 0,6 N.m/kg entre 10 et 20 % du cycle de marche (Perry 1992,
Riener et al. 2002). En descente d’escalier, la cheville est a 20° de
7

plantiflexion a I'attaque du pas (qui se fait par I'avant-pied - Figure 1-4).

Un mouvement de dorsiflexion de 30° ainsi qu’un couple de plantiflexion

d’environ 1,2 N.m/kg peuvent étre observés. La cheville joue un role

d’amortisseur résultant en un maximum de puissance a environ 10 % du
it cycle de -2,5 W/kg (Perry 1992, Riener et al. 2002).

[P

b. Appui unipodal (10-50 % du cycle de marche)
Figure I-4 — Début du cycle
en descente d'escalier A plat, pendant la premiére moitié de la phase d’appui unipodal, un

mouvement progressif de dorsiflexion de cheville autorise le mouvement du tibia vers I'avant
pendant que le pied est a plat sur le sol (Figure 1-3). Pendant la seconde moitié de cette phase,
le talon décolle du sol vers 30 % du cycle de marche et le centre de pression se déplace au
niveau des métatarses tandis que la cheville continue son mouvement de dorsiflexion. Ce
déplacement du centre de pression est associé a une augmentation du couple de plantiflexion
de la cheville atteignant 1,5 N.m/kg juste avant le début du second double appui (Villa 2014).
La cheville effectue un mouvement de dorsiflexion d’une amplitude de 15° (passant de 5° de
plantiflexion a 10° de dorsiflexion) pendant toute cette phase. Le décollement du talon vers
30 % du cycle de marche permet de maintenir la hauteur du centre de gravité (Perry 1992).
En descente de pente, le moment maximal de plantiflexion diminue (1,21 N.m/kg en pente
12 %) alors que I'angle de dorsiflexion maximal augmente légerement par rapport au plat (Lay
et al. 2006, Villa 2014). En montée de pente, une augmentation de la dorsiflexion maximale
peut étre observée (McIntosh et al. 2006). Cette augmentation permet le maintien du pied a
plat sur le sol plus longtemps apportant une stabilité du sujet sur son appui pendant
I’élévation de son centre de gravité (Vickers et al. 2008). Le moment maximal de plantiflexion
a la cheville augmente jusqu’a 1,67 N.m/kg pour une pente a 12 % (Villa 2014). En montée
d’escalier, la dorsiflexion de cheville atteint 15 a 20° vers 10 % du cycle de marche, puis un
mouvement de plantiflexion de cheville est réalisé pour laisser le tibia progresser vers I'avant
une fois le pied a plat sur la marche. Le deuxieme maximum de couple de plantiflexion de
cheville est atteint vers la fin de la phase d’appui unipodal correspondant a environ 1,2 a
1,5 N.m/kg (Nadeau et al. 2003, Perry 1992, Riener et al. 2002, Sinitski et al. 2012). En
descente d’escalier, le mouvement de dorsiflexion initié en début de cycle continue pour
atteindre un angle de 33° de dorsiflexion en fin de phase d’appui unipodal (Perry 1992, Riener
et al. 2002 — Figure |-4 coté controlatéral). A cet instant, un second maximum de moment de
plantiflexion de cheville, moins important que le premier, peut étre observé (0,8 N.m/kg —
Perry 1992, Riener et al. 2002). Cette dorsiflexion de cheville associée au couple de
plantiflexion permet de contréler la vitesse de descente jusqu’a la prochaine marche (Sinitski
etal 2012).
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c. Second double appui (50-60 % du cycle de marche)

Pendant la seconde période de double appui, la cheville a un réle propulsif (Perry 1992)
qui est assuré par un mouvement de plantiflexion. Le poids est alors transféré d’un pied a
I'autre. Ce mouvement de plantiflexion continue jusqu’au début de la phase oscillante. la
plantiflexion maximale augmente avec la vitesse de marche (Stoquart et al. 2008) lorsqu’une
propulsion plus importante est nécessaire. Un maximum de puissance générée a la cheville
d’environ 2,5 W/kg est rapporté dans la littérature a vitesse confortable (Mclntosh et al. 2006,
Riener et al. 2002, Villa 2014). En descente de pente, la puissance maximale générée est
réduite (Mclntosh et al. 2006) a environ 2 W/kg pour une pente a 12 % (Villa 2014). En montée
de pente (Figure I-5), ce mouvement participe a I'élévation du centre de gravité, I'apport
d’énergie est assuré majoritairement par les muscles de la hanche
et de la cheville (DeVita et al. 2007). Cette augmentation de
'apport d’énergie peut étre observée par le maximum de
puissance générée a la cheville passant de 2,31 W/kg a plat a
3,58 W/kg en montée de pente 10° (McIntosh et al. 2006). En
montée d’escalier, on observe un maximum de puissance de
I'ordre de 2 a 3 W/kg augmentant avec l'inclinaison de I'escalier,
mais restant du méme ordre de grandeur que la marche a plat
(Nadeau et al. 2003, Riener et al. 2002). En descente d’escalier,

Figure I-5 — Fin du double appui - cette puissance diminue a 1 a 1,5 W/kg (Riener et al. 2002).
en montée de pente

d. Phase oscillante (60-100 % du cycle de marche)

En phase oscillante, le passage du pied au-dessus du sol, aussi appelé passage du pas doit
étre assuré. Pour cela, la distance entre le pied et le sol doit étre suffisante. Le mouvement de
plantiflexion de cheville initié en fin de phase d’appui atteint son maximum d’environ 20° vers
64 % du cycle a plat (Villa 2014). Puis, un mouvement de dorsiflexion permet d’atteindre un
angle de cheville proche de 0° a partir du milieu de la phase oscillante. Ce mouvement autorise
le passage du pied au-dessus du sol. En descente de pente, la plantiflexion maximale diminue
a 11° pour une pente a 12 % (Villa 2014). En montée de pente, I'angle de plantiflexion maximal
augmente a 27° pour une pente a 15 % (Lay et al. 2006), mais reste similaire au plat (20°) pour
une pente a 12 % (Villa 2014). L’angle maximal de dorsiflexion augmente, avec la pente,
passant de 5° a plat a 9° en montée de pente d’inclinaison 10° (Mcintosh et al. 2006). Ce
mouvement participe a assurer une distance suffisante entre I'avant-pied et le sol pour le
passage du pas (Lay et al. 2006). De méme en montée d’escalier, on observe un mouvement
de dorsiflexion plus important qu’a plat, permettant d’éviter le nez de la marche (Nadeau et
al. 2003) avec un maximum d’environ 10° (en fonction de I'inclinaison) contre 5° a plat (Riener
et al. 2002). En descente d’escalier, un mouvement de plantiflexion de cheville pendant toute
la phase oscillante permet de venir chercher la marche suivante avec un contact a I'avant-pied
en fin de phase.

12
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1.2. Adaptation du genou

Le genou assure, a la fois, la stabilité en phase d’appui et la mobilité en phase oscillante.
Nous verrons donc |'adaptation cinématique et dynamique du genou pendant chacune de ces
phases dans les situations de marche a plat, en pente (Figure I-6 ; Haut) et en escalier (Figure
I-6 ; Bas).
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Figure I-6 — Courbes donnant la moyenne + 1 écart type de I'angle de flexion, du couple du fémur sur le tibia d’extension et
de la puissance au genou en pente (premiére ligne) et en escalier (deuxieme ligne) par rapport a la marche a plat pour 13
sujets non amputés (données issues du projet ANR APSIC)

a. Phase d’appui (0-60 % du cycle de marche)

A Pattaque du pas, a plat le genou est proche de I'extension compléte, puis fléchit
d’environ 20° pendant les premiers 20 pour cent du cycle de marche. Perry (1992) considére
que cette flexion de genou dissipe de I'énergie a l'instant de I'impact sur le talon. Avec
I"augmentation de la vitesse de marche, une augmentation de cette flexion peut étre observée
(Perry 1992, Stoquart et al. 2008). Le genou revient en extension avant la fin de la période
d’appui unipodal. En fin de phase d’appui, une flexion de genou est initiée simultanément a la
plantiflexion de cheville. Au niveau des puissances, des maxima d’absorption en début et en
fin de phase d’appui d’environ 1 W/kg sont observables (Perry 1992). Entre 20 % et 24 % du
cycle de marche, un faible maximum de puissance dissipée a I'articulation de 0,22 W/kg est
aussi observable (MclIntosh et al. 2006). En montée de pente, I'angle de flexion initial du
genou augmente de 7° a plat a 33° pour une pente d’inclinaison +10°. Cette flexion permet de
raccourcir la jambe puisque le sol est plus élevé qu’au niveau du membre controlatéral. De
méme, I'angle maximal de flexion en phase d’appui augmente avec la pente avec un angle de
flexion de 40° atteint pour une pente de +10° (Mclntosh et al. 2006). Cette augmentation de
la flexion limite I’élévation du centre de gravité pendant cette phase. En fin de phase d’appui,
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le genou atteint une extension maximale similaire a la marche a plat.
Le mouvement d’extension de genou est réalisé pour élever le centre
de gravité majoritairement grace a l'action conjointe des muscles
d’extension de la hanche et de plantiflexion de la cheville (DeVita et al.
2007). La puissance maximale générée vers 20 % de la phase d’appui
augmente avec la pente (1,65 W/kg pour une pente a 10° - Mclntosh et
al. 2006). En descente de pente, I'angle de flexion initial du genou reste
le méme qu’a plat (Figure I-7). L’angle maximal de flexion de genou en

phase d’appui est plus grande (30° pour une pente de -10°). Le
Figure I-7 — Début de cycle

minimum de puissance absorbée en début d’appui augmente avec la
en descente de pente

pente, arrivant a -2 W/kg pour une pente a 10° (Mclntosh et al. 2006).
L'articulation du genou assure 58 % du travail négatif total pour
W permettre la descente contr6lée du centre de gravité (DeVita et al.
" 2007). En montée d’escalier, le cycle démarre avec un angle de flexion
n de genou d’environ 60 a 70° (Nadeau et al. 2003 — Figure 1-7). Une
; puissance générée au niveau de |'articulation de genou (maximum a

17
i 1,8 W/kg — Perry 1992) va permettre d’effectuer un mouvement
11
A d’extension pour hisser le corps sur la marche amont jusqu’au milieu
,f:"\ | de la phase d’appui assurant 38 % du travail positif total (DeVita et al.

Figure 1-8 — Début de cycle 2007). En descente d’escalier, le cycle démarre avec un genou fléchi
en montée d’escalier (Figure 1-4, 13,5° — Bonnet 2009). Un mouvement de flexion de genou,
pendant toute la phase d’appui, est réalisé permettant de controler la descente du centre de
gravité. Ce mouvement de flexion est associé a deux extrema de puissance dissipée pour
limiter I'augmentation trop forte d’énergie cinétique. Le premier pendant la mise en charge
sur le membre inférieur (-1 W/kg — Perry 1992). Le second minimum a la fin de la phase
d’appui est plus important de -4 W/kg (Perry 1992). Le travail total de dissipation de

I'articulation est bien plus important que celui de la cheville.

b. Phase oscillante (60-100 % du cycle de marche)

En phase oscillante a plat, I'angle de flexion de genou atteint 60° au milieu de la phase
oscillante (80 % du cycle de marche) a vitesse de marche confortable (1,3 m/s). Le mouvement
de flexion participe au maintien d’une distance suffisante entre I'avant-pied et le sol sans
trébuchement (Perry 1992). On observe une augmentation de I'angle maximal de flexion avec
la vitesse de marche (Stoquart et al. 2008). Un mouvement d’extension de genou est ensuite
réalisé pour préparer le membre inférieur a 'attaque du pas. En montée de pente, le
maximum d’angle de flexion de genou est similaire a celui observé a plat mais I'angle maximal
de flexion de hanche augmente de 27° a plat a 42° en montée de pente a 15 % (Lay et al.
2006). En descente de pente, on retrouve un angle maximal de flexion de genou de 70° en
phase oscillante pour une pente de -10°. En montée d’escalier, une augmentation de I'angle
maximal de flexion de genou (93° — Nadeau et al. 2003) par rapport au plat est observable.
Celle-ci peut étre expliquée pas la nécessité d’éviter la marche amont pendant la premiere
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partie de la phase oscillante. En fin de phase oscillante, un mouvement d’extension est réalisé
alors que le membre inférieur est positionné au-dessus de la marche suivante (Perry 1992).
En descente d’escalier, I'angle maximal de flexion de genou est atteint au tout début de la
phase oscillante, un mouvement d’extension de genou pendant le reste de cette phase
permet de venir chercher la marche suivante (Perry 1992).

Ce premier chapitre nous a permis de mettre en évidence les adaptations fonctionnelles
des personnes non amputées en fonction de différentes situations de la vie courante au
niveau des articulations de cheville et de genou. Dans toutes les situations étudiées, on
observe des augmentations d’amplitudes articulaires. En montée de pente, la dorsiflexion de
cheville permet de s’adapter pour améliorer le contact entre le pied et le sol. En montée
d’escalier, un mouvement d’extension de genou permet d’élever le centre de gravité du sujet.
En descente de pente ou d’escalier, le mouvement de flexion du genou et de dorsiflexion de
cheville permet de dissiper de I'énergie pour contrdler la descente du centre de gravité du
sujet. La compréhension et la quantification de ces adaptations met en avant les fonctions que
I'appareillage doit pourvoir afin de permettre la marche dans ces situations. La quantification
des adaptations est aussi indicative pour la conception de I'appareillage.
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Chapitre 2. Fonctionnement des dispositifs prothétiques et
évaluation de la marche en laboratoire : apport du contréle

par microprocesseur

L'appareillage pour les personnes amputées au-dessus du genou est composé d’une
articulation de genou prothétique et d’'un systeme pied-cheville. Les composants prothétiques
ont pour role de reproduire les fonctions des articulations perdues lors de I'amputation qui
ont été détaillées dans le chapitre 1. Notamment, nous avons vu que ces fonctions vont étre
adaptées par les sujets non amputés dans les différentes situations de locomotion.
Cependant, I'appareillage ne permet pas toujours de reproduire I'ensemble des fonctions
articulaires.

Les personnes amputées de membre inférieur vont donc mettre en place un ensemble de
compensations. En effet, suite a 'amputation, le sujet peut souffrir au niveau du membre
résiduel et du « membre fantéme ». Plus le niveau d’amputation est proximal, plus le déficit
musculaire sera important (Jaegers et al. 1995). De plus, le sujet a peu de retour proprioceptif
sur la position des éléments de I'appareillage (Miller et al. 2001b, Sapin et al. 2008, Vickers et
al. 2008). L’appareillage peut aussi engendrer la mise en place de compensations propres a
chaque sujet en fonction de I'inconfort dans I'emboiture (Gailey et al. 2008), des limitations
de I'appareillage, ou encore des écarts de longueur de jambe (Gailey et al. 2008, Lee & Turner-
Smith 2003). De plus, en fonction de la situation et des difficultés rencontrées, le sujet va
modifier ses compensations (Villa et al. 2015). Ces compensations peuvent expliquer en partie
I"augmentation de la consommation énergétique observée pour cette population par rapport
a celle des personnes non amputés (Gard 2006, Schmalz et al. 2002a, Waters & Mulroy 1999).
Enfin, elles s’Taccompagnent souvent d’une surutilisation des articulations controlatérales et
résiduelles. Ainsi, cette population est plus touchée par les pathologies dégénératives telles
que l'arthrose (Struyf et al. 2009) ou des douleurs lombaires chroniques (Gailey et al. 2008,
Skinner & Effeney 1985). Tous ces facteurs contribuent a une diminution de I'activité (Stepien
etal. 2007).

Le comportement des différentes articulations prothétiques et les compensations peuvent
étre quantifiées en laboratoire par un grand nombre de paramétres (Sagawa et al. 2011). Dans
ce deuxieme chapitre, nous verrons dans un premier paragraphe le fonctionnement des
genoux prothétiques et leur évaluation en laboratoire puis dans le deuxiéme paragraphe celui
des pieds prothétiques. Malgré les progres réalisés, I'appareillage comporte encore des limites
qui seront expliquées dans un troisieme paragraphe. Une derniére solution d’appareillage
consiste a considérer le genou et la cheville comme un ensemble, le quatrieme paragraphe
sera consacré a ces systémes de genou-cheville associés. Enfin une synthéese de cette revue
de la littérature permettra d’extraire les problématiques de I’évaluation des systemes
prothétiques a microprocesseurs en laboratoire et fera I'objet du dernier paragraphe.
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2.1. Genoux prothétiques

Comme nous I'avons vu chez le sujet sain, le role du genou est de permettre un appui
sécurisé lors de I'appui unipodal, et de la mobilité en phase oscillante pour faciliter le passage
du pas. Pour les genoux prothétiques, la flexion doit étre limitée en phase d’appui et étre
libérée en phase oscillante. Le passage d’une phase a |'autre est déterminant pour le bon
déroulement du cycle de marche. Il existe différents types de genoux qui se distinguent par le
type de liaison (monocentrique/polycentrique), le type d’amortissement en phase d’appui, le
type d’amortissement en phase oscillante et enfin si ces amortissements sont contrélés par
microprocesseur ou non.

Dans un premier temps nous expliquerons le fonctionnement des genoux prothétiques
non électroniques puis nous développerons I'apport du contréle par microprocesseurs et
comment celui-ci a pu étre quantifié en laboratoire.

a. Fonctionnement des genoux prothétiques non électroniques

Pour remplir les fonctions attendues par le genou au cours du cycle de marche,
I"articulation doit assurer une résistance suffisante pendant I'appui et une mobilité en flexion
lors de la phase oscillante.

Pendant la phase d’appui, pour éviter que le genou prothétique mécanique ne fléchisse
brusquement, la résistance ou le blocage de la flexion peut étre un blocage manuel, un
verrouillage géométrique (exemple : genoux polycentriques) (Radcliffe 1994), ou encore une
résistance hydraulique activée par I'effort exercé par le sol sur le pied (Blumentritt et al. 1998).
Le principe de ces genoux est de bénéficier du couple de flexion externe créé par I'effort de
réaction du sol pour qu’il reste en extension ou qu’il fléchisse. Si cet effort passe en arriere de
I’axe de rotation du genou, alors un couple externe de flexion est appliqué sur le genou ce qui
favorise le mouvement de flexion; alors que s’il passe en avant, le genou reste en extension
puisqu’un couple externe d’extension est appliqué sur le genou. Au cours de la marche, pour
maintenir le genou en extension, un moment concentrique de flexion a la hanche au début de
la phase d’appui peut étre nécessaire pour maintenir un moment externe d’extension au
niveau du genou prothétique (Schmalz et al. 2002a).

Pour descendre une pente ou un escalier, on ne peut pas bloquer la flexion du genou
comme lors de la marche a plat. Une résistance importante a la flexion dés le début de I'appui
est nécessaire. Une détection mécanique de la phase d’appui permet d’activer une résistance
a la flexion et de la désactiver avant la phase oscillante. Cette détection mécanique se fait en
fonction de I'effort exercé par le sol sur la prothése et de son orientation nécessitant le réglage
d’un seuil d’activation/désactivation qui résulte toujours d’'un compromis. Une désactivation
inopportune de la résistance a la flexion peut augmenter le risque de chute surtout en
descente de pente ou d’escalier (Blumentritt et al. 2009). En montée de pente ou d’escalier,
le mouvement d’extension de genou observé en fin d’appui chez les personnes non amputées
n’est pas possible. En pente, le genou est maintenu en extension pendant la premiére moitié
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du cycle et un raccourcissement du pas prothétique peut étre observé (Vrieling et al. 2008).
En escalier, les sujets préferent utiliser uniguement le membre controlatéral pour monter
chaque marche en laissant le membre inférieur appareillé sur la marche en aval (Hobara et al.
2014).

La facilité de transition entre les phases d’appui et oscillante est primordiale pour le
fonctionnement correct de la prothése. Elle dépend directement de l'alighement de la
prothése, c’est-a-dire de la position et de I'orientation relative des éléments de la prothese
par rapport a I'utilisateur. Cet alignement a un effet sur I'orientation de I'effort de réaction du
sol (ou ligne de charge), par rapport au centre du genou en position debout statique
(Johansson et al. 2005, Radcliffe 1977). Pour initier une flexion du genou en fin de phase
d’appui, un couple intersegmentaire de flexion de hanche peut étre exercé pour faire passer
I'effort de réaction du sol en arriere du centre du genou (Figure 1-9). Le controle de
I"articulation du genou se faisant par la hanche résiduelle, on peut donc comprendre pourquoi
ce moment externe d’extension est plus élevé du coté prothétique par rapport au membre
controlatéral pour cette population (Bonnet et al. 2014b).

Figure I-9 — Effet de la position de I'axe du genou pour le déverrouillage d’un genou uniaxial sur le moment intersegmentaire
la hanche (inspiré de Koehler-McNicholas et al. 2016)

En phase oscillante, la flexion maximale de genou est de 60° chez le sujet non amputé.
Pour limiter cette flexion maximale pour le genou prothétique, une résistance a la flexion peut
étre introduite par un systeme hydraulique ou pneumatique. Le réglage de cette résistance
par I'orthoprothésiste est un compromis pour maintenir une flexion de genou suffisante pour
le passage du pas. Ces systémes permettent également de régler la deuxiéme partie de la
phase oscillante. Cette résistance dite de retour en extension peut étre découplée ou
identique a celle de la flexion du genou. L'orthoprothésiste doit alors trouver une résistance
assez faible pour que la prothése soit revenue en extension compléte a I'appui talon mais
suffisante pour éviter un choc en butée d’extension. Ce réglage est fait pour une marche a
vitesse confortable, et le systéme n’accepte que peu d’adaptation au changement de vitesse
(Datta et al. 2005).
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b. Apport du contréle par microprocesseur (évaluation quantitative
en laboratoire)

Avec le développement de I'électronique, des microprocesseurs utilisant des capteurs
embarqués ont permis une séparation du contréle de la phase d’appui de celui de la phase
oscillante. Les microprocesseurs ont d’abord été utilisés avec I'Intelligent Prosthesis™
(Endolite — Buckley et al. 1997) apportant une adaptation du contréle pneumatique en phase
oscillante a la cadence de marche au début des années 1990. Depuis, plusieurs prothéses a
microprocesseurs ont apporté un contréle de la flexion en phase d’appui et des solutions en
cas de trébuchement (C-leg™ : Figure I-10 — droite, Rheo Knee™ : Figure 1-10 — gauche,
Genium™). Ces genoux restent des systémes passifs, le contréle n’intervient que sur les
capacités dissipatives de [larticulation, mais ne permettent pas de reproduire des
mouvements actifs. L'entreprise Victhom a développé dans les années 2000 une prothése de
genou active contrOlée par microprocesseur (Power Knee™) pour pallier le déficit de
production de puissance de cette articulation lors des montées d’escalier ou de pente.

Figure 1-10 — Evolution du Rheo Knee™(Ossur) a gauche (Source : biomech.media.mit.edu) et C-leg™ (Otto bock) avec unité
hydraulique transparente et chdssis évidé (© Christophe LEPETIT)

Pour controler la prothése, ces microprocesseurs utilisent des capteurs intégrés a la
prothése (capteur d’effort et/ou de moment, capteur inertiel, capteur d’angle articulaire, ...)
et une machine d’état. Cette machine d’état est construite sur des événements du cycle,
déterminés a partir des données des capteurs, communs aux différentes situations de marche
(Figure 1-11 — Haut). Entre chaque événement, des états sont définis indiquant le
comportement désiré des différents actionneurs tels que l'unité hydraulique. Le
microprocesseur va, par exemple, augmenter la résistance a la flexion pour la phase d’appui
unipodal, en limitant les débits d’huiles via des moteurs sur les vannes du circuit hydraulique.
Les modifications réalisées vont déterminer le comportement de la prothése pour chacun des
états. Ces machines d’état peuvent aussi implémenter le comportement de la prothése pour
les situations autres que la marche (assis-debout) comme schématisé Figure |-11 — Bas.
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Figure I-11 — Machine d’état du genou prothétique Rheo Knee™ (Ossur) (Herr & Wilkenfeld 2003) en haut et de la prothése
de genou-cheville développée par la Vanderbilt University (Varol et al. 2010) en bas

Grace a ces machines d’états, le comportement des prothéses a pu étre controlé pour

mieux s’adapter a la locomotion en pente et en escalier en modulant la résistance a la flexion

pour la phase d’appui, facilitant la marche dans ces situations (Sawers & Hafner 2013, Schmalz

et al. 2007). L’analyse de la marche en laboratoire permet de décrire quantitativement le

comportement de ces prothéses en calculant les angles, moments et puissances articulaires

de I'articulation prothétique et ceci dans différentes situations (Figure 1-12).
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Figure I-12 — Courbes donnant la moyenne + 1 écart-type de I'angle de flexion, du couple du fémur sur le tibia d’extension et
de la puissance au genou prothétique en pente et en descente d’escalier par rapport a la marche plat pour 8 sujets amputés
au-dessus du genou équipés de genoux a microprocesseurs (C-leg™) et de pieds a restitution d’énergie (données issus du projet
ANR APSIC).

Ainsi, les apports du contréle par microprocesseurs des appareillages prothétiques sont
multiples. En phase d'appui, une résistance importante a la flexion de genou peut étre
obtenue. En phase oscillante, une adaptation a la vitesse de marche peut étre proposée en
modifiant les résistances de flexion et d’extension. En cas de trébuchement, une résistance
importante a la flexion autorise a 'utilisateur un appui stable sur la prothese. Et enfin, ces
microprocesseurs ont permis de controler des moteurs pour fournir un travail d’extension de
I'articulation en phase d’appui. Chacun de ces apports ont été étudiés et évalués en
laboratoire dans la littérature, ils feront I'objet des 4 paragraphes suivants.

Contréle de la flexion en phase d’appui

La détection de la phase d’appui est un élément important pour le controle des prothéses
a microprocesseurs. Par défaut, une résistance a la flexion importante est imposée par le
C-leg™, seul un capteur de moment est utilisé pour libérer la flexion du genou en fin de phase
d’appui. Le Rheo knee™ et le Genium™ sont équipés d’un capteur d’effort axial (Bellmann et
al. 2012a, Herr & Wilkenfeld 2003). Ces capteurs sont utilisés sur le Rheo Knee™ pour modifier
le comportement de la prothese en phase d’appui (State 1, Figure I-11 — Haut).

A plat, une flexion de genou d’environ 20° peut &tre observée pendant la premiére moitié
de la phase d’appui chez les sujets non amputés (Gard & Childress 1999, Perry 1992). Cette
flexion de genou aurait une fonction d’absorption de I'énergie résultant du choc a I'attaque
du pas (Bellmann et al. 2012b, Herr & Wilkenfeld 2003, Lura et al. 2015). Une mise a plat du
pied sur le sol plus rapide serait aussi rendue possible par cette flexion de genou (Blumentritt
& Scherer 1997). Les genoux a microprocesseurs (C-leg™, Genium™ Otto Bock et Rheo Knee™
Ossur) sont congus pour permettre une flexion de genou de I'ordre de 5 a 10° (Bellmann et al.
2012b, Herr & Wilkenfeld 2003). Plus particulierement sur le Genium™, une flexion de genou
de 4° a I'appui talon peut étre implémentée pour faciliter ce mouvement de flexion en début
de phase d’appui. Cependant, ce mouvement est souvent ressenti par I'utilisateur comme une
forme d’instabilité sur sa jambe prothétique (Aeyels et al. 1992, Segal et al. 2006). Dans la
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littérature, cette flexion n’est souvent pas retrouvée chez les utilisateurs de ces genoux sans
doute a cause de la difficulté de réglage de I'alighement pouvant mettre en péril la stabilité
de I'utilisateur (Bellmann et al. 2012b, Johansson et al. 2005, Kaufman et al. 2012, Prinsen et
al. 2017, Sagawa et al. 2011, Segal et al. 2006 — Figure 1-12). Segal et al. (2006) rapportent
par exemple, pour 8 utilisateurs de genoux prothétiques non électroniques équipés depuis 3
mois d’un C-leg™ sur une étude croisée randomisée, une flexion de -2+3° lors de la marche a
plat a vitesse confortable. Le résultat lors du port du genou prothétique non électronique
(Mauch SNS™) ne montre pas de différence significative (flexion maximale de -4,3%5°).
Pourtant, Kaufman et al. (2007) ont trouvé, en comparant les mémes systemes lors d’une
étude croisée randomisée sur 15 sujets avec 10 semaines d’adaptation, une augmentation
significative de la flexion de genou d’environ 4° (soit environ 1,5° de flexion avec le C-leg™).
Elle reste minime par rapport a celle observée chez les sujets non amputés (20° de flexion).

Nous avons vu précédemment chez le sujet non amputé qu’une flexion de genou contrélée
est réalisée pendant toute la phase d’appui en descente de pente et d’escalier. Avec des
genoux a microprocesseur, une résistance hydraulique (C-leg™, Genium™) ou
magnétorhéologique (Rheo Knee™) a la flexion de genou est active pendant toute la phase
d’appui (Highsmith & Kahle 2014). Cette résistance est réglée par I'orthoprothésiste en accord
avec le sujet pour lui permettre de descendre les escaliers (Highsmith & Kahle 2014). Elle
permet au sujet d’atteindre une flexion de genou de 70° environ en fin de phase d’appui en
descente d’escalier et 60° en descente de pente a 12 % (Figure 1-12). Ce réglage impose
I'amortissement et donc la vitesse de flexion de genou en fonction du moment a I'articulation
(Bonnet 2009). Puisque ce réglage est le méme en descente de pente et en descente
d’escalier, certains utilisateurs n’utilisent pas la flexion de genou en descente de pente
(Highsmith & Kahle 2014). En effet, une résistance trop importante a la flexion peut limiter la
vitesse de marche. Cette stratégie, ressemblant a la marche a plat, est souvent utilisée par les
personnes actives dans des pentes faibles (<5°)(Highsmith & Kahle 2014).

En montée d’escalier, le genou et la cheville contribuent majoritairement a I’élévation du
centre de gravité chez le sujet non amputé (DeVita et al. 2007). Ainsi, comme vu
précédemment (Chapitre 1, p. 7), le cycle commence avec les articulations de genou et de
hanche fléchies et la cheville en position de dorsiflexion. Un mouvement d’extension de ces
deux premieres articulations ainsi qu’'un mouvement de plantiflexion de cheville assurent
cette élévation pendant la phase d’appui. Pour restaurer la montée d’escalier en pas alterné,
certains genoux comme le Genium™ (Otto bock) ou le Rheo Knee X3™ (Ossur) bloquent
I'articulation en position fléchie lorsqu’il est sur la marche, permettant a I'utilisateur de
prendre appui sur la prothése (Bellmann et al. 2012a, Lura et al. 2017). C’est alors la hanche
ipsilatérale seule qui permet I'élévation du centre de gravité pendant la phase d’appui
unipodal prothétique (Bellmann et al. 2012b). Pour activer ce blocage du genou en flexion, le
sujet doit effectuer un mouvement particulier, une extension rapide de hanche dans le cas du
Genium™, reconnu par la prothése (Highsmith & Kahle 2014). Highsmith & Kahle (2014)
notent aussi que 6 sur 20 utilisateurs du Genium™ de leur étude n’ont pas été capables de
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monter les escaliers en pas alternés, ce qui peut étre expliqué par une force insuffisante des
muscles extenseurs de la hanche ipsilatérale. L’équilibre des sujets, ou encore la longueur et
la sensibilité de leur membre résiduel sont aussi des facteurs limitant I'utilisation de cette
stratégie. Dans |'étude de Lura et al. (2017), le méme constat peut étre fait avec 3 sujets sur
20 n’ayant pas été en mesure de monter les escaliers en pas alternés avec le Genium™ contre
16 avec le C-leg™. Selon Bellman et al. (2012a), cette stratégie pourrait étre bénéfique pour
le membre controlatéral et résiduel, avec une puissance maximale au genou controlatéral et
ala hanche ipsilatérale comparable a celle d’'un groupe de 29 sujets non amputés. Les résultats
de cette étude ont été obtenus a partir de montée d’escalier de 10 sujets amputés appareillés
du C-leg™ et équipés du Genium™ depuis moins d’une journée pour I'étude.

Adaptation a la vitesse de marche

Le contréle de la flexion de genou pendant la premiere moitié de la phase oscillante
permet d’empécher une flexion trop importante. En effet, celle-ci peut étre d’une part
inesthétique par I'élévation trop importante du talon et d’autre part retarder le retour en
extension (Michael 1999). Mais cette flexion doit étre suffisante puisque elle a un réle
fondamental dans le passage du pas (Moosabhoy & Gard 2006). Cette flexion est d’autant plus
importante que les sujets amputés au-dessus du genou sont généralement équipés de pied
prothétique a cheville fixe. Le contréle de cette flexion permet donc une meilleure adaptation
de la prothése a la vitesse de marche. Chez les sujets sains, on observe une évolution quasi
linéaire de la flexion maximale de genou en fonction de la vitesse de marche (47+12° a 60+9°
de 0,28 m/s a 1,39 m/s) (Stoquart et al. 2008). Plusieurs études ont comparé la flexion
maximale de genou en phase oscillante en fonction de la vitesse de marche. Bellman et al.
(2012b) ont comparé ce parametre lors de la marche a 3 vitesses (lente, confortable, rapide)
sur sol plat de 11 sujets déja appareillés avec le C-leg™ puis dans la méme journée avec le
Genium™. Pour le C-leg™, cet angle maximal de flexion varie entre 58° a 66° pour des vitesses
allant de 1,02 a 1,57 m/s. Avec le Genium™, un angle quasi constant de 64° sur la méme plage
de vitesse a été rapporté. Ces résultats confirment ceux trouvés par Kastner et al. (1999) avec
le C-leg™ sur 10 sujets aprés quelques minutes d’adaptation. Lors d’'une étude sur 4 sujets
équipés d’'un Rheo Knee™ avec quelques minutes d’adaptation accordées, Herr & Wilkenfeld
(2003) ont montré que I'angle de flexion de genou ne dépassait pas 70°. En effet, un capteur
angulaire de flexion de genou est utilisé pour asservir la résistance a la flexion afin de ne pas
dépasser cette limite d’angle de flexion en phase oscillante (Herr & Wilkenfeld 2003). Ces
résultats ont été plus tard confirmés par Prinsen et al. (2017) lors d’une étude croisée
randomisée a 3 vitesses (70 % de la vitesse confortable, vitesse confortable, 115 % de la
vitesse confortable) entre le Rheo Knee II™ et des genoux prothétiques non électroniques sur
9 sujets avec 8 semaines d’adaptation. Pour des vitesses de 0,49 m/s a 0,8 m/s, I'angle de
flexion varie de 37 a 48° avec le Rheo Knee II™ contre 30° a 57° pour les genoux non
électroniques.
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Fonctionnement en cas de trébuchement

Pendant la seconde moitié de la phase oscillante, un contréle de I’extension du genou est
nécessaire pour assurer un genou en extension compléete a I'attaque talon. C’est pendant ce
retour en extension que le risque de trébuchement est le plus important (Mills & Barrett
2001). En effet, une distance insuffisante entre I'avant-pied et le sol peut provoquer un
trébuchement. Si I'utilisateur doit se rattraper sur un genou prothétique libre en flexion, le
risque de chute est important (Moosabhoy & Gard 2006). Certains genoux a microprocesseurs
bloguent la flexion de genou pour qu’un appui sur la prothése soit possible en cas de
trébuchement (Bellmann et al. 2010). Plusieurs études se sont intéressées au trébuchement
ou la chute en laboratoire avec ce type de genoux prothétiques (Blumentritt et al. 2009;
Crenshaw et al. 2013a,b). Blumentritt et al. (2009) ont étudié la marche au cours du
trébuchement de 3 sujets équipés du C-leg™ depuis une demi-heure en bloquant I'extension
du genou en phase oscillante a I'aide d’une corde. Cette étude a comparé le comportement
de 2 autres genoux non électroniques et ont conclu que le C-leg™ permettait le retour en
extension le plus court donc le rattrapage le plus rapide. La plupart de ces études semblent
suggérer que les genoux a microprocesseur diminuent le risque de chute. Ces résultats
peuvent étre confirmés par d’autres études par questionnaires notant une diminution du
risque de chute et une augmentation la confiance des sujets dans leur prothése (Hafner et al.
2007, Kahle 2008, Orendurff et al. 2006).

Genoux actifs

En montée de pente, afin d’élever le centre de gravité pendant la phase d’appui, le genou
doit effectuer un mouvement d’extension actif (travail positif). Pour cela, un travail positif doit
étre fourni au niveau de l'articulation. Le Power Knee™ (Ossur) est le seul genou actif
commercialement disponible actuellement (Bédard & Roy 2003).

Wolf et al. (2012) ont étudié la marche de 5 sujets amputés au-dessus du genou, équipés
du C-leg™ puis équipés du Power Knee™. Une période de 3 semaines minimum a permis de
s’assurer que chaque sujet s’était habitué au nouveau systéme prothétique. La marche dans
un escalier de 16 marches (31°) et une pente de 12° a été étudiée. Avant I'étude, chaque sujet
a suivi un programme d’entrainement de 6 semaines pour savoir utiliser 'ensemble des
fonctionnalités de chaque systeme. Un méme pied a restitution d’énergie a été utilisé avec
chaque genou prothétique (Variflex™, Ossur). Le Power Knee™, en raison de son controle actif
de l'articulation, devrait aussi permettre de faciliter la montée de pente. Une différence
significative d’extrema de puissance au genou est rapportée par Wolf et al. (2012) dans cette
situation par rapport a l'utilisation d’un C-leg™. Cependant, peu de différences ont été
trouvées par ailleurs pour démontrer I'apport de ce controle actif en montée de pente jusqu’a
présent. Une surutilisation du genou controlatéral par rapport aux sujets non amputés est
aussi remarquée, quel que soit le genou prothétique utilisé. Ainsi, une puissance développée
par le genou controlatéral d’environ 3 W/kg en début d’appui est rapportée (par rapport aux
1,65 W/kg développés chez le sujet non amputé en montée de pente a 10° - Mcintosh et al.
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2006).

En escalier, Wolf et al. (2012) remarquent que le Power Knee™, fournit I'énergie
nécessaire a I’extension de genou notamment au début et a la fin de la phase d’appui. Sur les
2,5 W/kg de puissance maximale au genou relevée pour les sujets non amputés (Riener et al.
2002), le Power Knee™ permet de reproduire 1,2+0,7 W/kg tandis que cette puissance est
nulle pour le C-leg™ (0,3 + 0,4 W/kg). De plus, pour le coté controlatéral, Wolf et al. (2012)
notent une diminution de moitié de la puissance nécessaire au genou par rapport aux
utilisateurs du C-leg™ (2,1 £ 0,3 vs. 9,0 + 3,0 W/kg).

Cependant, I'apport positif de ce type de technologie n’est pas encore prouvé notamment
chez les sujets quinquagénaires ou plus agés (Hafner & Askew 2015). Bien qu’une réduction
du travail des articulations controlatérales soit observée (Pasquina et al. 2017, Wolf et al.
2012), les problématiques de poids, de durée de vie de la batterie, et de controle par
I"utilisateur semblent encore étre limitantes par rapport au bénéfice apporté (Pasquina et al.
2017). En effet, par rapport a un genou tel que le C-leg™, celui-ci pése 3,2 kg, soit 2 kg de plus,
pour 12 heures d’autonomie contre 24 a 48 heures pour le C-leg™.

2.2. Pied-chevilles prothétiques

Différents types de pied-cheville prothétiques existent actuellement. Les plus utilisés par
les personnes actives sont les pieds dits a restitution d’énergie (Ferris et al. 2012). lIs ont été
développés a partir des années 1980 (Supan 2005). Ces pieds sont constitués de lames en
matériaux composites, essentiellement un empilement de fibres de carbone ou de verre liés
a I'aide d’une résine. Comme un ressort, ces lames sont congues pour restituer une partie de
I’énergie de déformation lors de la propulsion. Cependant, ces pieds s’adaptent relativement
mal aux situations de pente ou d’escalier. Nous verrons dans un premier temps leurs
fonctionnements. Pour pallier ces limites, des pieds-chevilles controlés par microprocesseur
ont récemment vu le jour. Nous verrons dans un second temps I'apport des pieds prothétiques
contrblés par microprocesseurs. Ces pieds s’adressent en priorité aux sujets amputés en
dessous du genou en conséquence il existe peu d’études qui se focalisent sur leur évaluation
pour des sujets amputés au-dessus du genou. Ainsi, I'analyse de la littérature a donc été faite
en incluant les populations de sujets amputés au-dessus et en dessous du genou.

a. Fonctionnement des pieds prothétiques a restitution d’énergie

Les pieds prothétiques cherchent a reproduire les fonctions du pied et de la cheville des
sujets non amputés. Le chapitre 1 a montré le role de la cheville dans I'adaptation aux
différentes situations (Partie .1.1, p. 9).

Les pieds prothétiques a restitution d’énergie pour reproduire ce comportement utilisent
la déformation sous charge en phase d’appui de la lame composite. Ainsi, le lien entre le
moment a la cheville et I'angle de la cheville dans le plan sagittal pourra étre reproduit en
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fonction du dimensionnement des lames composant ces pieds. Ainsi, la raideur globale du
complexe pied-cheville peut étre quantifiée. Ce parametre permet de caractériser la raideur
globale du pied et de la cheville a reproduire par des éléments déformables passifs dans les
différentes situations de la vie courante.

D’autre part, le pied non amputé est composé de différents segments donnant lieu a des
mobilités intrasegmentaires qui lui permettent de s’adapter notamment a l'inclinaison du sol.
Or, I'hypothése de solide rigide pour le pied ne permet pas d’accéder a ces mobilités
intrasegmentaires. Pour prendre en compte ces différentes mobilités, on peut quantifier la
déformation totale du complexe pied-cheville en charge via le déplacement du centre de
pression dans le repére tibia. Ce second parametre est aussi appelé Roll Over Shape (ROS —
Hansen et al. 2004a).

En fin de phase d’appui, le réle propulsif de la cheville non amputée doit aussi étre
reproduit. Pour cela, les pieds prothétiques restituent une partie de I'énergie emmagasinée
lors de leur déformation. Cette propulsion a été quantifiée en laboratoire par la puissance
intersegmentaire a la cheville (Figure 1-13).
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Figure 1-13 — Courbes donnant la moyenne * 1 écart-type de I'angle de plantiflexion, du couple du tibia sur le pied de
dorsiflexion et de la puissance a la cheville prothétique en pente et en descente d’escalier par rapport a la marche a plat pour
8 sujets amputés au-dessus du genou équipés de genoux a microprocesseurs (C-leg™) et de pieds a restitution d’énergie
(données issues du projet ANR APSIC).

Relation couple-angle de cheville dans le plan sagittal : raideur
équivalente et position neutre

Si I’'on observe I’évolution du couple en fonction de I'angle de la cheville, on constate en
marche a plat au cours de I'appui unipodal, que le couple de cheville peut étre exprimé par
une relation linéaire avec I'angle de cheville dans le plan sagittal. Cette relation peut étre
guantifiée au cours de la phase d’appui unipodal par la pente de cette relation linéaire et
I’angle de la cheville a couple nul. La pente cette droite est appelée la « raideur équivalente »
de la cheville (Figure I-14 — C). Pillet et al. ont quantifié celle-ci a plat chez le sujet non amputé,
estimant la pente de cette relation linéaire a 0,09 + 0,03 N.m/kg/° (Pillet et al. 2014). On
appellera par la suite « position neutre » I'angle de la cheville lorsque le moment est nul.
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Figure I-14 — A. Angle de dorsiflexion de cheville dans le plan sagittal en fonction du pourcentage du cycle de marche. — B
Couple de plantiflexion de cheville dans le plan sagittal en fonction du pourcentage du cycle de marche. Pour ces deux
graphiques les traits pointillés correspondent au début et a la fin de la phase d’appui unipodal. La fleche orange correspond a
la position neutre de la cheville (PNC) a couple nul. C — Courbes couple — angle de cheville dans le plan sagittal chez le sujet
non amputé pour différentes situations et raideur équivalente en traits pointillés. Extrait et adapté de Pillet et al. (2014)

Chez le sujet asymptomatique, cette raideur varie en fonction de la situation comme
présentée Figure I-14 — C. En descente de pente, le maximum d’angle de plantiflexion de
cheville augmente avec l'inclinaison de la pente (Lay et al. 2006). En effet, Pillet et al. ont
mesuré une raideur équivalente plus faible de 0,06 + 0,03 N.m/kg/° pour une pente de 12 %.
Alors qu’en montée elle reste équivalente au plat avec 0,09 + 0,02 N.m/kg/° (Pillet et al. 2014)
pour une pente a 12 %. Cependant, on peut remarquer que cette relation n’est plus vraiment
linaire avec un décalage de la une position neutre de cheville en dorsiflexion par rapport au
plat. En escalier, la mobilité de cheville est bien plus importante qu’a plat (Sinitski et al. 2012).
En descente, cette relation est alors non linéaire. La pente de la fin d’appui a été évaluée a
0,03 + 0,03 N.m/kg/° (Pillet et al. 2014) soit 3 fois inférieure au plat.

La mobilité de cheville est généralement permise dans les pieds prothétiques par leur
capacité a se déformer lors de I'appui de |'utilisateur. La déformation du pied prothétique lors
de la marche dépend du lien entre I'angle et le couple a la cheville. Pour les pieds prothétiques,
cette relation linéaire entre le couple et I'angle de cheville peut étre définie pendant la phase
d’appui unipodal. La « raideur équivalente » de la cheville peut avoir un impact sur les
articulations proximales. En effet, cette raideur est constante pendant toute la phase d’appui
pour les pieds prothétiques a restitution d’énergie. A I'appui talon, un pied-cheville
prothétique ayant une raideur importante va limiter la mobilité de I'articulation de cheville.
Cette faible mobilité peut provoquer un mouvement du tibia vers I'avant entrainant une
flexion du genou en phase d’appui lors de I'appui au talon (Radcliffe 1955). Inversement en
fin de phase d’appui, un pied prothétique avec une lame d’avant pied trop souple va
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augmenter la dorsiflexion de cheville. Cela peut entrainer une impression d’effondrement
pour l'utilisateur et augmenter la cocontraction musculaire au genou résiduel chez les
personnes amputées en dessous du genou (Darter & Wilken 2014, Stark 2005).

Nous avons vu que le sujet non amputé modifie la position neutre de la cheville (angle de
la cheville a moment nul) en fonction de la pente. Au contraire, pour les pieds prothétiques,
la pente de la relation couple-angle et la position neutre de la cheville ne varient pas (Williams
et al. 2009). De plus, I'augmentation de la raideur va retarder le contact entre I'avant pied et
le sol. En descente de pente, cette période va étre encore prolongée si la raideur est trop
importante. Pendant I'appui sur le talon, un effort musculaire plus important pourrait étre
requis par l'utilisateur pour maintenir la cinématique des articulations proximales (Vickers et
al. 2008). Il est déja reporté que les sujets amputés de membre inférieur ont un déficit
musculaire (Jaegers et al. 1995). Selon I'importance de ce déficit, cet effort
peut étre plus difficile a réaliser. En outre, le manque de mobilité de ces
éléments prothétiques en pente ou en escalier est régulierement rapporté
dans la littérature (Schmalz et al. 2007, Williams et al. 2009). En effet, nous
avons vu que chez le sujet non amputé, une amplitude de flexion de
cheville beaucoup plus importante est nécessaire notamment en escalier.
Une telle déformation n’est pas réalisable par l'utilisateur d’un pied
prothétique a restitution d’énergie en descente d’escalier. Pour pallier ce

mangue de mobilité, les sujets amputés au-dessus du genou placent le

Figure I-15 —  Descente  mjliey du pied au niveau du nez de la marche. En effet, on peut observer
d’escalier en utilisant le nez . . . ] ) )
de la marche la faible plage angulaire de cheville dans cette situation (Figure I-15).

Roll Over Shape : ROS

Le ROS correspond a la trajectoire du centre de pression dans le repere lié au tibia (Hansen
et al. 2004a). Le ROS permet de traduire la déformation du pied et la mobilité de cheville au
cours de la phase d’appui de maniére globale (Figure 1-16).
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Figure I-16 — Trajectoire du centre de pression et déroulé du pas (en haut) et paramétres caractérisant le Roll Over Shape (en
bas), r le rayon de I'arc de cercle, L la longueur de I’arc, son orientation © et la position de son centre C dans le repére tibia
adapté de Bonnet 2009

Pour le sujet non amputé, cette trajectoire peut étre assimilée a une portion d’arc de
cercle caractérisé par : son rayon, sa longueur, la position de son centre et I'orientation de
I'arc de cercle (Figure I-16). Le rayon de I'arc est constant et indépendant de la vitesse de
marche (Hansen et al. 2004a), de la hauteur de talon (Hansen & Childress 2004) et de la pente
(Hansen et al. 2004b). Le rayon de I'arc de cercle ne dépend que de la longueur du membre
inférieur (environ 30 %) (Adamczyk et al. 2006, Gard et al. 2011). La longueur de I'arc
correspond a environ 83 % de la longueur du pied (Hansen et al. 2004d). Cependant, son
orientation varie en fonction de la pente. Hansen et al. (2004b) émettent I'hypothése qu’en
montée de pente, c’est la cheville qui permet d’adapter I'orientation de cet arc. L'influence de
ces parametres sur la consommation d’oxygéne et le déplacement du centre de gravité ont
été étudiés sur des sujets non amputés portant des orthéses (Adamczyk & Kuo 2013,
Adamczyk et al. 2006) ou des chaussures avec des semelles modifiées (Hansen & Wang 2011).
C'est donc un modéle de la fonction du systeme pied-cheville qui peut étre utilisé pour
traduire la mobilité du systéme pour une progression adéquate du centre de masse lors de la
marche.
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Ce paramétre peut permettre de déterminer des objectifs de conception pour les pieds
prothétiques pour obtenir une mobilité de cheville et des articulations du pied s’approchant
de celle des sujets non amputés. Curtze et al. (2009) ainsi que Hansen et al. (2000, 2003,
2004a,c) ont déja quantifié le ROS pour différents pieds prothétiques existants. Un rayon de
courbure d’environ 312 mm et une longueur de I'arc de 63 a 81 % de la longueur du pied ont
été trouvés (Curtze et al. 2009, Hansen et al. 2004d).

Gard et al. (2011) rapportent que I'ajout d’une cheville uniaxiale au-dessus d’un pied a
restitution d’énergie diminue le rayon du ROS du systeme pied-cheville. Des pieds
prothétiques ayant des rayons de ROS trop faibles pourraient diminuer la vitesse de marche
(Gard et al. 2011). D’autre part, Hansen et al. (2006) ont démontré que la réduction de la
longueur de I'arc augmente le maximum d’effort controlatéral a I'appui talon controlatéral.
Klodd et al. (2010) a trouvé des résultats similaires sur I'effort controlatéral lorsqu’une
flexibilité de I'avant-pied plus importante était autorisée, revenant a diminuer le rayon.

En pente, le ROS des éléments prothétiques n’a pas été étudié. Le ROS a été étudié en
escalier par Sinitski et al. (2012) mais les pieds a restitution d’énergie actuels ne permettent
pas de modifier le rayon pour obtenir un ROS proche de celui des sujets non amputés dans
cette situation.

Quantification de la restitution d’énergie

La déformation de la lame permet d’emmagasiner de I’énergie qui est restituée a la fin de
la phase d’appui. On peut quantifier I'apport de cette restitution d’énergie de maniere globale
par la consommation d’oxygene ou plus localement en laboratoire par la puissance maximale
mesurée a la cheville prothétique. Ce maximum est observable en fin de phase d’appui et
correspond a la fonction de propulsion du pied non amputé. Un maximum de puissance a la
cheville de I'ordre de 1,5 W/kg a vitesse confortable est régulierement rapporté chez les
personnes amputées en dessous du genou (en orange dans le Tableau I-1). Cette puissance
est généralement plus faible que celle observée chez les sujets non amputés (en vert dans le
Tableau I-1) a plat (Silverman et al. 2008). Dans les autres situations, cette puissance peut
aussi étre définie, cependant peu d’études la quantifient pour la population des sujets
amputés au-dessus du genou (Figure I-13). Wolf et al. (2012) rapportent en montée de pente
a 12° une puissance maximale de 2,1 W/kg du coté appareillé et de 0,6 W/kg en descente chez
des sujets amputés au-dessus du genou et équipés de genoux a microprocesseurs (C-leg™).
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Tableau I-1 — Puissance maximale a la cheville en fin de phase d’appui fonction de I'appareillage et de la situation pour les
études s’intéressant aux pieds a restitution d’énergie. L’inclinaison de la pente est de 5° pour toutes les études. L’inclinaison
équivalente de I'escalier est rapportée avant la vitesse de marche. n/c= non communiqué. En vert tous les résultats sur des
sujets non amputés (SA), et en orange pour les sujets amputés en dessous du genou (TT) équipés de pieds a restitution
d’énergie (ESR). Tous les sujets amputés au-dessus du genou (TF) étaient équipés d’un genou a microprocesseur passif sauf un
sujet pour Graham et al. 2007 équipé d’un genou non électronique.

Puissance maximale a la cheville (W/kg)

T
Etude Sujets y?: dcsle Vitesse Plat Pente Escalier
P 2 N 2 N
55A 0,51(0,21)
Yack & Nielsen 1999 (36°) n/c
5TT
Underwood et al. 2004 | 11 TT 1,48+ 0,20 m/s
Graham et al. 2007 6 TF 1,38+0,13 m/s
12 SA 2,54 (0,57) 2,56 (0,59)|1,38 (0,36)
Sinitski et al. 2012 (31°) 80 pas/min
1277
Wolf et al. 2012 5TF (12°/31°)
] 115A 1,21 £0,08 m/s 2,43 (0,54)
Ferris et al. 2012
1177 1,24 + 0,05 m/s
6 SA 2,29 (0,42)(2,80 (0,40)
Esposito et al. 2015 1,21 +0,03 m/s
6TT
10SA 1,21 +0,08 m/s |2,49 (0,49)|2,99 (0,54)|2,18 (0,59)
Pickle et al. 2016
10TT 1,28+ 0,11 m/s

b. Apport du contrble par microprocesseur

Nous avons vu précédemment que les pieds a restitution d’énergie n’autorisent pas de
dorsiflexion de cheville en phase oscillante ni d’adaptation de la raideur équivalente aux
situations de pentes et d’escalier en phase d’appui. De plus, on observe aussi un manque de
propulsion des pieds a restitution d’énergie par rapport aux chevilles non amputés. Pour
répondre a ces problématiques, les pieds prothétiques ont aussi bénéficié de I'apport du
contréle par microprocesseurs depuis les années 2000. On peut noter notamment les 3 pieds
prothétiques : Elan™, Propriofoot™, et BiOM™ dont les fonctionnalités et I’évaluation en
laboratoire seront traitées séparément.

Elan™

L'Elan™ (Endolite — Moser et al. 2008) est composé d’une lame de carbone et d’une
cheville hydraulique controlée par microprocesseur (Figure 1-17). Cette cheville hydraulique
autorise en phase d’appui une mobilité de 6° en plantiflexion et de 3°en dorsiflexion. Au-dela
de la butée de dorsiflexion de la cheville hydraulique, la mobilité de cheville est apportée par
la déformation des lames. Le microprocesseur peut faire varier la vitesse de dorsiflexion ou de
plantiflexion de la cheville en fonction du couple qui s’applique au niveau de I'articulation de
maniére indépendante. Cette résistance est modifiée par le microprocesseur ce qui permet a
la prothése de s’adapter a la pente et a la vitesse de marche. Pour cela, plusieurs capteurs,
dont un accélérometre lié au pied (52A sur le plan Figure I-17), et un capteur d’angle
magnétique a la cheville sont utilisés pour estimer la vitesse de marche ainsi que la pente
rencontrée.
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12A

128
Figure I-17 — Prothése de pieds-cheville a microprocesseurs Elan™ (Endolite) et plan de coupe issu du brevet (Moser et al.
2008)

En montée de pente, la résistance a la plantiflexion est augmentée et celle a la dorsiflexion
est diminuée et inversement pour la descente de pente. Le changement de cette résistance
devrait faciliter la mise a plat du pied sur le sol ainsi que la progression du tibia sur un pied a
plat dans toutes les situations. Deux pas minimum sont nécessaires pour que le
microprocesseur adapte les résistances hydrauliques (Struchkov & Buckley 2016). Avec
I'augmentation de la vitesse, la résistance de la cheville est augmentée pour diminuer la
mobilité hydraulique de la cheville et augmenter I'énergie emmagasinée par la déformation
des lames.

Struchkov & Buckley (2016) ont étudié ce systéme avec 9 sujets amputés en dessous du
genou dans une pente a 5°. Les sujets de I'étude ont été appareillés successivement avec un
pied a restitution d’énergie associé a une cheville élastique, et avec I'Elan™. La majorité de ces
sujets étant déja utilisateur d’'une cheville hydraulique, seules 20 minutes d’adaptation ont
été accordées avant les acquisitions en descente de pente. Des acquisitions ont été réalisées
a vitesse confortable et a vitesse lente. Lors du port de I'Elan™, deux configurations ont été
testées sans en informer I'utilisateur : la premiére ou I'adaptation a la pente était forcée pour
s’affranchir du temps d’adaptation de la prothése nécessaire et la seconde sans adaptation ni
microprocesseur activé. Ces auteurs ont remarqué que la mise a plat de I'Elan™ avec contréle
par microprocesseur était moins rapide que la cheville élastique, mais plus rapide que la
cheville hydraulique sans contréle par microprocesseur. De plus, le travail de dissipation de la
cheville prothétique au cours de toute la phase d’appui était plus important chez les
utilisateurs de la cheville hydraulique avec microprocesseur. Ce travail de dissipation a la
cheville était associé a une diminution de la flexion de genou en début de phase d’appui et
semble étre associé a une diminution du travail négatif au niveau du genou résiduel par
rapport a la cheville élastique ou a I'Elan™ avec un microprocesseur désactivé.

Propriofoot™

Le Propriofoot™ (Ossur — Clausen et al. 2009, Ragnarsdottir et al. 2005) est un pied a
restitution d’énergie associé a un moteur électrique contrdolé par microprocesseur qui permet
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de faire varier I'orientation de la cheville sur une amplitude de 29° au cours de la phase
oscillante (Figure 1-18).

Figure I-18 — Prothese de pieds-cheville a microprocesseurs Propriofoot™ (Ossur) (source : www.nytimes.com)

Ce moteur est utile pour adapter la position neutre de la cheville a la situation ainsi que
pour restaurer une dorsiflexion active de cheville en phase oscillante. Pour reconnaitre la
situation, le déplacement de la prothése en phase oscillante est calculé via un accélérometre
intégré au-dessus de la cheville. L’adaptation de la position de la cheville est réalisée dans les
derniers 20 % du cycle de marche.

Partant de I'observation que la raideur varie peu entre le plat et la pente, le Propriofoot™
fait varier la position neutre de la cheville : vers la dorsiflexion en montée de pente et vers la
plantiflexion en descente (Shultz et al. 2016, Williams et al. 2009). Le Propriofoot™ (Ossur)
estime la valeur de la pente a I'aide d’une centrale inertielle au-dessus de la cheville (Clausen
et al. 2009) et nécessite quelques pas (au moins 2) pour s’adapter (Alimusaj et al. 2009, Fradet
et al. 2010, Williams et al. 2009). D’apres Fradet et al. (2010), I'adaptation a la pente (a) est
régie par I'équation suivante en fonction de I'estimation de la pente (B) :

{ sif >0, a=p
sip <0, a=0.158—0.017 p?

Au-dela de 20°, la prothése propose une adaptation pour le mode escalier, Alimusaj et al.
(2009) rapportent une position neutre de la cheville de 4° en dorsiflexion en montée et en
descente mais ne précisent pas si cette position neutre change avec l'inclinaison de I’escalier.

Fradet et al. (2010) ont évalué la marche de 16 sujets amputés en dessous du genou en
montée et en descente de pente a 7,5° apres 14 jours d’adaptation a I'aide d’un systéeme
optoélectronique. La marche avec et sans adaptation de I’'angle de cheville de la prothése par
le moteur a été comparée dans les différentes situations. Pour s’affranchir du délai
d’adaptation normalement présent sur la prothése, I'adaptation de la prothése était fixée a
2,1° de plantiflexion en descente de pente et 7,5° de dorsiflexion en montée de pente. En
montée de pente, Fradet et al. rapportent une augmentation de la dorsiflexion a I'appui talon
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du co6té prothétique en mode adapté de 7°, ce qui est en accord avec I'adaptation faite. Cette
dorsiflexion est plus proche du groupe de contrdle a I'appui talon (11°) par rapport au mode
non adapté. Cette augmentation de la dorsiflexion se répercute par une augmentation de la
flexion de genou en début de cycle puis par une réduction du maximum de puissance généré
a la cheville prothétique en fin de phase d’appui (Tableau I-2). Le mouvement du genou est
donc plus proche de celui des sujets non amputés quand le pied est adapté, mais la puissance
a la cheville est plus faible que le mode non adapté et les sujets non amputés. En descente de
pente, par contre, des compensations ont été observées avec ou sans I'adaptation de la
prothése a la pente par rapport au groupe de contréle sur le membre controlatéral. Parmi ces
compensations, des diminutions significatives de la flexion de hanche a I'appui talon et de la
flexion de genou au milieu de la phase d’appui ont été observées du c6té non appareillé. Le
peu de différences observées sur les parameétres cinématiques des articulations des membres
inférieurs peut aussi étre expliqué par la faible adaptation réalisée par la cheville pour une
pente relativement forte. Pourtant, les sujets rapportent se sentir plus en sécurité lors de
I’adaptation de la prothese a la descente de pente.

Sur le méme groupe de sujets et le méme protocole, Alimusaj et al. (2009) ont étudié la
marche en escalier avec le Propriofoot™. Pour cette étude, un escalier de 5 marches avec un
giron de 32 cm et une hauteur de marche de 15 cm soit une inclinaison de 25° a été utilisé. De
méme que pour la pente, la position neutre de la cheville a été fixée a 4° de dorsiflexion en
mode adapté tandis qu’aucune adaptation de la position neutre de la cheville n’était réalisée
en mode non adapté. En montée, la flexion de hanche a I'appui talon ainsi que la flexion
maximale de hanche étaient significativement plus faible en mode adapté qu’en mode non
adapté du coté appareillé. De méme, une extension maximale de genou significativement plus
faible a pu étre observée en fin de phase d’appui (5£6° vs. 0£6° d’extension maximale de
genou en mode adapté). Du c6té controlatéral, des diminutions significatives de |'extension
maximale de hanche et de la plantiflexion maximale de cheville ont été mesurées avec le mode
adapté par rapport au mode non adapté. Alimusaj et al. (2009) ont aussi trouvé une
diminution significative de la puissance générée a la cheville en fin de phase d’appui quand le
Propriofoot™ était adapté a la situation (Tableau 1-2). Pourtant, cette adaptation semble
diminuer les stratégies de compensation mises en ceuvre par les sujets amputés en dessous
du genou. En effet, Alimusaj et al. ont mesuré les distances entre les courbes des sujets non
amputés et celles des sujets amputés en dessous du genou. Celles-ci sont plus faibles pour les
courbes d’angles, de moments et de puissances dans le plan sagittal sur les articulations du
membre inférieur du c6té appareillé et du c6té controlatéral en mode adapté comparé au
groupe de contréle qu’en mode non adapté. En descente d’escalier, une flexion maximale de
hanche du c6té appareillé significativement plus proche de celle du sujet non amputé en mode
adapté gu’en mode non adapté a été mesurée. La flexion maximale de genou en milieu de
phase d’appui est aussi augmentée de maniere significative en mode adapté par rapport au
mode non adapté ce qui conduit a un moment externe d’extension et une puissance absorbée
par cette articulation plus importante en début de phase d’appui. Cependant I'adaptation a la
situation proposée ne modifie pas les compensations observées sur le membre appareillé.
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Tableau I-2 — Puissance maximale a la cheville en fin de phase d’appui fonction de I'appareillage et de la situation pour les
études s’intéressant au Propriofoot™. L’inclinaison ou la pente équivalente de I'escalier est rapportée avant la vitesse de
marche. En vert tous les résultats sur des sujets non amputés(SA), et sur le Propriofoot™ avec adaptation a la pente bleu clair,
et sans adaptation en orange, pour les populations de personnes amputées en dessous du genou (TT).

Puissance maximale a la cheville (W/kg)

Etude Sujets | Type de pieds Vitesse (m/s) Pente Escalier

A N 4 N

. ) Propiofoot™ (+25°) 0,45+ 0,07
Alimusaj et al. 2009 ) B - - 0,32 (0,22) | 0,73 (0,25)
avec adaptation (-25°) 0,47+ 0,08
16TT

Propiofoot™ (+7,5°) 1,08+ 0,14

Fradet et al. 2010 _ 1,26 (0,4) | 1,33(0,33) - -
16TT avec adaptation (-7,5°) 1,15+ 0,20

Malgré cela, I'ajout d’une articulation de cheville a mobilité contrélée augmente la
sécurité ressentie par les sujets en augmentant la base de support (Alimusaj et al. 2009, Fradet
et al. 2010). Cependant, aucune différence significative entre une activation de la fonction
d’adaptation a la pente et sans cette adaptation sur la consommation d’oxygene a plat et en
pente a +5° n’a été trouvée chez 6 sujets amputés en dessous du genou aprés 3 semaines
d’utilisation avec ou sans |'adaptation activée de cette prothese (Darter & Wilken 2014).

Les adaptations proposées par le Propriofoot™ ont aussi été étudiées en phase oscillante.
Pendant la premiére moitié de la phase oscillante, un mouvement de dorsiflexion de cheville
et une flexion de genou sont effectuées par le sujet non amputé. Une dorsiflexion de 0° est
atteinte a partir du milieu de la phase oscillante a plat. Cette position en dorsiflexion reste
similaire en descente de pente mais augmente en montée (9° pour une pente de +10° -
Mcintosh et al. 2006). En effet, cette articulation permet de maintenir la distance entre
I'avant-pied et le sol chez le sujet non amputé (Moosabhoy & Gard 2006). Le Propriofoot™
permet 4° de dorsiflexion maximale de cheville de plus a plat et a 0,93 m/s qu’avec un pied a
restitution d’énergie (Rosenblatt et al. 2014). Les études sur cette prothése n’ont pas rapporté
la valeur de la dorsiflexion maximale en phase oscillante lors de la montée de pente ou
d’escalier. Seules, les courbes d’angle moyen permettent d’estimer une augmentation de la
dorsiflexion de I'ordre de 10° en montée de pente a 7,5° et de 8° en montée d’escalier par
rapport a un pied a restitution d’énergie (Alimusaj et al. 2009, Fradet et al. 2010).

Les limites de I'adaptation a la pente viennent de la réduction de puissance générée a la
cheville en montée de pente et d’escalier sur le Propriofoot™ ainsi que le délai d’adaptation
requis. De plus, seule la position neutre de la cheville est modifiée ce qui n"augmente pas
I'amplitude de la cheville. Or en descente d’escalier, 'amplitude de la cheville double par
rapport au plat chez le sujet non amputé (Alimusaj et al. 2009, Fradet et al. 2010, Williams et
al. 2009).
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BioM™

Le BiOM™ (iWalk — Herr et al. 2010), est un pied prothétique actif controlé par
microprocesseur. Le systeme est composé de 3 éléments principaux : d’un actuateur série-
élastique (Series-Elastic Actuator ou SEA), un ressort unidirectionnel en paralléle et une lame
de pied prothétique en matériau composite (Figure 1-19).

Series Elastic Actuator

Torque

l Total Joint Output I

Motor
@

Unidirectional
Parallel Spring

Parallel Spring

Torque

=

(2)

(1) Heel Strike  (4) Start of Push-Off
(2) Foot Flat

) (3) Toe Off
A T = Motive Output Torque
- Morien AW = Net work done at the ankle joint

Ankle
Angle

Figure I-19 — Eléments constitutifs (a gauche) et principe de fonctionnement du BiOM™ (a droite) issus de (Au et al. 2007)

Le ressort unidirectionnel ne peut travailler que lorsqu’une dorsiflexion de cheville est
réalisée et réduit la puissance et le couple nécessaire au niveau de I'actuateur. La prothese
est aussi équipée de plusieurs capteurs: un capteur d’angle a la cheville, des jauges de
déformation pour estimer le couple a I'articulation et d’autres pour estimer le couple généré
par le systeme SEA ainsi qu’une centrale inertielle 3D placée au-dessus de |'articulation de
cheville (Eilenberg et al. 2010, Herr & Grabowski 2012). Le microprocesseur adapte
I'impédance de la cheville et peut générer une puissance de plantiflexion de cheville en fin de
phase d’appui afin de propulser et diminuer la consommation énergétique des utilisateurs
(Figure 1-19 — Au 2007, Mancinelli et al. 2011). Plus le couple externe de plantiflexion mesuré
a la cheville est important, plus la puissance de plantiflexion de cheville est importante
(Kannape & Herr 2014), ce qui permet a la prothése d’adapter son comportement en fonction
de la vitesse de marche ou des situations d’escalier et de pentes. Différentes méthodes de
contréle de la puissance générée par des électrodes EMG placées dans I'emboiture ont été
proposées pour mieux adapter la puissance en fonction de la situation (Au et al. 2008,
Eilenberg et al. 2010, Kannape & Herr 2014) ou a la vitesse de marche (Wang et al. 2013).
Cependant, I'utilisation d’électrodes EMG pose plusieurs problémes. Elles sont difficiles a
implémenter de maniére systématique dans I'emboiture. Et avec la transpiration et les
glissements de la peau sur I'électrode, le signal a tendance a se dégrader au cours du temps
(Liu et al. 2017, Young et al. 2014a). C’est sans doute pour ces raisons que ces capteurs n’ont
pas été implémentés dans la version commerciale.
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Le BIOM™ est une prothése capable d’augmenter le pic de puissance a la cheville par une
plantiflexion active a la fin de la phase d’appui. Ce paramétre a été quantifié chez des sujets
non amputés ou des sujets amputés en dessous du genou équipés de pieds a restitution
d’énergie et comparés aux résultats obtenus lorsque ces sujets utilisaient le BIOM™ (en gris
dans le Tableau I-3).

Tableau I-3 — Puissance maximale a la cheville en fin de phase d’appui fonction de I'appareillage et de la situation pour les
études s’intéressant au BIOM™. L’inclinaison de la pente est de 5° pour toutes les études. La pente équivalente de I'escalier

est rapportée avant la vitesse de marche. En orange tous les résultats sur des pieds a restitution d’énergie (ESR), en vert sur
des sujets non amputés (SA), en-gris sur le BIOM™ pour les populations de personnes amputées en dessous du genou (TT).

Type Puissance maximale a la cheville (W/kg)
Etude Sujets de Vitesse | Pente Escalier
pieds Plat 2 N 2
Ferris et al. 2012 BiOM™ | 1,12+0,05m/s | 3,27 (0,81) - - -
1177
R IE i . 201 BiOM™ 3,15(0,73 3,33 (0,64 - -
ussel Esposito et al. 2015 61T 1,24+ 0,05 m/s (0,73) (0,64)
Rabago et al. 2016 BiOM™ | 1,39+0,18 m/s - 3,79 (2,01) - -
10TT
i , BiOM™ 3,54 (0,90 3,68 (1,04 3,21 (1,14 -
Pickle et al. 2016 107T 1,28+ 0,11 m/s (0,90) (1,04) (1,14)
Aldrid 1. 2012 BiOM™ (32°) 80 : : : 1,64 (0,51)
A i - - - ) E
ridge et a 17T pas/min

Cet apport de puissance a la propulsion devrait permettre de normaliser la vitesse de
marche et de diminuer la consommation d’oxygene lors de la marche chez des personnes
amputées en dessous du genou par rapport aux sujets non amputés (Herr & Grabowski 2012).
Ferris et al. (2012) rapportent une puissance maximale significativement supérieure a celle
d’un pied a restitution d’énergie a une vitesse normalisée (Tableau I-3). Ces résultats sont
confirmés par ceux de Pickle et al. (2016) et Esposito et al. (2015). Les travaux de Morgenroth
et al. (2011) suggerent que I'augmentation de la puissance a la cheville sur un prototype de
pied-cheville permettrait de réduire |'effort vertical sur le membre controlatéral et le moment
externe d’adduction au genou controlatéral a plat. Cette réduction de moment pourrait
permettre de réduire le risque d’arthrose du genou controlatéral. Pourtant, ces résultats n’ont
pas été retrouvés dans des études ultérieures sur le BIOM™ sauf en marche rapide sur 6
personnes amputées en dessous du genou (Russell Esposito & Wilken 2014). Pour évaluer
I"'apport de la propulsion, le travail réalisé par le membre inférieur appareillé pour rediriger le
centre de gravité a la fin de la phase d’appui a aussi été quantifié a partir des travaux de Kuo
et al. (2005) et Donelan et al. (2002) sur cette prothése. La propulsion active du pied BiOM™
devrait diminuer le travail négatif du membre inférieur appareillé par rapport a des sujets
utilisateurs de pieds a restitution d’énergie. Herr et al. (2012) ont trouvé des résultats en
accord avec cette hypothése a différentes vitesses de marche (sauf a 0,75 m/s et 1,75m/s) sur
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7 personnes amputés en dessous du genou contrairement a Esposito et al. (2015) a plat.

Pour la montée de pente, cette propulsion est d’autant plus importante que le centre de
gravité doit s’élever a chaque cycle (Lay et al. 2006). On peut remarquer une augmentation
du maximum de puissance générée au niveau de la cheville par rapport au plat chez le sujet
non amputé (Vickers et al. 2008 ; Tableau I-3). La comparaison des prothéses actives par
rapport a des pieds prothétiques a restitution d’énergie a permis de quantifier les différences
de propulsion. Rdbago et al. (2016) rapportent une propulsion avec le BIOM™ de 103 % celle
des sujets non amputés par rapport aux 37 % observés chez les utilisateurs de pieds a
restitution d’énergie. Ces résultats confirment ceux rapportés par Pickle et al. (2016) et
Esposito et al. (2015) cependant, ces derniers n‘ont trouvé aucun effet significatif sur la
consommation d’oxygene en pente chez des sujets porteurs de ce dispositif. En effet, le poids
des protheses a microprocesseur est souvent critiqué (2,2 kg contre 0,6 kg pour un pied a
restitution d’énergie) et limite sans doute le bénéfice par rapport a la surconsommation
d’oxygeéne (Delussu et al. 2013). De plus, des problématiques d’autonomie de batteries (8 h)
limitent aussi la commodité de ce type d’appareillage pour la vie de tous les jours des
personnes amputées.

En montée d’escalier, la puissance a la cheville en fin de phase d’appui serait importante
pour I'élévation du centre de gravité (Wilken et al. 2011). Ainsi, on peut s’attendre a ce que la
marche avec une prothése active facilite la montée d’escalier. Aldridge et al. (2012) ont ainsi
montré que la prothése BIOM™ fournissait un maximum de puissance trois fois supérieure
aux pieds a restitution d’énergie et similaire a celui observé chez les personnes non amputés.
Cependant, les stratégies de compensations, comme l'augmentation de la flexion et de
puissance a la hanche résiduelle ou la diminution de la puissance au genou résiduel en phase
d’appui, dans ces situations étaient toujours en place par rapport a l'utilisation d’un pied
prothétique a restitution.

Ces résultats montrent que la puissance a la cheville n’est pas suffisante pour expliquer le
role propulsif de I'articulation puisque I'on ne retrouve pas un effet systématique sur la
consommation d’oxygene. En effet, lors du calcul de dynamique inverse, une hypothése de
solide rigide est faite et I'axe de rotation du tibia par rapport au pied est supposé fixe. Ces
conditions ne se sont pas réalistes lors de I’étude des pieds prothétiques déformables telles
que rapporté dans la littérature (Geil et al. 2000, Prince et al. 1994, Takahashi et al. 2012,
Weinert-Aplin et al. 2017). D’autres méthodes ou parameétres ne faisant pas ces hypotheses
ont été proposés mais n‘ont pas encore été utilisés pour quantifier des pieds a
microprocesseurs (Geil et al. 2000, Takahashi et al. 2012).

2.3.  Limites de I'appareillage

Pour des questions de poids, d’autonomie des batteries et d’encombrement des pieds
prothétiques a microprocesseurs, les sujets amputés au-dessus du genou ne sont
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concrétement pas équipées de ce type de dispositif. De plus, le bénéfice de ce type de pied
prothétique n’a pas encore été prouvé. Ainsi, en général, les personnes amputées
transfémorales qui utilisent un genou a microprocesseur sont équipées d’un pied a restitution
d’énergie. Ces personnes continuent de rencontrer des difficultés dans leur vie de tous les
jours (Samuelsson et al. 2012). Pour franchir les situations difficiles, différentes
compensations sont mises en place par le sujet. En phase d’appui, ces compensations sont
réalisées pour assurer d’un appui stable sur le membre appareillé. En phase oscillante, les
compensations sont réalisées pour faciliter le passage du pas prothétique. Dans chacune de
ces phases, certains parametres biomécaniques peuvent caractériser ces compensations par
rapport aux sujets non amputés.

En phase d’appui, nous avons vu que I'amplitude de cheville prothétique permise par les
pieds a restitution d’énergie est insuffisante dans les situations de pente ou d’escalier (Partie
1.2.2.a, p. 27). En descente d’escalier, le placement du pied sur le nez de la marche autorise le
pied a tourner autour du bord de la marche pendant la phase d’appui, ce qui permet de
compenser linsuffisance de mobilité de cheville. Cette stratégie
rallonge cependant la longueur de pas prothétique (Figure 1-20) et
augmente le risque de glissement du pied sur la marche. Elle a aussi une
conséquence pour les articulations controlatérales avec une
augmentation du moment sagittal appliqué au niveau du genou et de la
cheville par rapport aux sujets non amputés (Schmalz et al. 2002b,

2007). En descente de pente, le manque de mobilité de la cheville

entraine I'augmentation du temps de contact sur le talon avant que le

Fure 120 — Longueur du pas pied ne soit a plat sur le sol par rapport aux sujets non amputés. Ce délai

prothétique  augmentée en P€UL causer une instabilité pendant la mise en charge du sujet sur son

utilisant le nez de la marche membre prothétique (Perry et al. 1997, Struchkov & Buckley 2016). En
fin de phase d’appui, la restitution de I'énergie de déformation des pieds prothétiques ne
permet de produire qu’une partie du travail positif observé a la cheville des sujets non
amputés (Wezenberg et al. 2014). Ce constat peut se faire pour I'ensemble des situations de
la vie courante avec une puissance maximale a la cheville plus faible de un tiers a la moitié par
rapport aux sujets non amputés (Tableau I-1). D’autre part, tel que nous I’avons vu Partie
1.2.2.b, I'énergie produite par la cheville ne permet pas forcément de diminuer la
consommation d’oxygeéne. Une des hypothéses est que cette énergie n’est pas délivrée au bon
moment pour étre utile a la propulsion. En effet, chez le sujet sain, la coordination entre les
différentes articulations du membre inférieur est assurée par des muscles bi-articulaires qui
permettent de synchroniser leurs actions. Ceci n’est pas le cas pour les personnes amputées
et devrait étre d’autant plus sensible pour les personnes amputées au-dessus du genou qui
n’ont pas de controle direct de leur genou prothétique.

Pendant la phase oscillante, un ensemble de compensations peuvent étre effectuées par
I'utilisateur pour augmenter la distance entre I'avant-pied et le sol. En effet, tout contact avec
le sol peut entrainer un trébuchement ou pire une chute. Notamment, I'absence de
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dorsiflexion de cheville et le peu d’adaptation possible du genou prothétique imposent parfois
I'utilisation de la hanche résiduelle, et du membre controlatéral chez le sujet amputé au-
dessus du genou.

Figure I-21 — Les déviations de marche courante en phase oscillante (le fauchage a gauche, le vaulting au milieu et I’élévation
du bassin a droite)

On distingue entre autres le fauchage, le vaulting ou I’élévation du bassin (Figure I-21). Le
fauchage consiste en une abduction de hanche couplée a une rotation permettant de faire
passer la jambe latéralement en limitant le risque que I'avant-pied touche le sol (Berger 1992).
Cette compensation peut étre quantifiée par I'angle d’abduction de hanche maximal pendant
la phase oscillante comme proposée par Geil et al. (2014). Chez les sujets non amputés, on
observe une abduction de hanche de I'ordre de 5° (Perry 1992). Geil et al. (2014) notent des
angles variant de 4 a 40° chez 7 enfants amputés transfémoraux. Ce type de compensation est
généralement utilisé pendant des situations contraignantes comme la montée de pente forte
ou le passage d’un obstacle comme régulierement observé dans la littérature (Starholm et al.
2010, Vrieling et al. 2007). Les conséquences de la circumduction de hanche ont été étudiées
par Shorter et al. (2017) chez le sujet sain. Ces auteurs ont montré une augmentation sur le
co(t métabolique d’une telle compensation.

L’élévation du bassin du coté prothétique (Figure 1-21) peut aussi permettre d’augmenter
la distance entre la hanche et le sol en phase oscillante et donc de faciliter le passage du pas
(Berger 1992). Cette compensation aussi appelée hip hiking a été étudiée par plusieurs
auteurs en observant I'inclinaison du pelvis en milieu de phase oscillante du c6té prothétique
comme Michaud et al. (2000). Les résultats de Goujon-Pillet et al. (2008) permettent de noter
une augmentation de I'amplitude du pelvis dans le plan coronal de 2° par rapport a des sujets
contréles. Villa et al. (2016) rapportent un pelvis incliné de 4+2° chez 17 sujets amputés
transfémoraux a plat. Tout comme le fauchage, cette compensation semble augmenter avec
la difficulté. Elle a été étudiée en dévers par Villa et al. (2016) rapportant une augmentation
de 2+3° par rapport au plat chez des sujets amputés transfémoraux.
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Enfin, on peut aussi observer, du c6té controlatéral, une flexion plantaire prématurée en
milieu de phase d’appui (Figure 1-21) qui permet de rallonger le membre controlatéral en
limitant le risque que I'avant-pied prothétique touche le sol. Cette compensation aussi
appelée vaulting (Berger 1992) peut étre quantifiée de différentes manieres en laboratoire,
comme en calculant la puissance générée a la cheville saine en milieu de phase d’appui
(Drevelle et al. 2014). En effet, Drevelle et al. (2014) ont démontré gu’une puissance a la
cheville supérieure a un seuil de 0,15 W/kg pendant la phase d’appui unipodal permet de
détecter le vaulting de maniere fiable pour une routine clinique. Cette puissance a la cheville
peut atteindre des valeurs de I'ordre de celles observées a la cheville non amputée a la
propulsion sur sol plat, mais est souvent indispensable pour le passage du pas. Cette
compensation a été étudiée a plat, en pente et en devers par Villa et al. (2015, 2016) pour
cette population, montrant une augmentation du nombre de personnes |'utilisant par rapport
a la marche a plat, et soulignant les difficultés rencontrées lors du passage du pas.

L’ensemble de ces compensations conduisent a une sur-sollicitation des articulations non
amputées. Par exemple la puissance maximale développée a la cheville controlatérale est bien
plus importante chez les sujets amputés de membre inférieur que chez les sujets non amputés
en montée d’escalier (Sinitski et al. 2012) ou de pente (Crimin et al. 2014). Ces efforts,
moments et puissances mesurés aux articulations non prothétiques peuvent expliquer le
risque élevé d’arthrose dans cette population (Gailey et al. 2008, Kulkarni et al. 1998, Russell
Esposito & Wilken 2014). Certains auteurs se sont intéressés a la symétrie de parametres tels
que l'effort vertical, les moments appliqués au niveau des articulations des membres
inférieurs ou encore les angles articulaires. Par exemple, Kaufman et al. (2012) a comparé la
marche a plat de 15 sujets amputés au-dessus du genou avec un genou non électronique puis
avec un C-leg™ en laissant 18 £8 semaines d’adaptation. Une augmentation significative de la
symétrie des moments appliqués au niveau des articulations a ainsi été démontrée lors du
port d’un genou a microprocesseur. Cette augmentation de la symétrie pourrait étre associée
a une réduction du risque de dégénération musculo-squelettique des articulations non
amputées (Kaufman et al. 2012). Agrawal et al. (2013) ont quantifié I'asymétrie de puissance
du membre inférieur (Kuo et al. 2005) en laboratoire a I'aide de semelles de pression. L'étude
a comparé la marche en escalier de 10 sujets amputés en dessous du genou, équipés tour a
tour de 4 pieds prothétiques dont un Propiofoot™ avec 10 a 14 jours d’adaptation. Une
augmentation non significative de la symétrie a été démontrée avec le Propriofoot par rapport
a un pied a restitution d’énergie (Talux — Ossur) pour la montée comme la descente de pente.

Une grande partie des compensations ou surutilisations des articulations non amputées
observées chez le sujet amputé au-dessus du genou peuvent étre attribuées au manque
d’adaptation de la cheville et a un déficit de propulsion. En effet, peu de solutions existent
pour ces personnes amputées avec un poids, un encombrement et une autonomie acceptable.
Proposer une solution permettant de lier le comportement de la cheville et du genou pourrait
répondre a ces limites.
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2.4. Systeme de genou-cheville

L'ensemble des composants prothétiques présentés dans les paragraphes précédents
cherchent a reproduire le comportement d’une articulation unique : genou ou cheville. Aucun
de ces composants n’intégre les deux articulations et ne permet d’utiliser des informations du
genou pour modifier le comportement de la cheville ou inversement. Or, la cheville et le genou
non amputé fonctionnent ensemble pour assurer le déplacement du centre de gravité. De
plus, dans la pratique courante, les sujets amputés au-dessus du genou ne sont pas équipés
de pieds prothétiques a microprocesseur pour des contraintes de poids, d’encombrement et
parce que le bénéfice apporté par ce type d’appareillage n’a pas encore été prouvé. Les
adaptations possibles de I'appareillage aux situations de la vie courante sont donc limitées aux
seules fonctions du genou. Certains composants prothétiques associent deux composants
prothétiques isolés tout en partageant les capteurs et I'électronique. Cependant, peu de
composants assurent un lien entre le comportement de la cheville et du genou. Quelques
systemes prothétiques cherchent a controler les deux articulations par microprocesseur.
Parmi celles-ci, deux prototypes de prothéses controlées par microprocesseurs seront décrits
ci-dessous, la premiere est une prothése active développée par la Vanderbilt University
(Figure 1-22) et la deuxieme est la prothése passive SPCM développée par la société PROTEOR
et sur laquelle porte cette thése.

a. Prothése de genou-cheville de la Vanderbilt University

Magnetic
Encoder 8

Battery

Ankle Motor

' Embedded
System

Encoder

Figure I-22 — Prototype de prothése de genou-cheville de la Vanderbilt University issus de Lawson et al. 2013)

La prothése genou-cheville de la Vanderbilt University est la premiére prothése active de
ce type. Au cours des derniéres années, plusieurs générations de ce systeme ont été décrites
dans la littérature. Aujourd’hui, les capteurs d’effort sous les pieds et de moments ont été
remplacés dans la derniere version par un seul capteur d’effort axial au-dessus de la cheville.
Les angles des deux articulations sont mesurés par des encodeurs magnétiques. Le genou et
la cheville sont actionnés par deux moteurs électriques indépendants capables de fournir un
couple maximal de 85 Nm au niveau du genou et 110 Nm au niveau de la cheville. Enfin, une
centrale inertielle 3D est intégrée dans le tibia prothétique (Lawson 2014, Lawson et al. 2013,
Shultz 2017, Sup et al. 2009). Le poids global de la prothése est de 5 kg pour 1,5 h d’autonomie
(Lawson et al. 2014). Différentes propositions de contréle a plat, en pente et en escalier ont
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été publiées. Celles-ci visent a améliorer la marche par rapport aux appareillages disponibles
actuellement, grace a une gestion de la puissance et de la mobilité des articulations (Lawson
et al. 2013, Simon et al. 2014, Sup et al. 2009, 2011). Lors de la marche, la prothéese estime
I'inclinaison de la pente et la vitesse de marche. Ces informations sont ensuite utilisées pour
modifier I'impédance de la cheville et du genou en fonction de la phase du cycle de marche.
L’adaptation de la prothese a la pente et a la vitesse de marche est alors possible (Lenzi et al.
2014). De plus cette prothese permet de restaurer la flexion de genou en début de phase
d’appui en montée de pente et montée d’escalier que I'on peut observer chez le sujet non
amputé (Lawson et al. 2013, Sup et al. 2011). Un algorithme de reconnaissance de situations
doit ensuite permettre de changer de mode en fonction de I'activité : assis, debout, marche
dans les escaliers, marche a plat, marche en pente (Varol et al. 2010). Cependant, ces derniers
travaux sont encore a I'état de recherche. Cette prothése est actuellement a I'état de
prototype et n’a pas encore vocation a étre commercialisée. En effet, le poids, I'autonomie,
les erreurs de reconnaissance de situations ne permettent pas actuellement de laisser la
prothése aux sujets pour une utilisation en situation de vie réelle.

b. SPCM
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Figure I-23 — Machine d’état et régles de transition entre les différents états du SPCM ; Bie= couple a la cheville,
Ext=Extension, 8= angle du tibia dans le plan sagittal par rapport & la verticale, 6= la vitesse angulaire du tibia dans le plan
sagittal

Pour limiter ces problémes de poids et d’autonomie, une solution serait de développer un
systeme passif qui nécessite des batteries moins importantes pour une autonomie suffisante
et des moteurs moins lourds pour fonctionner. PROTEOR a ainsi développé un Systéeme
Prothétique de genou-cheville passif Controlé par Microprocesseur (SPCM). Au cours du
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projet APSIC, un prototype du SPCM a été concu a partir des problématiques rencontrées par
les sujets amputés au-dessus du genou dans les situations de la vie courante. Actuellement, le
SPCM vise a faciliter la marche dans les situations de la vie courante. Ce systéme prothétique
comporte une unité hydraulique agissant sur le genou et la cheville contrélée par un
microprocesseur. Le lien hydraulique entre la cheville et le genou a pour objectif de reproduire
le comportement du triceps sural, muscle bi-articulaire entre ces deux articulations. Le
microprocesseur utilise une machine d’état pour différencier le controle de l'unité
hydraulique pendant les différentes sous phases du cycle de marche (Figure 1-23). Les
transitions entre les états sont établies par des regles qui utilisent les informations des
capteurs. La prothese integre une centrale inertielle dans le tibia prothétique, un capteur
magnétigue pour détecter I'extension du genou, et un capteur de couple a la cheville.

D’une maniere comparable aux genoux prothétiques a microprocesseurs présentés
précédemment, ce systeme prothétique permet d’adapter I'amortissement du systéme
hydraulique en fonction des différentes phases du cycle de marche avec un ordre de poids et
un encombrement similaire.

En phase d’appui, cet amortissement est suffisamment important pour permettre de
controler la flexion du genou lors de la descente de pente et d’escalier. Par rapport aux pieds
prothétiques a microprocesseur présentés précédemment, le SPCM autorise une dorsiflexion
maximale de cheville bien plus importante (de I'ordre de 20° en descente d’escalier) grace a
la synergie hydraulique entre le genou et la cheville. Elle est avantageuse en descente de
pente ou d’escalier, lorsque l'utilisateur utilise la résistance a la flexion du genou. Cette
mobilité plus proche de celle observée chez les sujets non amputés devrait restaurer la
stratégie de marche de ces derniers et apporter une plus grande stabilité. D’autant plus que
la stratégie utilisant le nez de la marche est délétere pour le membre controlatéral. Enfin, le
microprocesseur peut ajuster la butée de dorsiflexion de la cheville hydraulique pour adapter
la prothése a la hauteur de talon de chaussure ou a la pente, adaptation se rapprochant plus
de celle observée chez les sujets non amputés.

En phase oscillante, le systeme modifie 'amortissement a la flexion pour I'adapter a la
vitesse de marche de la personne et assurer un appui sur la prothése en cas de trébuchement.
Le passage du pas est facilité par cette synergie, réalisant une dorsiflexion de cheville avec la
flexion de genou de maniere automatique et sans intervention du microprocesseur sur
I'articulation.
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2.5. Synthese et objectifs de la partie |

Cette revue de littérature a permis de montrer comment les systemes prothétiques et
notamment les systémes prothétiques avec microprocesseurs se comportent dans différentes
situations de locomotion de la vie courante pour reproduire les fonctions des articulations du
sujet non amputé. Il a également été montré que cette reproduction est limitée et que les
utilisateurs mettent en place des adaptations pour compenser les limites de I'appareillage. La
quantification des compensations ainsi que des apports fonctionnels de ce type d’appareillage
peut étre réalisée par I'analyse du mouvement.

Pour le sujet amputé au-dessus du genou, le controle par microprocesseur des genoux
prothétiques a facilité la marche dans les différentes situations (adaptation a la vitesse de
marche, résistance a la flexion en descente de pente et d’escalier, gestion spécifique lors du
trébuchement). Cependant, on peut noter que cette population est généralement équipée de
pieds a restitution d’énergie. En effet, cette solution est actuellement le meilleur compromis
possible entre I'autonomie, le poids, et I'encombrement. Or ces pieds prothétiques, comme
nous I'avons vu, sont peu adaptés aux situations autres que la marche a plat. Ainsi I’'adaptation
a la pente du pied prothétique et la dorsiflexion de cheville en phase oscillante ne sont pas
disponibles pour cette population. Des difficultés persistent donc en pente et en escalier a
cause du manque d’adaptation de la cheville a ces situations. Un systeme de genou-cheville
tel que le SPCM pourrait apporter a cette population des adaptations dans ces situations avec
un ordre de poids et un encombrement plus raisonnable que I'association d’une cheville et
d’un genou a microprocesseur.

D’apreés la revue de littérature, I'apport des adaptations proposées par le SPCM peut étre
objectivé par I'analyse du mouvement dans les différentes situations de la vie courante. En
particulier, le risque de chute et la sollicitation des articulations non amputées peuvent étre
quantifiés, a I'aide de parametres fonctionnels de la marche. Ceux-ci doivent étre comparés a
ceux observés chez des sujets amputés au-dessus du genou équipés de genoux prothétiques
a microprocesseur et a un groupe de controle pour vérifier si une différence est observable.
Le groupe de controle, composé de sujets non amputés, sert a vérifier que les adaptations
proposées permettent d’obtenir des parameétres biomécaniques de la marche plus proches de
cette population de référence. Comme nous I'avons vu en introduction, le SPCM vise a
améliorer la marche en montée et descente de pente et en descente d’escalier. Ainsi, I'objectif
des travaux personnels de cette partie | est d’étudier le SPCM dans ces situations a partir de
paramétres fonctionnels de la marche mesurés en laboratoire.
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Chapitre 3. Travail personnel: Recherche de parameétres
biomécaniques caractérisant les fonctions d’'un systeme
genou-cheville dans différentes situations de la vie courante

3.1. Introduction générale

Le risque de chute et d’arthrose des articulations controlatérales est important pour les
personnes amputées de membre inférieur (Gailey et al. 2008, Kulkarni et al. 1998, Russell
Esposito & Wilken 2014). En effet, la moitié a deux tiers des personnes amputées rapportent
tomber au moins une fois par an dans leur environnement de tous les jours (Frossard 2010,
Miller et al. 2001a). Les fonctions reproduites par les composants prothétiques ne permettent
pas toujours d’obtenir une mobilité suffisante dans toutes les situations. C'est par exemple le
cas pour la mobilité de cheville en pente ou en escalier, les personnes amputées mettent alors
en place des compensations (voir Paragraphe 2.2.a, p. 26). En phase d’appui, les pieds
prothétiques visent a augmenter la base de support pour augmenter la stabilité au cours de
la marche, et donc limiter le risque de chute (Hansen et al. 2014). En phase oscillante, ce risque
est principalement relié au trébuchement qui peut survenir lorsque le pied oscillant entre en
contact avec le sol (Winter 1992). Dans ces deux phases, le risque peut étre majoré dans
certaines situations (lorsque le sol n’est pas horizontal notamment - Rosenblatt et al. 2017,
Sun et al. 1996). Les capacités des composants prothétiques a s’adapter a ces situations et
notamment a restituer une mobilité de cheville suffisante sont primordiales pour limiter ces
risques de chute. De plus, on peut espérer que cette adaptation, en limitant les compensations
associées, protege les articulations controlatérales ou résiduelles en limitant les efforts
transmis a ces articulations. Le risque d’arthrose pour le membre controlatéral a
régulierement été associé a une augmentation des efforts repris dans les articulations des
membres résiduel et controlatéral (Devan et al. 2015, Prinsen et al. 2011).

Nous avons expliqué précédemment que le SPCM autorise, par la synergie hydraulique
entre le genou et la cheville, une augmentation de la mobilité de cheville (Partie 1.2.4.b, p. 44).
De plus, le microprocesseur peut aussi agir sur la position neutre de la cheville pour I'adapter
a la pente. Ces différentes fonctionnalités devraient permettre de diminuer le risque de chute
en augmentant la sécurité et la stabilité de l'utilisateur par rapport a I'appareillage usuel
actuellement disponible. Cet apport sera évalué par un paramétre fonctionnel en phase
d’appui et un autre en phase oscillante dans les différentes situations de la vie courante, et
liés au risque de chute. Enfin, en descente d’escalier la synergie genou-cheville du SPCM
devrait faciliter la locomotion en augmentant la mobilité de cheville et en diminuant la
longueur de pas prothétique nécessaire. Pour étudier cet effet, la surutilisation du membre
controlatéral sera quantifiée en descente d’escalier. La définition et la revue de littérature de
ces trois parametres sont présentées dans chacun des trois paragraphes suivants.
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Dans ce chapitre, des données d’une étude antérieure comprenant des données sur sujets
non amputés et des sujets amputés de membre inférieur dans des situations de pente (0 %,
112 %) et de descente d’escalier (Projet ANR APSIC- voir Introduction) ont été utilisées. Dans
le cadre de la thése, des sujets ont aussi testé le SPCM et marché sur une partie des situations
de ce protocole.

a. Parametre fonctionnel de la phase d’appui quantifiant la stabilité

Le temps de pied a plat (TPP) correspond a la durée pendant la phase d’appui ou le talon
et I'avant-pied sont simultanément en contact avec le sol. Il débute avec I'appui de I'avant-
pied sur le sol et se termine par le décollement du talon. Il existe un lien direct entre le temps
de pied a plat et le comportement de la cheville (Perry et al. 1997). Le temps de pied a plat
semble étre un parametre fonctionnel utile pour évaluer la stabilité en phase d’appui. En effet,
une diminution de la mobilité du « pied-cheville » résultera en une diminution du temps de
pied a plat en phase d’appui du coté prothétique. Ainsi le TPP permet de connaitre la période
de temps pendant laquelle le sujet est en appui sur une base de support stable. Différents
auteurs ont quantifié ce parameétre dans la littérature chez le sujet non amputé et amputé de
membre inférieur (Tableau I-4).

Tableau I-4 — Revue de littérature sur la mesure du temps de pied a plat (TPP) pour les sujets non amputés et amputés de

membre inférieur (TT= Sujets amputés en dessous du genou ; SA=Sujets non amputés,; ESR=Pied prothétique a restitution
d’énergie n/c=non communiqué; %PA=en pourcentage de la phase d’appui, %CM=en pourcentage du cycle de marche) lors de

Vitesse de
Auteur Nombre sujets marche Début de TPP Fin TPP) Durée du TPP
(m/s)
Goh et al. 1984 n/c SA 1,.47+0,09 17,9 (%PA) - 55,2 (%PA)
Perry 1992 n/c SA - 12 (%CM) 31 (%CM) 20 (%CM)
10 SA 1,47+0,23 11,6+3,3 (%CM) - -
Perry et al. 1997 10 TT (ESR) 1,17+0,18 19,447 (%CM) ; -
Prince et al. 1998 5 TT(ESR) 09-1,4 21 (%CM) - -
Mariani et al. 2013 10 SA - - - 44 + 9 (%PA)
Liu et al. 2014 95 SA 1,17 12,89+1,14 (%CM) | 31,56%4,35 (%CM) -

la marche sur sol horizontal.

Chez le sujet non amputé, pour la marche a plat, le TPP commence a 12 % du cycle de
marche avec I'appui de I'avant-pied sur le sol a 31 % du cycle de marche au décollement du
talon du sol et dure donc environ 20 % du cycle de marche (Perry 1992). Ces valeurs ont été
confirmées sur une large population (95 personnes) a plat a différentes vitesses par Liu et al.
(2014) avec un contact avant-pied a 12,89 + 1,14 % du cycle de marche et un décollement du
talon a 31,56 + 4,35 % du cycle de marche pour une vitesse de 1,17 m/s soit un TPP d’environ
19 % du cycle de marche. Ces valeurs sont, par contre, en désaccord avec celles présentées
par Goh et al. donnant un TPP de 55,2 % de la phase d’appui par rapport a 30 % de la phase
d’appui selon Perry (Goh et al. 1984, Perry 1992). Ce TPP a aussi été évalué par Mariani et al.
a l'aide de semelles de pression a 44 + 9 % de la phase d’appui sur une cohorte de sujets sains
de 10 personnes. La mesure de ce parameétre a I'aide d’'une centrale inertielle placée sur le
pied a aussi été validée par ces mémes auteurs (Mariani et al. 2013) et est donc quantifiable
en embarqué. Le TPP a été peu évalué chez les personnes amputées de membre inférieur,
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seul le début de cette période est rapporté et correspond a I'instant d’appui de I’avant-pied
sur le sol. En effet, la faible mobilité de cheville en plantiflexion autorisée par les pieds a
restitution d’énergie diminue sa durée avec un appui avant-pied autour de 20 % du cycle de
marche (Prince et al. 1998). Il est rapporté dans la littérature que les personnes amputées en
dessous du genou utilisant des pieds a restitution d’énergie commencent la mise a plat
beaucoup plus tard, 19,4+7 % du cycle a 1,17+0,18m/s, ce qui provoque une instabilité
pendant le début de la phase d’appui et demande un contréle musculaire plus important du
genou (Perry et al. 1997, Powers et al. 1998, Struchkov & Buckley 2016). Malgré les
adaptations limitées que le sujet amputé au-dessus du genou peut arriver a réaliser avec son
articulation prothétique, des résultats similaires ou supérieurs devraient étre trouvés, la
technologie pour les pieds-chevilles étant la méme. Pour la marche en pente, le temps de pied
a plat devrait varier puisque des adaptations a la cheville sont effectuées chez les sujets non
amputés (Lay et al. 2006, Mcintosh et al. 2006, Silder et al. 2012), or aucun auteur n’a rapporté
le TPP pour cette population.

En escalier, aucun TPP n’est rapporté pour les sujets non amputés ou amputés de membre
inférieur. Cela peut s’expliquer par la stratégie de descente d’escalier impliquant I'utilisation
du nez de la marche pour pallier le manque d’amplitude de cheville (Schmalz et al. 2007).
L'utilisation du nez de marche implique que le pied n’est quasiment jamais a plat sur la
marche. Un TPP quasi-nul devrait donc étre trouvé, avec peu de variabilité entre différents
pieds passifs ce qui peut expliquer I'absence de résultats dans la littérature.

b. Parametre fonctionnel de la phase oscillante lié au risque de chute

Le risque de chute chez les sujets amputés de membre inférieur est important (Frossard
2010, Miller et al. 2001a). On peut remarquer chez ces sujets un ensemble de compensations
mises en ceuvre afin d’éviter le trébuchement ou la chute (Gailey et al. 2008). En effet, le
vaulting, le fauchage et le hip hiking décrits précédemment (Partie 1.2.3, p. 39) sont autant de
compensations permettant d’augmenter la distance minimale entre le pied et le sol pendant
la phase oscillante (Moosabhoy & Gard 2006). La mesure de cette distance permet d’avoir une
idée du risque de trébuchement de la personne puisque plus cette distance est faible, plus la
personne sera susceptible de trébucher sur un obstacle qu’il n’aurait pas remarqué (Barrett
et al. 2010). On peut observer deux minima sur la courbe d’évolution de la distance entre le
pied et le sol, un au talon et un a I'avant-pied (Figure I-24) de I'ordre de quelques centimeétres.
Le premier, le Minimum Heel Clearance (MinHC), se produit vers la fin de la phase oscillante
guand le membre inférieur est presque en extension compléte. Le second minimum a I'avant-
pied, le Minimum Toe Clearance (MinTC), apparait vers le milieu de |la phase oscillante lorsque
les deux chevilles se croisent. Le minimum entre I'avant-pied et le sol ou MinTC (Moosabhoy
& Gard 2006) est donc plus critique que le minimum entre le talon et le sol puisque le
trébuchement est susceptible de provoquer une perte d’équilibre chez le sujet sain (Winter
1992).
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Figure I-24 — Courbe typique d’évolution de la hauteur minimale entre le talon et le sol (en violet) et entre I'avant-pied et le
sol (en vert) au cours du temps avec représentation du Minimum Toe Clearance (MinTC) et du Minimum Heel Clearance
(MinHC) pendant le cycle de marche (adapté de Dadashi et al. 2013)

Les sujets amputés de membre inférieur peuvent avoir une perception limitée des
positions et mouvements des différents éléments prothétiques (proprioception et
kinesthésie) ce qui est d’autant plus problématique pour maintenir une distance suffisante
entre I'avant-pied et le sol. Le MinTC est un parameétre fonctionnel du passage du pas
déterminé par la différence entre la hauteur du centre de l'articulation de hanche et la
longueur fonctionnelle du membre inférieur. Un modele géométrique dans le plan sagittal a
été proposé dans la littérature pour la déterminer a partir des positions des articulations de
cheville, de genou et de hanche ainsi que la longueur des segments du membre inférieur
(Figure 1-25 - Moosabhoy & Gard 2006).
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Figure I-25 — Modéle géométrique dans le plan sagittal pour déterminer la longueur du membre inférieur ([Lyr/|) en fonction
de I'angle de hanche (a), du genou (), de cheville (y), et la longueur de la jambe (L1), de la cuisse (L;) et du pied (L3) extrait de
Moosabhoy & Gard (2006)

Ce parameétre a déja été utilisé pour comparer différents pieds prothétiques (colonne
MinTC prothétique dans le Tableau I-5) chez les personnes amputées en dessous du genou ou
par rapport au pied controlatéral (colonne MinTC de référence dans le Tableau I-5 - De Asha
& Buckley 2014, Johnson et al. 2014, Rosenblatt et al. 2014). Les écarts qui peuvent étre
trouvés dans la littérature entre les MinTC sont dus a des méthodes d’obtention légerement
différentes de ce dernier, comme rapporté dans la derniére colonne du Tableau I-5 et |a Figure
I-26. En effet, si celui-ci est défini comme la position verticale d’un marqueur sur le pied ou si
I’on reconstruit le point le plus bas du pied lors de la marche, le MinTC trouvé ne sera pas le
méme (Schulz et al. 2010, Thies et al. 2011).
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Figure I-26 — Emplacement des marqueurs utilisés pour la détection du MinTC

Tableau I-5 — Revue de littérature de la mesure du Minimum Toe Clearance (MinTC) pour les sujets non amputés et amputés
de membre inférieur a plat et en pente (ESR= Pied prothétique a restitution d’énergie, TT= sujets amputés en dessous du
genou, SA= sujets non amputés, 5M= Marqueur sur le 5eme métatarse, 2AVP=marqueur moyen entre deux marqueurs sur
I'avant-pied ; 1AVP=un marqueur sur I'avant-pied, 2M=Marqueur sur le 2" métatarse). Le MinTC est reporté pour le membre
non amputé (intact) mais aussi lorsqu’il a été calculé a I'aide d’une centrale inertielle sur le méme membre (embarqué).

MinTC
. . Nombre . MinTC de L. B A
Auteur Situation i Vitesse (m/s) L prothétique Point d’intérét
sujets référence (mm)

(mm)

Mills & Barrett 2001 0° 10SA 1,41+0,04 20 13 (intact) -
Moosabhoy & Gard 2006 0° 10 SA 1,4+0,15 19 + 5 (intact) - 2AVP
Begg et al. 2007 0° 17 SA 1,15+0,21 15,6 £ 6,2 (intact) -
-3° 1,08 £ 0,08 13,7 7,1 (intact) -
Khandoker et al. 2010 0° 9SA 1,10+ 0,07 10,6 £ 5,6 (intact) -
+3 1,10£0,08 | 7,9+0,36 (intact) -
25 + 7 (intact)

Lent 0,82+0,1 -

11+ 7 (embarqué)
- 27 + 7 (intact)
Mariani 2012, p. 93 Normal 12 SA 1,19+0,2 3 - 2AVP
14+ 7 (embarqué)

27 + 8 (intact)

Rapide 1,62 +£0,15 3 -
P 17+ 8 (embarqué)
. ; o° 23SA 1,2+0,1 - 40,3+ 11
Sapin et al. 2008 5TF 11402 3 182+12
Johnson et al. 2014 0° 21 TT (ESR) 1,12+0,14 | 21,2 +9,1 (intact) 17,6 +8,5
Lent 10T 0,97 +£0,12 22,8 + 8,7 (intact) 11,1+6,9
De Asha & Buckley 2014 Normal (ESR) 1,13+0,17 25,2 +9,0 (intact) 10,9+6,8
Rapide 1,36+ 0,27 25,7 + 8,5 (intact) 11,0 + 6,4
31,6+4,6
0° 0,97 £0,17 K 18,2+2,3
8TT (Propriofoot™)
Rosenblatt et al. 2014
(ESR) 29,1+4,9
+2,9° 0,87 +0,17 . 16,9+2,8
(Propriofoot™)

De maniere générale, le MinTC diminue en montée de pente par rapport a la descente de
maniére significative pour 9 jeunes non amputés (Khandoker et al. 2010). Pour les personnes
amputées en dessous du genou, le MinTC est plus faible du co6té prothétique et ne varie pas
avec la vitesse contrairement a ce que |'on observe du coté controlatéral ou chez les
personnes non amputées (De Asha & Buckley 2014).

Pour les sujets amputés au-dessus du genou équipés de genoux non électroniques, deux
auteurs ont étudié le passage du pas. Sapin et al. (2008) sont les seuls auteurs a avoir étudié
le MinTC de maniére directe sur des sujets équipés de genou a contrdle hydraulique de la
phase oscillante. Ce parametre a aussi été étudié indirectement pour les genoux 4 axes en
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modélisant les distances entre le centre de hanche et I'avant-pied par rapport a la hauteur du
centre de hanche (Figure I-25). Cette distance est indépendante des compensations que les
sujets peuvent utiliser au niveau du bassin ou sur le membre controlatéral. Elle n’est
déterminée que par les angles articulaires de la hanche, du genou et de la cheville ainsi que
les dimensions du pied, du tibia et du fémur. Gard et al. concluent ainsi que ce type de genoux
augmentent le MinTC de 2,2 cm en moyenne par rapport aux genoux uniaxiaux (Gard et al.
1996).

Pour les sujets amputés transfémoraux équipés de genoux a microprocesseurs, ce
parameétre n’a été étudié que de maniére trés indirecte. En effet, le MinTC se produit presque
au maximum de flexion du genou. Cette flexion du genou influe donc sur le MinTC
(Moosabhoy & Gard 2006) et a été étudiée dans différentes conditions de pentes et de
vitesses (Lura et al. 2015, Prinsen et al. 2017, Segal et al. 2006).

c. Parametre  quantifiant la  sur-sollicitation du membre
controlatéral en descente d’escalier

L'impact des éléments prothétiques sur le membre controlatéral a été étudié de
différentes manieres puisque des douleurs sont régulierement rapportées notamment dans
le genou controlatéral chez les personnes amputées au-dessus du genou (Gailey et al. 2008).
Comme discuté dans la partie précédente, des compensations entrainant une sur-sollicitation
des articulations controlatérales peuvent étre observées en fonction de |'appareillage
(Schmalz et al. 2002b). De plus, le moment exercé sur le genou est 2 a
3 fois plus important en descente d’escalier par rapport a la marche a
plat chez les sujets non amputés (Riener et al. 2002). Chez les
personnes amputées au-dessus du genou, le manque d’amplitude de
cheville des pieds prothétiques (Powers et al. 1997, Williams et al.
2009) impose d’utiliser le nez de la marche pour descendre les
escaliers (Agrawal et al. 2013, Schmalz et al. 2007 — Figure 1-27). Cette
stratégie induit une longueur du pas plus longue du c6té prothétique

Faure 127 — Swatégie de (Bonnet 2009) ce qui va nécessiter une augmentation de I'angle de
descente d’escalier des personnes flexion et du moment au niveau du genou pendant I'appui sur la jambe
amputées au-dessus du genou controlatérale. Ainsi, la descente d’escalier a été étudiée par Schmalz
et al. (2007) et Lura et al. (2017). Ces auteurs ont mesuré des moments maximaux moyens au
niveau de l'articulation du genou controlatéral de 1,5+0,2 N.m/kg et 1,6 +0,5 N.m/kg
respectivement pour 12 et 20 utilisateurs du C-leg™ (Otto bock). Lura et al. (2017) ont aussi
rapporté pour un groupe de 20 utilisateurs de Genium™ (Otto bock) un moment exercé sur le
genou controlatéral de 1,8 +0,4 N.m/kg. Ces maximums sont bien au-dessus de ceux
constatés chez le sujet sain 1,1 + 0,2 N.m/kg rapporté par Lura et al. (2017) sur un groupe de
5 sujets non amputés. La sollicitation de I'articulation du genou controlatéral consécutive a

cette stratégie de descente d’escalier est donc accrue.

Par ailleurs, Schmalz et al. (2007) font I’hypothése qu’une augmentation des amplitudes
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articulaires de la cheville prothétique dans les escaliers devrait permettre de diminuer la
charge sur le membre controlatéral. C'est pour cette raison que les pieds permettant une plus
grande mobilité de cheville comme le Propriofoot™ (Ossur) ont été testés dans cette situation
chez les sujets amputés en dessous du genou. Le pied Propriofoot™ propose une adaptation
correspondant a une dorsiflexion de 4° de la cheville par rapport a la position neutre (Alimusaj
et al. 2009). Cependant cette adaptation reste bien inférieure aux 20° de dorsiflexion
supplémentaires observés dans les escaliers par rapport au plat chez le sujet non amputé et
ne permet donc pas toujours au sujet d’utiliser la pleine marche, surtout lorsque I'inclinaison
de I'escalier est importante (Agrawal et al. 2013). Ainsi, en comparant le pied Propriofoot™ en
mode adapté et non adapté en descente d’escaliers chez des personnes amputées en dessous
du genou, Alimusaj et al. (2009) n’ont pas trouvé de diminution du moment exercé sur le
genou controlatéral.

Au contraire, la prothese de genou-cheville développée par PROTEOR a été congue pour
augmenter de facon significative la dorsiflexion de cheville en descente d’escalier (environ
20°) et permet de descendre les escaliers en posant pleinement le pied sur la marche. La revue
de littérature montre donc l'intérét d’étudier le Moment intersegmentaire qui s’applique au
niveau du Genou Controlatéral (MGC) pour cette prothése. Ainsi, I'objectif est d’évaluer si le
SPCM diminue le moment exercé sur le genou controlatéral grace a la restauration de la
stratégie de descente des sujets non amputés pour des personnes appareillées.

d. Synthese et objectifs

Suite a I'analyse de la bibliographie, 3 parameétres ont été identifiés pour quantifier la
stabilité du sujet sur la prothése en phase d’appui, le risque de chute en phase oscillante et
enfin la sursollicitation du membre controlatéral qui sont le TPP, le MinTC et le MCG. Pour les
deux premiers parametres, il apparait également un manque de données de référence chez
les sujets amputés transfémoraux. Plusieurs méthodes ont été décrites dans la littérature
rendant les comparaisons difficiles entre situations et populations. Pour répondre a ces
problématiques, ces deux parametres ont été calculés a plat et en pente pour des sujets
amputés transfémoraux (groupe TF), des sujets contréles (groupe SA), ainsi que pour des
sujets appareillés avec le SPCM (groupe Proto). Le TPP a aussi été calculé en descente
d’escalier pour ces 3 populations. Pour ces deux parameétres, une augmentation est attendue
pour le groupe Proto par rapport au groupe TF. Ces augmentations devraient restituer des
valeurs proches de celles observées dans le groupe SA. Pour le MCG, aucun dispositif a
microprocesseur ne permet actuellement de rétablir la stratégie de descente d’escalier des
sujets non amputés. Ce parameétre a donc été évalué pour les 3 groupes précédemment
évoqués en descente d’escalier. Une diminution de ce parametre est attendue pour le groupe
Proto par rapport au groupe TF pour se rapprocher aussi des valeurs du groupe SA.
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3.2. Matériel et Méthodes

a. Matériel
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Figure 1-28 — Set de marqueurs utilisé pour chaque sujet du protocole APSIC, en rouge les marqueurs anatomiques, en bleu
les marqueurs techniques, en jaune les marqueurs anatomiques utilisés uniquement en statique et reconstruits ensuite.

Un set de 54 marqueurs a été utilisé pour chaque sujet pour reconstruire la cinématique
(Figure 1-28) articulaire et segmentaire du corps a l'aide d’un systéme optoélectronique
(Vicon) échantillonné a 100 Hz en suivant le protocole décrit par Villa (2014). Des acquisitions
indépendantes a plat, en montée et en descente de pente (12 %), et en descente d’escalier
(inclinaison équivalente 31°) ont été conduites a vitesse confortable.

b. Recrutement

Un ensemble de 21 sujets non amputés (groupe SA), 11 sujets amputés au-dessus du
genou équipés de leur appareillage composé d’'un genou a microprocesseur et d’un pied a
restitution d’énergie (groupe TF), et 8 sujets amputés au-dessus du genou équipés du SPCM
(groupe Proto) ont été recrutés. Tous les sujets du groupe Proto n’ont pas réalisé 'ensemble
des situations du protocole. Les situations non réalisées ou les données incomplétes sont
spécifiées dans le Tableau I-6 pour chaque sujet ainsi que leur présence dans chaque groupe
pour chaque parametre. Les caractéristiques physiques et I'appareillage de chaque sujet
peuvent étre retrouvés en annexe (Annexe A).
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Tableau I1-6 — Données des sujets utilisés pour chaque paramétre et chaque groupe (SA= sujets non amputés, TF= sujets
amputés transfémoraux équipés d’un genou a microprocesseur (C-leg™) et d’un pied a restitution d’énergie, Proto= sujets
amputés transfémoraux équipés du SPCM). Les % correspondent a des données incompléte sur la situation correspondante
justifiant d’enlever le sujet pour un groupe. Les v correspondent & la présence du sujet dans le groupe du paramétre
correspondant.

Groupe SA TF Proto
2 ZJdTx>00 ¥ d0wgtaSs>enolaa>oa waoQs2lazE2
2 |33838385Q0E8898532235388¢C|sR8508532288588 002
Z |§323333533553999353 333 EEEeREpEESER2RREOMT
mgmmmgmﬁgw"’mmmﬁmgmmmml-l—ﬁl—l—l—l—l—&l—",_'-&".."&",:
Plat x| x
/1 pente x| x
N pente x x x x| % x| x
N escalier x x| x x x| x x x
TPP VvV ivVIiv|iv v viv v viviviv vVivVIivVIVIVIVv VvV VIVIVIVIVIVIVIVIV
MinTC |V IV VIV VIVIV IV VI VIV VI VIV VIV VIVIVV VIV VIVV v i vVIVIVIVIVIVIV v v
MGC VvV ivVIiv|iv v viviviv viviviv ViVIVIVIVIVIVIVIVIVIVIVIVIVIV v v v v
TPP

Pour le temps de pied a plat, les situations de marche a plat, montée et descente de pente
a 12 % ainsi que descente d’escalier ont été étudiées. 15 sujets non amputés (SA; 2F/13H —
moyenne * écart-type, Age : 42 + 18 ans, Taille: 176 £ 9 cm, Poids: 72 + 15 kg), 10 sujets
amputés transfémoraux (TF; 1 F/9M Age : 41 + 10 ans, Taille : 177 £+ 7 cm, Poids : 78 + 11 kg)
équipés de genoux a microprocesseurs (C-leg™) et de pieds a restitution d’énergie de classe 2
ou 3, ainsi que 6 sujets amputés transfémoraux (Proto ; Age : 41 £ 6 ans, Taille : 175 + 15 cm,
Poids : 74 + 12 kg) équipés du SPCM ont été sélectionnés. Seuls 4 des sujets de ce dernier
groupe ont effectué la descente d’escalier.

MinTC

Pour la distance minimale entre I'avant-pied et le sol, les situations de plat et montée et
descente de pente a 12 % ont été étudiées. 21 sujets non amputés (SA; 5F/16H —
moyenne * écart-type, Age: 40+ 18 ans, Taille: 176 + 9 cm, Poids: 72 + 14 kg), 12 sujets
amputés transfémoraux (TF; 1F/11H, Age : 41 £ 9 ans, Taille : 177 £ 7 cm, Poids : 79 + 11 kg)
équipés de genoux a microprocesseurs (C-leg™) et des pieds a restitution d’énergie de classe
2 ou 3, ainsi que 4 sujets amputés transfémoraux (Proto ; Age : 40 + 8 ans, Taille : 183 + 10 cm,
Poids : 79 £ 6 kg) équipés du SPCM ont été sélectionnés. Pour la descente de pente 12 % seuls
les sujets utilisant une flexion de genou pendant la phase d’appui (utilisation de la résistance
a la flexion en descente de pente) ont été gardés pour I'analyse car l'instant du MinTC est
modifié quand cette stratégie n’est pas utilisée. Ainsi, deux sujets dans le Proto ont été retirés
pour cette situation.

MGC

Pour le moment externe appliqué au niveau du genou controlatéral, seule la descente
d’escalier a été étudiée. 16 sujets non amputés (SA ; 3F/13H — moyenne + écart-type, Age :
41 + 18 ans, Taille: 176 + 9 cm, Poids: 71 + 14 kg), 11 sujets amputés transfémoraux (TF;
1F/10H, Age: 40+9ans, Taille: 177+ 7 cm, Poids: 78 +10kg) équipés de genoux a
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microprocesseurs (C-leg™) et des pieds a restitution d’énergie de classe 2 ou 3, ainsi que 6
sujets amputés transfémoraux (Proto ; Age : 32 + 8 ans, Taille : 185 £ 9 cm, Poids : 94 + 24 kg)
équipés du SPCM ont été sélectionnés.

c. Vitesse de marche

Les parametres fonctionnels étudiés varient avec la vitesse de marche. Celle-ci a été
mesurée pour chaque acquisition. Pour chaque cycle, la vitesse de marche moyenne a été
définie comme la norme du vecteur position du marqueur placé sur le haut du tronc (C7) entre
le début du cycle et la fin du cycle prothétique divisé par le temps de cycle.

d. Méthode de calcul du temps de pied a plat

Sachant que le temps de pied a plat lors de la marche sur sol plat dure de I'appui a I'avant
pied a 12 % jusqu’au décollement du talon a 31 % du cycle de marche en moyenne chez les
sujets non amputés (Figure I-1-29), on peut supposer qu’a la moitié de cet intervalle (a 20 %
du cycle de marche), le pied est toujours stationnaire, pour les populations étudiées. Le TPP a
alors été défini en quantifiant I'intervalle du cycle pendant lequel I'angle du pied dans le plan
sagittal ne varie pas de plus de 1,25° par rapport a son orientation a 20 % du cycle de marche.
La valeur de la variation d’angle nécessaire pour caractériser I'aspect « stationnaire » du pied
a été trouvée par un processus itératif. Celui-ci a consisté a tester la valeur de variation d’angle
nécessaire pour retrouver dans la population non amputé une valeur de TPP en accord avec
les résultats de Perry (Perry 1992). Pour chaque situation et chaque groupe, le temps de pied
a plat moyen a été calculé.

N

40 Temps de

pied a plat
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= 2 du talon
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% cycle de marche

28y N\ N

Figure I-I-29 — Courbe typique de I’évolution de I'angle du pied moyen a plat dans le plan sagittal pour un sujet non amputé,
et instants de début et de fin du temps de pied a plat.
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e. Méthode de calcul de la distance minimale entre I'avant-pied et le
sol

La position du point milieu entre les marqueurs placés sur le premier et le cinquieme
métatarsien a été calculée pour chaque acquisition. La distance entre ce point et sa projection
orthogonale sur le plan des plateformes a été calculée pour quantifier la distance avant pied
sol. Pour s’affranchir de I'effet de positionnement des marqueurs sur la chaussure, la distance
minimum pendant la phase d’appui a été soustraite. Cela permet d’obtenir une distance entre
le marqueur et le sol par rapport a sa position en phase d’appui (Figure 1-30). Son minimum,
le MinTC, a été calculé au cours de la phase oscillante. L'instant du MinTC ainsi que les angles
articulaires de hanche, de genou et de cheville dans le plan sagittal ont aussi été mesurés.
L’ensemble de ces mesures ont été estimées du coté appareillé pour le groupe Proto et TF, et
une moyenne entre les deux cotés a été effectuée pour chaque sujet du groupe SA.

NN
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v
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Figure 1-30 — Courbe typique pour un sujet non amputé représentant la distance entre le milieu des métatarsiens et sa
projection orthogonale sur le sol pendant le cycle de marche et MinTC mesuré pour un cycle de marche

f. Moment intersegmentaire au niveau du genou controlatéral

Un modeéle géométrique a été appliqué a chaque segment du membre inférieur pour
obtenir sa masse et son inertie selon le protocole décrit par Villa (2014). Pour chaque cycle,
détecté a I'aide des plateformes de force, la cinématique des segments du membre inférieur
a été reconstruite, puis le moment intersegmentaire a été calculé par dynamique inverse. Le
second maximum (pendant la seconde moitié de la phase d’appui) de moment de flexion du
genou controlatéral a été extrait (Figure I-31). La moyenne entre chaque sujet a ensuite été
calculée pour chaque groupe. Afin de se comparer a la littérature, I'angle maximal de flexion
du genou controlatéral a aussi été mesuré pour chaque groupe ainsi que la durée de la phase
oscillante.
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Figure 1-31 — Courbe typique d’évolution du moment articulaire de genou au cours de la phase d’appui pendant la descente
d’escalier

3.3.  Résultats

a. Temps de pied a plat

Les TPP en pourcentage du cycle de marche par situation et par groupe sont représentés
dans I'histogramme ci-dessous (Figure 1-32) avec le début et la fin de cette période de TPP
pour chaque groupe et chaque situation (Figure 1-33) a des vitesses de marche rapportées
dans le Tableau I-7. Les valeurs exactes de la Figure I-32 figurent a I'annexe A.b.
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Figure 1-32 — Temps de pied a plat (TPP) moyen du cété appareillé en pourcentage du cycle de marche * 1 écart type pour

chaque situation et pour le groupe de Sujets Non amputés (SA ; N=15), le groupe utilisateur de C-leg™ (TF : N=10) et le groupe
utilisateur du SPCM (Proto ; N=6 sauf en descente d’escalier N=4).
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Figure 1-33 — Début et fin de temps de pied a plat du c6té appareillé dans chaque situation et pour chaque groupe avec les
écarts-types et la valeur moyenne rapportée au-dessus et en dessous des histogrammes

Tableau I-7 — Vitesse de marche moyenne par groupe et par condition de marche

Pente 12 % Escalier
Moyenne (t Ecart type) en m/s Plat
Montée Descente Descente
SA (N=15) 1,40 (£ 0,10) 1,27 (£ 0,16) 1,30 (£ 0,18) 0,65 (£ 0,11)
TF (N=10) 1,25 (£ 0,18) 1,04 (£ 0,14) 1,13 (£ 0,20) 0,53 (+0,11)
Proto (N=6 sauf descente d’escalier N=4) 1,20 (x 0,15) 1,04 (£ 0,14) 0,97 (£ 0,21) 0,42
b. MinTC

L’évolution de la distance relative entre le marqueur de l'avant pied et sa position
minimale en phase d’appui a été calculée pour chaque groupe. L'évolution moyenne et |'écart
type de cette évolution peut étre retrouvé pour chaque groupe lors de la marche a plat Figure
[-34.
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Figure I-34 — Courbe d’évolution de la distance moyenne avant-pied par rapport au sol a plat en fonction du pourcentage du
cycle de marche pour le groupe Non amputé (SA ;N=21), le groupe utilisateur de C-leg™ (TF ;N=12) et le groupe utilisateur du
SPCM (Proto ;N=4) avec corridor a + 1 écart type.
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Figure 1-35 — MinTC moyen du cété appareillé dans les différentes situations pour le groupe Non amputé (SA; N=21), le
groupe utilisateur de C-leg™ (TF ; N=12) et le groupe utilisateur du SPCM (Proto ; N=5 sauf en descente de pente N=2) lors de
la marche en descente de pente a 12%, a plat et en montée de pente a 12% avec les barres d’erreur a * 1 écart type

Le MinTC du c6té appareillé a été calculé pour chaque groupe et chaque situation (Figure
I-35) avec la vitesse de marche moyenne correspondante par groupe et par situation (Tableau
[-8). Les MinTC ne se produisant pas au méme instant pour chaque sujet, le MinTC moyen ne
correspond pas a celui qui apparait sur la courbe moyenne Figure 1-34. Les valeurs exactes de
la Figure I-35 figurent a I'annexe A.b. Des MinTC de 22 £+ 7 mm a plat, 28 £+ 8 mm en descente
de pente a 12 % et 37 £ 9 mm en montée ont été mesurés pour le groupe SA. Pour le groupe
TF, un MinTC de 26 + 7 mm a plat, 29 + 7 mm en descente de pente et 24 + 7 mm en montée
ont été mesurés. Enfin pour le groupe Proto, des MinTC de 51 +9 mm a plat, 41 mm en
descente de pente, et 39 £ 9 mm en montée ont été mesurés. L’'instant en pourcentage de la
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phase oscillante ainsi que les angles dans le plan sagittal de la hanche, du genou et de la
cheville ont aussi été extraits a titre de comparaison entre les groupes ainsi qu’a la littérature

(Figure 1-36).
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Figure |-36 — Instant du MinTC en pourcentage de la phase oscillante (PO) et angles dans le plan sagittal de cheville, genou
et hanche moyen a cet instant du cété appareillé dans les différentes situations pour le groupe de Sujets Non amputés (SA ;
N=21), le groupe utilisateur de C-leg™ (TF; N=12) et le groupe utilisateur du SPCM (Proto ; N=4 sauf en descente de pente
N=2) avec les barres d’erreur a + 1 écart type
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Tableau I-8 — Vitesse de marche pour chaque groupe et chaque condition pour les cycles du cété appareillé

Pente 12 %

Moyenne (+ Ecart type) en m/s Plat
Montée Descente
SA (N=21) 1,40 (+0,12) 1,28 (+0,19) 1,30 (+0,21)
TF (N=12) 1,24 (£ 0,18) 1,04 (+0,14) 1,12 (£ 0,20)
Proto (N=4 sauf en descente de pente N=2) 1,20 (+ 0,16) 1,09 (£ 0,09) 1,04

c. Moment intersegmentaire au niveau du genou controlatéral en
descente d’escalier

Pour chaque groupe, le moment articulaire du genou dans le plan sagittal a été calculé
(Figure 1-37). Des moments maximaux moyens au niveau du genou controlatéral de
1,29 + 0,20 N.m/kg, 2,0 + 0,30 N.m/kg et 1,76 + 0,19 N.m/kg ont été trouvés respectivement
pour le groupe SA, TF et Proto comme rapporté Figure 1-38. Les caractéristiques de la marche
relatives a ces maximums sont rapportées pour chaque groupe dans le Tableau 1-9. Ces
maximums ne se produisant pas au méme instant pour chaque sujet, le maximum moyen du
Tableau I-9 ne correspond pas a celui qui apparait sur la courbe moyenne Figure 1-37.
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Figure I-37 — Courbe d’évolution du moment moyen appliqué au niveau du genou controlatéral et corridor (1 écart type) en
fonction du pourcentage du cycle de marche en descente d’escalier pour les groupes de sujets utilisateurs du C-leg™ (TF ;
N=11), le groupe de sujets utilisateur du SPCM (Proto ; N=6) et le groupe de sujets non amputés (SA ; N=16)
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Tableau 1-9 — Vitesse, flexion maximale de genou controlatéral et durée de phase oscillante controlatérale pour chaque
groupe
Moyenne (+ écart type) SA (N=16) TF (N=11) Proto (N=6)
Vitesse de marche (m/s) 0,60 (+ 0,09) 0,58 (£ 0,11) 0,45 (+0,14)
Flexion maximale de genou controlatéral (°) 94 (£7) 86 (¢ 5) 89 (t 4)

Durée de phase oscillante controlatérale (s) 0,44 (+ 0,04) 0,41 (+0,07) 0,51(+0,12)
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Figure 1-38 — Moment sagittal maximal moyen et écart type dans le genou controlatéral pour le groupe de Sujets Non
amputés (SA ;N=16), le groupe utilisateur de C-leg™ (TF ;N=11) et le groupe utilisateur du SPCM (Proto ; N=6)

3.4. Discussion

a. Temps de pied a plat

Le TPP pour le groupe SA débute a plat a 10,9 £ 1,1 % et se termine 29,2 £ 2,8 % du cycle
de marche, soit une durée de TPP de 18,0 +2,4 % du cycle de marche pour une vitesse
moyenne a plat de 1,40 + 0.10 m/s. Ces résultats sont similaires a ceux rapportés par Liu et al.
avec un TPP comprisentre 12,9+ 1,1 % a 31,6 + 4,4 % pour une vitesse de 1,17 + 0,14 m/s (Liu
etal. 2014b) soit environ 18,67 % du cycle de marche. Ces résultats ont été trouvés par analyse
d’images vidéos a haute fréquence avec des personnes pieds nus et des vitesses de marche
légerement différentes. Ces résultats a plat sont aussi en accord avec Perry qui donne un TPP
proche de 20 % du cycle de marche (Perry 1992).

Pour le groupe SA, le TPP est similaire en descente de pente (17,8 + 3,9 %) par rapportala
marche sur sol plat, commencant et finissant aux mémes instants qu’a plat (10,6 + 1,2 %—
29.4 +4,0%). Celui-ci augmente légerement en montée de pente (21,0 £5,4 %). Cette
augmentation s’accompagne d’'une amplitude de flexion de cheville plus importante dans
cette situation (Lay et al. 2006, MclIntosh et al. 2006, Silder et al. 2012) : le début du TPP se
produit plus t6t dans le cycle (9,9 £1,1 % au lieu de 10,9 £ 1,1 % a plat) et la fin du TPP finit
trés légerement plus tard (30,9 £ 5,3 % au lieu de 29,2 + 2,8 % a plat). En descente d’escalier,
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le sujet non amputé maintient un temps de pied a plat de I'ordre de 27 % (26,7 + 6,2 %) avec
un début de TPP plus précoce (9,3 £ 1,1 %) et une fin beaucoup plus tardive dans le cycle
(40,4 £ 6,3 %). Ce TPP implique une grande mobilité de cheville dans le plan sagittal dans cette
situation.

Pour le groupe TF, on observe un temps de pied a plat plus faible que le groupe SA en
marche sur sol plat (13,4 £ 3,9 %). Ce retard de mise a plat du pied sur le sol est retrouvé dans
toutes les situations (environ 14 % du cycle a plat et en pente au lieu de 11 % pour le groupe
SA). Cette observation est en accord avec celle de Powers et al. (1998) pour les sujets amputés
en dessous du genou. En descente de pente, le décollement du talon est également plus
précoce (24,1 +2,9 % au lieu de 27,9 + 4,2 %). Le TPP diminue a 10,2 % du cycle de marche ce
qui est presque deux fois plus faible que le groupe SA. Le manque de mobilité de cheville
rapporté par Williams et al. (2009) est en accord avec ce résultat puisque la mobilité de
cheville nécessaire est différente de la marche a plat. En montée de pente, le TPP reste
similaire a celui de la marche a plat. En descente d’escalier, a cause de la stratégie de descente
de ce groupe utilisant le nez de la marche, I'avant-pied n’est presque jamais a plat, le TPP
calculé est alors de 4,2 £+ 0,6 %.

Pour les utilisateurs de la prothése de genou-cheville (groupe Proto), le TPP a plat est
similaire a celui du groupe SA (18,3 + 3,7 %), la cheville hydraulique permet de restituer une
mise a plat aussi rapide que les sujets non amputés : le début du TPP (12,4 £ 1,8 %) est plus
proche de celui du groupe SA que du groupe TF. En descente de pente et en descente
d’escalier, 'augmentation de la mobilité de cheville apportée par la synergie genou-cheville
en fin de phase d’appui retarde le décollement par rapport au groupe TF (31,2 +6,0 % en
descente de pente et 28,6 + 3,6 % en descente d’escalier). La synergie restaure un TPP proche
de celuidu groupe SA (19,5 + 4,4 % en descente de pente, 15,2 + 6,9 % en descente d’escalier).
Dans la littérature, il est rapporté qu’une cheville trop raide retarde le début du TPP, ce qui
est considéré comme plus demandeur en terme de contréle musculaire du membre inférieur
(Klute et al. 2004). Lorsque le pied n’est pas a plat sur le sol, la base de support est réduite.
Cette mise a plat du pied sur le sol plus rapide augmente donc la sécurité de I'utilisateur sur
son appui en allongeant la période de temps pendant laquelle le pied est a plat. De méme,
Fradet et al. (2010) ont rapporté un sentiment de sécurité chez les personnes amputées en
dessous du genou utilisateur du Propriofoot™, par I'augmentation de la plantiflexion de
cheville en descente de pente. En montée de pente, on observe une diminution du TPP
(13,2 £ 3,8 %) par rapport au plat du méme ordre de grandeur que le groupe TF. Cette
diminution est cohérente avec I'adaptation plus limitée de la prothése a la montée de pente.
En effet, une augmentation de la dorsiflexion réduirait la restitution d’énergie fournie par la
lame composite avant de la prothése, comme cela a pu étre rapporté par Fradet et al. (2010).
Un compromis est donc a trouver entre adaptation et restitution d’énergie a la fin de la phase
d’appui.
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b. MinTC

Le MinTC calculé a plat pour le groupe SA (22 + 7 mm) a 1,40 £ 0,12 m/s est proche, mais
supérieur a ceux rapportés par Mills & Barrett (2001) (203 mm a 1,41 +0,04 m/s) ou
Moosabhoy & Gard (2006) (195 mm a 1,4 £ 0,15 m/s) avec une méthodologie similaire
(marqueurs placés sur les métatarsiens utilisés). Cette différence avec la littérature peut étre
expliquée par 'emplacement exact du marqueur utilisé pour mesurer le MinTC. En effet, la
position des marqueurs sur les métatarsiens peut étre latérale ou sur le dessus du pied ce qui
peut influencer la mesure et expliquer les différences observées malgré une méthode similaire
utilisée (Mariani et al. 2012). De plus, le MinTC calculé se produit a 57 £ 3 % de la phase
oscillante, soit 4 % plus t6t que ce que rapportent Mills & Barrett (2001) et 6 % plus tard que
Moosabhoy & Gard (2006). Cela explique la diminution de la flexion pour toutes les
articulations observées par rapport Moosabhoy & Gard (2006) et inversement pour Mills &
Barrett (2001). Sapin et al. (2008) ont utilisé le méme point pour mesurer le MinTC et obtient
des écarts type similaires sur les 23 sujets de son groupe de contréle. La distance entre le
marqueur et le sol en phase d’appui n’ayant pas été retirée du MinTC, leurs résultats sur ce
groupe sont supérieurs a ceux de cette étude. Ce MinTC augmente en descente de pente par
rapport au plat (28 £+ 8 mm) ce qui correspond aux résultats rapportés par Khandoker et al.
(2010) malgré des pentes et vitesses de marche plus faibles (~5 % —1,1 m/s). En descente, le
MinTC se produit aussi plus tot a 54+3% du cycle de marche. Mais en montée de pente 12 %,
contrairement aux résultats rapportés par Khandoker et al. (2010), une augmentation du
MinTC est observable (37+ 9 mm). Cette différence peut étre attribuée a la différence de pente
testée. En effet, on peut s’attendre a ce qu’une pente forte (12 % ou 5,7°) demande une
adaptation, la ou une stratégie de marche a plat pourrait fonctionner en marche en pente
faible (3°). De plus, Khandoker et al. (2010) utilisent la distance minimum parmi 3 marqueurs
sur 'avant-pied contrairement a la méthode présentée qui utilise un seul marqueur moyen
entre le 1°" et le 5°™e métatarsien ce qui pourrait aussi expliquer la différence observée. Les
résultats sont plus importants que cette augmentation du MinTC en pente par rapport au plat
pour le groupe SA et s’expliquent par I'augmentation de la dorsiflexion de la cheville (-2 + 3°
vs. 2 £ 3° de plantiflexion a plat) et de la flexion de hanche (42 +5° vs. 30 £ 4° a plat). Ces
résultats sont en accord avec ceux rapporté par Silder et al. (2012) avec une flexion maximale
de hanche de 43 £6° en montée de pente a 10% et 29 +6° a plat. De plus, ces deux
articulations sont les plus influentes devant la flexion de genou sur ce paramétre d’apres le
modele de Moosabhoy & Gard (2006). Le MinTC est détecté un peu plus tard a 59 + 5%. Pour
le groupe TF, on observe aussi un MinTC plus important que ceux rapportés par Rosenblatt et
al. (2014), Johnson et al. (2014), et De Asha & Buckley (2014). Cela peut s’expliquer par
I"utilisation d’un point plus antérieur et plus distal que dans la présente étude pour les deux
derniéres études (point le plus bas et le plus en avant de la chaussure reconstruit) mais aussi
par la différence de population (sujets amputés en dessous du genou dans les 3 études). Pour
les résultats de Sapin et al. (2008), le MinTC plus grand pour le groupe TF que le groupe de
contréle peut étre expliqué a la fois par la vitesse de marche et la différence d’appareillage
(genou non électronique).
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Le MinTC pour le groupe TF est similaire a celui du groupe SA a plat et en descente de
pente. Dans ces deux situations, le MinTC se produit aussi plus té6t que dans le groupe SA
(53+4 aplatet 44 +5 % de la phase oscillante). Le MinTC étant un paramétre fonctionnel de
la marche, certains sujets du groupe TF mettent en place des stratégies de compensation
comme le vaulting, le hip hiking ou encore la circumduction de hanche. Celles-ci permettent
de pallier I'absence de flexion de cheville prothétique a cet instant (2 £ 2° de plantiflexion dans
toutes les situations) et d’avoir un MiInTC suffisant pour le passage du pas prothétique.
Comme précisé précédemment, la perte de mobilité de cette articulation en phase oscillante
a un impact majeur sur ce paramétre (Moosabhoy & Gard 2006). En montée de pente, un
MinTC inférieur a celui du groupe SA est observé. La flexion de genou est généralement plus
faible que chez les sujets non amputés dans ces conditions (Lura et al. 2015), diminuant le
MinTC. En effet, on trouve un angle de flexion de genou en montée de pente de 29 +7° a
I'instant du MinTC et 41 + 7° en descente de pente pour le groupe TF. La flexion de hanche
ainsi que la flexion de genou sont moins importante que le Proto (29 + 10° vs. 37 + 6° pour la
hanche et 29 + 7° vs. 31 + 4° pour le genou). Ces orientations sont défavorables pour obtenir
un MinTC suffisant en sachant qu’aucune adaptation n’est possible au niveau de I'articulation
de cheville. Cela peut expliquer I'augmentation des compensations dans ces situations
(Sawers & Hafner 2013, Starholm et al. 2010, Villa et al. 2015, 2016). Celle-ci ne suffit quand
méme pas a maintenir un MinTC équivalent a celui du groupe SA.

La flexion de genou étant similaire dans toutes les situations entre le groupe Proto et le
groupe TF, le MinTC du groupe Proto est toujours supérieur a celui du groupe TF. Cette
augmentation du MinTC peut étre expliquée par la dorsiflexion de cheville liée a la flexion de
genou qui est permise par le SPCM. Ce MiInTC plus important augmente la sécurité en
permettant d’éviter des trébuchements ou des chutes dans des environnements au terrain
irrégulier (Rosenblatt et al. 2014). Pour cette étude, peu de temps d’adaptation était autorisé
aux utilisateurs du SPCM puisque les acquisitions et I'essayage de la prothése étaient réalisés
dans la méme journée. Sur le long terme, cette augmentation du MinTC devrait permettre
une réduction des compensations pour revenir a des niveaux de MinTC plus proches du
groupe controle a plat et en descente de pente. Le manque de proprioception de personnes
amputées de membre inférieur pourrait aussi limiter cette réduction des compensations, une
rééducation de la marche pourrait alors étre bénéfique. En montée de pente, le MinTC est
restitué par rapport au groupe contréle en augmentant le MinTC de 15 mm en moyenne. Or
la montée de pente est particulierement difficile pour les personnes amputées de membre
inférieur. Les compensations étaient souvent plus prépondérantes dans cette situation qu’a
plat ou en descente de pente (Villa et al. 2016).

c. Moment intersegmentaire au niveau du genou controlatéral en
descente d’escalier

Les résultats de moment maximal de genou (1,29 + 0,20 N.m/kg pour le groupe SA et
2,00 £ 0,30 N.m/kg pour le groupe TF) sont en accord avec ceux rapportés par Lura et al.
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(2017) pour des sujets non amputés (1,1 +0,2 Nm/kg) et pour les utilisateurs du C-leg™
(1,6 £ 0,5 N.m/kg). Cependant, les résultats présentés montrent des valeurs légérement plus
importantes, alors que les dimensions de I'escalier ainsi que les angles de flexion maximale de
genou sont similaires dans les deux études. La vitesse de marche peut influencer le moment,
mais n’a pas été rapportée par Lura et al. (2017). La durée de la phase oscillante par contre a
été rapportée et est un parameétre lié a la vitesse de marche. Celle-ci est plus courte avec
0,44 + 0,04 s dans le groupe SA contre 0,51 £ 0,11 s pour le groupe de contréle de Lura et al.
(2017) ce qui peut expliquer la légére différence observée.

Pour le groupe Proto, on observe une réduction du moment externe exercé sur le genou
controlatéral (1,76 £ 0,19 N.m/kg) ainsi qu’une augmentation de la flexion maximale du genou
controlatéral (89 + 4° par rapport aux 86 + 5° trouvés dans le groupe TF) rapprochant les
valeurs de celles observées dans le groupe SA. Cette normalisation des parametres est due a
la restitution de la stratégie de descente d’escalier des sujets non amputés permise par une
dorsiflexion de cheville plus importante. On observe une vitesse de marche plus faible dans
ce groupe que dans les deux autres. Cette réduction peut s’expliquer par le réglage de la
résistance a la flexion du genou. En effet, cette résistance impose la durée de la phase d’appui
prothétique et donc la durée du cycle de marche dans le cas d’une marche symétrique.

On observe une tendance a la réduction de la charge sur le membre controlatéral par
rapport aux personnes équipées de genoux prothétiques a microprocesseur conventionnels.
La restauration de la stratégie de descente d’escalier des personnes non amputées permet
donc de retrouver un moment appliqué au niveau du genou controlatéral plus proche de celui
des personnes non amputées. Une augmentation du moment exercé au genou controlatéral
est considérée comme étant un facteur favorisant de I'arthrose de genou. Or le risque pour
cette population est bien supérieur a la population non amputée (Struyf et al. 2009). Cette
diminution du moment intersegmentaire exercé sur le genou controlatéral pourrait diminuer
ce risque pour la population des sujets amputés au-dessus du genou équipés du SPCM.

3.5. Synthese des résultats

Cette étude a permis de quantifier plusieurs parametres fonctionnels de la marche pour
évaluer I'apport du SPCM dans les différentes situations de la vie courante par rapport a un
appareillage composé d’'un genou a microprocesseur et d’un pied a restitution d’énergie. En
effet, le SPCM autorise une augmentation de la mobilité de la cheville en phase d’appui ce qui
permet d’apporter de la stabilité a I'utilisateur. Le temps de pied a plat a été choisi pour
quantifier 'apport d’une telle mobilité de cheville a plat, en pente et en descente d’escalier.
Les résultats sur un faible nombre de sujets indiquent que ce parameétre pourrait étre utile
pour montrer I'apport des fonctions de la prothése de genou-cheville pour la locomotion en
situation de vie courante a plus large échelle. En descente d’escalier, I'impact des fonctions
du SPCM a aussi été étudié en quantifiant le moment intersegmentaire au niveau du genou
controlatéral. La mobilité de cheville du SPCM permettant I'utilisation de la pleine marche
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pour descendre, une tendance a la réduction de ce parametre a été observée. Cette réduction
pourrait conduire a une réduction du risque d’arthrose de genou, important dans cette
population. Enfin, en phase oscillante, la synergie entre le genou et la cheville du SPCM permet
une dorsiflexion de cheville en phase oscillante. Pour traduire I'apport d’une telle
fonctionnalité, le minimum toe clearance a été mesuré a plat et en pente. Ce parametre
fonctionnel est représentatif du risque de trébuchement. Une augmentation de ce parametre
a été observée dans toutes les situations, ce qui devrait diminuer le risque de chute. Le temps
d’adaptation accordé étant relativement court (une journée) et le retour proprioceptif faible
pour cette population, les sujets n"ont pas forcément diminués leurs compensations. Cette
augmentation de la distance indique aussi qu’une diminution des compensations est possible
sans augmenter le risque de chute. Une autre étude avec un temps d’adaptation plus long doit
étre réalisée pour vérifier si une diminution des compensations peut étre observé,
particulierement dans les situations contraignantes comme la montée de pente.

Les limites de ces travaux sont essentiellement liées au temps tres court d’adaptation des
utilisateurs, ainsi qu’a la comparaison d’'un groupe de sujet indépendant du groupe
d’utilisateurs du SPCM. Une collecte de données de plus grande ampleur pourrait étre réalisée
en allouant plus de temps a l'utilisateur pour s’adapter aux nouvelles fonctionnalités du SPCM
et en comparant les résultats avec I'appareillage usuel du sujet a ceux obtenus avec le SPCM.
De plus, ces travaux de thése se sont concentrés sur des parameétres de la marche mais la
mobilité de cheville pourrait aussi étre bénéfique pour les transferts assis-debout. Une étude
spécifique pourrait aussi étre mise en place pour évaluer I'apport d’une telle mobilité par
rapport a I'appareillage actuellement disponible.

Cette partie a permis d’évaluer la prothése SPCM dans différentes situations de la vie
courante et en laboratoire. Cependant, cette mesure ne permet pas de connaitre |'utilisation
réelle de I'appareillage en vie réelle. De plus, certaines adaptations pourraient étre améliorées
par une meilleure estimation de I'espace dans lequel la prothése est utilisée. La seconde partie
de ce manuscrit sera focalisée sur la quantification de I'activité des personnes utilisatrices de
SPCM dans leur vie de tous les jours a I'aide des capteurs de la prothése. Les travaux de cette
partie sont destinés a une amélioration de la prochaine version du SPCM.
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Partie Il. Caractérisation de la locomotion et reconnaissance de
situation a partir capteurs embarqués de la prothese genou-
cheville

Quantifier I'activité est utile, dans notre contexte, pour l'industriel afin de connaitre
I"utilisation des différentes fonctions du dispositif mais aussi pour les médecins et 'utilisateur
lui-méme dans le cadre de son suivi (Hafner & Sanders 2014). Ainsi, I'OMS recommande une
activité physique de moyenne intensité d’au moins 30 minutes par jour pour limiter les risques
cardiovasculaires (World Health Organization 2008). Une grande partie des personnes
amputées de membre inférieur ont des comorbidités (diabete, surpoids, maladies
cardiovasculaires) qui peuvent limiter I'activité physique. Pour limiter le risque d’inactivité, le
suivi d’activité pourrait donner des objectifs journaliers a cette population (Briseno & Smith
2014). Dans le cadre de I'appareillage, différentes solutions technologiques ou stratégies sont
proposées aux personnes amputées de membre inférieur pour se déplacer de maniére
esthétique, efficace et avec le moins d’impact possible pour les articulations subsistantes.
Actuellement, en clinique, I'activité physique est quantifiée de maniere indirecte par des
guestionnaires (Heinemann et al. 2014). L’équipe médicale peut aussi évaluer I'activité lors
des entretiens avec le patient, ou en lui demandant de tenir un journal d’activité listant la
durée et le type d’activités réalisées tous les jours. Cependant, ces différentes méthodes sont
peu objectives ou peu précises (Stepien et al. 2007). On peut aussi vérifier la capacité de
I'utilisateur a réaliser certains mouvements lors des tests fonctionnels (test de 6 minutes, Time
up and Go test). Mais seule la rapidité d’exécution est prise en compte sans tenir compte des
compensations réalisées. Enfin, I’évaluation de la locomotion en laboratoire dans des
situations d’escalier ou de pente permet de quantifier la marche ainsi que les difficultés
rencontrées. La reproduction des différentes situations en laboratoire peut étre complexe
d’un point de vue technique puisqu’elle impose un volume de mesure important (par
exemple, hauteur de la salle pour l'escalier) ce qui limite le nombre de situations
reproductibles. De plus, la marche en laboratoire souffre de I'effet Hawthorne traduisant la
modification, de maniére consciente ou non, de la marche du sujet lorsqu’il est observé ce qui
signifie que la marche en laboratoire n’est pas celle de sa vie courante (Malchow & Fiedler
2016).

Au cours des derniéres décennies, I'électronique a connu beaucoup d’évolutions avec
I’émergence de capteurs plus petits et moins coliteux. Ces capteurs offrent 'opportunité
d’étre embarqués dans des systémes peu encombrants et utilisés tous les jours, par exemple
les smartphones integrent de plus en plus de capteurs (GPS, accéléromeétre, gyroscope,
photodétecteur...). De méme, les prothéses a microprocesseur utilisent des capteurs inertiels,
d’effort, de moment ou encore d’angle. Ces systemes embarqués pourraient étre utilisés pour
estimer plus objectivement I'activité du sujet et offrir ainsi I'occasion d’étudier la marche a
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I’extérieur des laboratoires. Cette quantification est intéressante pour le dimensionnement
du SPCM, pour connaitre I'utilisation réelle de ses différentes fonctionnalités ou encore pour
affiner son adaptation a I’environnement

Dans le chapitre 1, I’état de I'art de la quantification de I'activité a I'aide de ces capteurs
embarqués sera établi afin d’extraire les problématiques liées a cette mesure. Le chapitre 2
décrira les travaux personnels réalisés pour quantifier I'activité des sujets équipés du SPCM a
I'aide des capteurs embarqués dans cette prothéese.
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Chapitre 1. Etat de I'art de la quantification de I'activité et la
reconnaissance de situations de locomotion en embarqué

La quantification de I'activité a partir de capteurs embarqués s’appuie sur deux techniques
d’extraction d’informations a partir des signaux des capteurs : la quantification de parametres
de marche grace a des modéles biomécaniques et la reconnaissance d’activité par des
méthodes de classification. Les signaux des capteurs embarqués sont généralement plus
bruités et leurs mesures moins précises que celles issues de I'analyse du mouvement en
laboratoire, mais de nombreuses méthodes ont été développées pour en extraire des
informations pertinentes. Ces informations peuvent étre synthétisées en parametres comme
la vitesse de marche, 'orientation d’'un segment ou encore le nombre de pas. Cependant, ces
paramétres sont plus utiles quand ils sont confrontés avec le contexte ou I'environnement
rencontré par le sujet. En effet, un méme nombre de pas en escalier ou a plat n’ont pas la
méme importance en terme de dépense physique ou d’activité (Kaufman et al. 2008).

Dans la littérature, un certain nombre d’auteurs se sont intéressés a la quantification de
I'activité en milieu naturel que ce soit pour les sujets non amputés ou pour les sujets amputés
de membre inférieur. Les études seront présentées dans les deux paragraphes suivants en
fonction de leurs objectifs : le premier paragraphe portera sur I'estimation de paramétres
caractéristiques de la marche ou de la posture lorsque le sujet est immobile, le deuxiéme
paragraphe synthétisera les études utilisant ces capteurs pour reconnaitre le type d’activité
(par exemple : marcher, courir ...) ou les situations de locomotion rencontrées (par exemple :
marche en pente, marche en escalier...).

1.1. Estimation a partir de capteurs embarqués de
parametres caractéristiques de I'activité

Différents capteurs peuvent étre utilisés « en embarqué » pour mesurer l'activité a
I’extérieur du laboratoire. Les podomeétres sont parmi les capteurs les plus simples utilisés.
Plus récemment, les centrales inertielles (IMU) sont devenues accessibles pour la mesure
embarquée. Ces IMU sont composées d’au moins un accélérométre et un gyroscope. Le
magnétometre n’est pas un capteur inertiel, mais il peut étre combiné avec un capteur
inertiel. La littérature montre que les IMU sont réguliéerement utilisées pour estimer des
parameétres qui caractérisent I'activité. Dans le cadre de I'instrumentation des prothéses, des
capteurs angulaires ou d’effort et de moment peuvent aussi étre utilisés pour la mesure
embarquée. L'activité d’une personne est composée de phases dynamiques comme la marche
et de phases statiques (assise, debout, couché). Nous verrons dans un premier temps
I’estimation des parametres spatiotemporaux de la locomotion a partir de ces capteurs. Dans
un second temps, nous verrons les méthodes pour estimer les positions statiques lors des
périodes d’inactivité en embarqué.

73



) . Partie I1.1.1 - Estimation a partir de capteurs embarqués de parameétres
Boris Dauriac . e e s
caractéristiques de l'activité

a. Quantification en embarqué des parametres spatiotemporaux de
la locomotion

Les parametres fonctionnels de la marche les plus simples a déterminer sont les
parameétres spatiotemporaux. Parmi ceux-ci, le nombre de pas est quantifiable par des
podometres depuis les années 60 (Tudor-Locke et al. 2008). Depuis, leur prix et leur fiabilité
se sont améliorés, les standards de I'industrie japonaise imposent par exemple une précision
inférieure a 3 % a une vitesse de marche normale (1,3 m/s) pour ces appareils (Tudor-Locke
et al. 2008). Cette précision reste cependant trés variable en fonction de I'appareil et de la
vitesse. Par exemple 0.2 % d’erreur a 3.5 km/h pour Garmin Vivofit 2™ et 27 % d’erreur a
2 km/h avec le FitBit Charge HR™ (Leth et al. 2017). Le principe de détection est généralement
basé sur le dépassement d’un seuil d’accélération. Deux technologies peuvent étre
distinguées : les podometres mécaniques détectant le décollement d’une bille d’une paroi ou
les podomeétres électroniques utilisant un accéléromeétre. La seconde technologie a
actuellement supplanté la premiére grace a la diminution de son co(t et sa miniaturisation.
Le placement du podomeétre sur le corps a une influence sur la précision puisque les
accélérations détectables sont plus ou moins fortes (Morrow et al. 2014, Stanton et al. 2016).
Sur les membres inférieurs, plus le podometre est distal plus les accélérations sont
importantes (Morrow et al. 2014) et donc les pas facilement détectables. Cela explique aussi
la dégradation des performances de ces systémes en dessous de 0,9 m/s (Crouter et al. 2003,
Fortune et al. 2014). Cependant, le placement sur un membre inférieur ne permet pas
d’obtenir le nombre de pas effectués par les deux membres inférieurs. Alors qu’un podomeétre
a la ceinture peut étre utilisé pour compter les pas effectués par les deux membres inférieurs.
Pour les podomeétres électroniques, le seuil de détection des accéléromeétres peut étre réglé
pour une meilleure détection en fonction du placement de I'appareil sur le corps. De plus, si
celui-ci est multiaxial, la détection sera moins sensible a I'orientation de I'appareil.

Plus récemment, des podomeétres proposent une estimation de la cadence de marche (pas
par minutes). La cadence est utilisée pour I’estimation de niveaux d’activité ou pour prédire
un équivalent métabolique (METs) a partir des données de I'accéléromeétre (Freedson et al.
2011, Tudor-Locke & Rowe 2012). Ces systemes peuvent aussi étre utilisés pour calculer, par
corrélation avec la cadence, la masse, la stature de la personne, une estimation de calories
dépensées ou de METs (Price et al. 2016). Elles dépendent cependant de la population et ne
sont pas validées pour une population de personnes amputées de membre inférieur.

La littérature rapporte une multitude de dispositifs accélérométriques permettant
I'estimation de parametres spatiotemporaux tels que la longueur de pas, la cadence...
(Godfrey et al. 2008). Ces systemes sont généralement validés avec des sujets non amputés
(Donath et al. 2016a,b ; Fortune et al. 2014, Grant et al. 2008, Huang et al. 2016, Leth et al.
2017, Stanton et al. 2016, Tudor-Locke & Rowe 2012) tandis que la population de personnes
amputées de membre inférieur nécessite une évaluation particuliere, leur vitesse de marche
moyenne étant inférieure a la vitesse de marche chez les sujets non amputés (Waters &
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Mulroy 1999). Il existe actuellement plusieurs systémes évalués pour cette population
(Briseno & Smith 2014, Houdijk et al. 2008) dont les systémes:

- Stepwatch™ (Coleman et al. 1999, Ramstrand & Nilsson 2007)
- Ossur Patient Activity Monitor (PAM)™ (Bussmann et al. 2004, Dudek et al. 2008,
Ramstrand & Nilsson 2007)

La Stepwatch™ (aussi connu sous le nom de Step Activity
Monitor™ — SAM) est un dispositif contenant un accélérometre se
plagant a la cheville (Figure 1I-1). A partir des signaux d’accélération,
un algorithme propriétaire compte le nombre de pas et la cadence,
indique le niveau d’activité (faible, moyen ou haut), la durée de
chaque séquence et le nombre de pas correspondant a celles-ci.
(Ramstrand & Nilsson 2007)

Figure 1I-1 — Stepwatch™
(Orthocare Innovation) Le PAM™ est un systéme s’attachant au-dessus de la cheville
contenant 2 accéléromeétres (3 axes mesurés) comptant le nombre de
pas, et estimant la longueur du pas moyen, la distance parcourue, la
vitesse de marche moyenne et maximale (Bussmann et al. 2004 -
Figure 1l-2). La cadence de marche du sujet est estimée par le nombre
de pas détectés par minute. La longueur de pas est ensuite estimée

par double intégration de I'accélération horizontale entre chaque pas

détecté. Enfin, le temps écoulé entre deux pas et cette distance sont

Figure II-2 — PAM™ (Ossur)

utilisés pour déterminer la vitesse moyenne pour chaque pas.

Ces capteurs ont été utilisés pour évaluer I'activité en vie réelle de sujets amputés de
membre inférieur par rapport a leur étiologie (Stepwatch: Carmona et al. 2007) ou encore
pour comparer I'impact de I'appareillage sur I’activité quotidienne (Stepwatch™: Gailey et al.
2012, Hafner & Askew 2015, Hafner et al. 2007, Klute et al. 2006). Les résultats d’activité ont
été comparés au niveau d’activité fonctionnelle déterminée par I’échelle Medicare Functional
Classification Level aussi appelée K-level (Stepwatch™: Halsne et al. 2013, Hordacre et al.
2014 ; FitBit™ : Albert et al. 2014 ; Smartphone : Albert et al. 2013). En fonction du niveau du
sujet sur cette échelle, un appareillage adéquat a son activité est défini (Dudek et al. 2008).

Houdijk et al. (2008) ont aussi décrit un modéle cinématique permettant d’estimer la
longueur de pas a I'aide d’un accélérométre (DynaPort MiniMod™) au niveau du bas du dos.
Un modeéle de pendule inverse (Figure 1I-3) est utilisé dans cette étude. Le déplacement
vertical du centre de gravité est estimé par une double intégration de 'accélération verticale
mesurée par I'accéléromeétre. Connaissant la longueur de la jambe, il est alors possible de
calculer la longueur du pas. La précision de ce modele a été évaluée avec 14 sujets amputés
de membre inférieur (différents type d’amputation).
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Figure 1I-3 — Modéle permettant d'estimer la longueur de pas a partir du déplacement du centre de gravité, inspiré de Houdijk
etal. (2008)

Différents auteurs se sont également intéressés a détecter les différents instants de la
marche pour par exemple détecter la phase d’appui et la phase oscillante. Rueterbories et al.
(2010) ont fait une revue de la littérature des différents capteurs utilisables pour détecter ces
événements du cycle de marche en appareillant le membre inférieur. On peut noter 3
méthodes pour détecter la phase d’appui et la phase oscillante.

La premiére consiste a utiliser des semelles de pression ou des capteurs d’effort sous les
pieds pour distinguer la phase d’appui de la phase oscillante. Fonction de la position du centre
de pression ou de I'activation de certains capteurs d’effort, il est méme possible de déterminer
différents événements de la phase d’appui. Ces instants sont par exemple I'appui talon, I'appui
avant pied, le décollement du talon et la fin de la phase d’appui chez le sujet non amputé (Crea
et al. 2014, Das & Kumar 2015).

La seconde méthode consiste a utiliser une centrale inertielle (IMU). En fonction de
I’emplacement de la centrale inertielle, I'algorithme change. Une méthode de détection de la
phase d’appui a été proposée pour le Physilog lorsqu’il est placé sur le pied ou sur le tibia et
validée a l'aide de semelles de pression ou de FSR (Aminian et al. 2002, Mariani et al. 2013).
D’autres solutions ont été par ailleurs décrites pour des centrales placées sur le tibia, leur
robustesse ayant été testée a différentes vitesses de marche (Allseits et al. 2017), en pente
(Catalfamo et al. 2010), en escalier (Zhou et al. 2016) et pour différentes pathologies des
membres inférieurs (Gouwanda & Gopalai 2015). Chez les sujets amputés de membre
inférieur, plusieurs méthodes ont aussi été décrites. Magbool et al. (2016) ont par exemple
utilisé un gyroscope placé sur le tibia et ont validé la méthode pour détecter le début et la fin
de la phase d’appui et le milieu de la phase oscillante a plat et en pente. Les IMU peuvent aussi
étre utilisées pour estimer des distances et des angles. L’orientation d’une IMU placée sur le
pied ainsi que son déplacement peuvent permettre de remonter a des informations sur la
marche. Par exemple, une estimation de la distance entre le pied et le sol a déja été proposée
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ce qui peut donner des informations qualitatives sur le risque de chute des personnes (Dadashi
et al. 2013, Mariani et al. 2012).

La derniére méthode concerne les prothéses a microprocesseur. Une détection robuste
d’évenements du cycle de marche est indispensable pour un controle fin du comportement
de la prothese dans les différentes situations de la vie courante. En effet, comme vu
précédemment, les machines d’états intégrées aux protheses a microprocesseur permettent
de détecter certains évenements du cycle de marche a l'aide de capteurs inertiels, de
moment, de force, ou encore d’angle (Partie I.2.1.b, p. 20).

b. Classification des positions statiques du corps a 'aide de systemes
embarqués

Les accélérometres 3D mesurent I’'ensemble des composantes de I'accélération vectorielle
du point du solide sur lequel ils sont placés (Lowe & Olaighin 2014). L’accélérométre peut &tre
utilisé pour différencier les phases statiques des phases dynamiques par un simple seuil. Cette
accélération comprend celle du champ gravitationnel. En statique, I'accélérometre peut donc
étre orienté par rapport a la gravité. Lorsqu’ils sont placés sur le torse, ils ne permettent pas
de distinguer une position assise d’une position debout lors des périodes d’inactivité.
L'orientation du capteur, fonction de son emplacement, peut donc aider a distinguer ces
positions. L'information d’une ou plusieurs centrales inertielles peut, par exemple, étre
utilisée pour différencier des activités statiques (assis, debout, couché). Par exemple, la
distinction entre la position assise et debout ne peut se faire que par une connaissance de
I'orientation dans le plan sagittal de la cuisse (Figure 1I-4).
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(a) Assis (b) Debout (c) Couché

Figure lI-4 — Détections des positions assis, debout et couché a I'aide de deux accélérometres uni axial placé sur la cuisse et le
tronc (issus de Lowe & Olaighin 2014)

Il existe trés peu de systemes commerciaux permettant la détection de phases statiques
(Physilog™, ActiGraph™, ActivPAL™). De plus, les algorithmes de détections sont propriétaires
et ne sont donc pas toujours décrits dans la littérature.
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Plusieurs auteurs se sont intéressés a la différenciation des phases statiques (assis,
debout; Tableau Il-1) chez des sujets non amputés (Karantonis et al. 2006, Lockhart et al. 2013)
ainsi que pour d’autres pathologies (Salarian et al. 2007) ou encore des sujets amputés de
membre inférieur (Redfield et al. 2013) a des fins de recherche. Ce dernier a aussi cherché a
évaluer le temps de port total de la prothése. Pour une application clinique, I’ActivPAL™ placé
sur la cuisse a été validé pour mesurer les périodes de temps de marche, en positions statiques
debout et assise (Grant et al. 2006). Ces postures ne sont pas spécifiques aux personnes
amputées de membre inférieur, une évaluation spécifique n’est donc pas nécessaire pour ce
type de détection. Cependant, on peut noter I’évaluation de I’Activity Monitor™ (aujourd’hui
VitaMove™) réalisée sur 4 personnes amputées en dessous du genou pour distinguer les
positions statiques (Bussmann et al. 1998). Tang et al. ont aussi utilisé I’ActivPAL™ pour
enregistrer le nombre de pas ainsi que les périodes d’inactivités et de port de la protheése, via
un capteur de pression dans I'emboiture (Tang et al. 2012).

Tableau II-1 — Revue de la littérature sur I'utilisation des centrales inertielles pour détecter des positions statiques. (SA= Sujets
non amputés, TT= Sujets amputés en dessous du genou, MP=Sujets avec une maladie de Parkinson)

Nombre Placement des P , . Précision
Al T E
uteur de sujets ype de capteur capteurs tats détectés (%)
Bussmann 4TT Accélérométre 1D . . .
et al. 1998 4SA (VitaMove) Tronc+ Cuisses | Mouvement/assis/debout/couché x3 90
Grant et al. Accéléromeétre 1D . .
2006 10 SA (ActivPAL) Cuisse Marche/debout/assis 95,9
Karantonis " N . 12 activités dont 7 positionnelles
A Accél D
et al. 2006 65 ceelérometre 3 Ceinture statiques, marche, chute 208
Salarian et 10 MP Accélérometre 2D+ ’ . 87,0
al. 2007 Gyroscope 1D Jambe+ Tronc Marche/couché/debout/assis
’ 55A (Datalogger :Physilog™) 36,9
. . 13 (RMSE
Tang et al. 8 TT Capteur de pression Pression dans Port de la Sf” le
2012 (Datalogger :activPAL™) I'emboiture prothése/statique/dynamique temps)
Lockhart et Accélérometre 3D+
al. 2013 5SA Gyroscope 3D Tronc Mouvement/assis ou debout/couché 95,5
’ (TEMPO™)
Redfield et 10TT Accélérométre 3D Tibia + cuisse Mouvement/assis/debout/port de 96.6
al. 2013 (Actigraph™) coté appareillé prothése !

L'ensemble de ces classifications sont relativement facile a réaliser pour les phases
statiques. Cependant trouver les parameétres les plus significatifs pour différencier les
situations de marche est beaucoup plus difficile. Différentes méthodes statistiques existent
pour différencier des classes et peuvent étre appliquées a la locomotion.

1.2. Estimation des situations de locomotion
rencontrées

a. Introduction

Nous avons vu que des capteurs pouvaient étre utilisés pour quantifier 'activité de la
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personne appareillée grace a I'estimation de paramétres caractéristiques de la marche ou de
I’environnement. Ces capteurs peuvent aussi étre utilisés pour différencier parmi les activités
de marche celles correspondant a la marche a plat, en pente ou en escalier. Cette classification
peut étre réalisée avec deux objectifs : la quantification d’activité ou le contréle de dispositif
prothétique. De nombreux auteurs se sont intéressés a |'utilisation du machine learning ou
apprentissage automatique pour reconnaitre ces différentes situations de locomotion ou
classes. Cette reconnaissance de situations peut étre aussi appelée classification. La
classification est un ensemble d’algorithmes permettant de modéliser quelques éléments
discrets ou classes alors que la régression permet de modéliser des événements continus.
L'apprentissage automatique par classification permet d’établir un modele destiné a la
prédiction ou I'estimation de plusieurs classes, ou situations de locomotion dans notre cas, a
partir de données issues de capteurs. On distingue I'apprentissage automatique supervisé ou
non supervisé. L'apprentissage non supervisé va permettre de déterminer des groupes sans
supervision (c’est-a-dire sans données de référence) parmi les différents signaux des capteurs.
Par opposition, I'apprentissage supervisé va utiliser des données connues associant des
signaux de capteurs avec la situation correspondante pour construire un modeéle qui prédira
ou estimera les situations a partir de ces signaux de capteurs.

Nous allons nous intéresser a la classification supervisée de situations de la locomotion
par des méthodes d’apprentissage automatique. Cette revue de littérature se limitera aux
études utilisant au moins un capteur embarqué sur le membre inférieur jusqu’au bas du dos
pour reconnaitre au moins 2 situations de locomotion (plat, montée et descente de pente,
montée et descente d’escalier, course a pied). Elle s’intéressera aux études sur la population
des personnes amputées de membre inférieur et non amputés. Dans ce cadre, la
reconnaissance de situation est limitée par le nombre de capteurs avec lesquels les sujets
peuvent étre équipés, la batterie, le stockage des données, et 'encombrement de I'ensemble.

Deux équipes ont particulierement contribués a la reconnaissance de situations chez les
personnes amputées au-dessus du genou. La premiére, du Rehabilitation Institute of Chicago
(RIC), travaille sur une prothése active de genou-cheville développée par la Vanderbilt
University (Sup et al. 2009). Celle-ci nécessite plusieurs heures de marche (2 a 5 h) pour régler
le comportement de la prothése (Simon et al. 2014). La seconde, a I'University of Rhode Island
(URI), dans un premier temps a travaillé avec un genou hydraulique (Zhang et al. 2011c) puis,
plus récemment, sur une prothése active de genou (Liu et al. 2014a). Ces deux équipes
utilisent des capteurs embarqués dans la prothése, mais surtout des électrodes EMG afin de
donner un controle plus volontaire de la prothese a I'utilisateur pour reconnaitre 5 situations
(plat, montée/descente de pente, montée/descente d’escalier). Dans le cadre du contrdle de
prothése, d’autres contraintes doivent étre prises en compte comme le délai de prédiction, la
puissance de calcul.
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b. Acquisition et construction d’un modéle de reconnaissance de
situation

Pour faire de la reconnaissance de situations, quel que soit I'objectif, une méthodologie
doit étre suivie. Tout d’abord, il est nécessaire de choisir les capteurs utilisés ainsi que les
caractéristiques extraites du signal aussi appelées descripteurs. Ensuite, ces descripteurs ainsi
que les classes correspondantes alimenteront un algorithme de classification et permettront
de définir un modeéle de prédiction. Enfin, la complexité du modéle doit étre validée et le
modele final construit évalué. L'ensemble des caractéristiques des études de cette revue de
la littérature peuvent étre trouvées pour les sujets amputés de membre inférieur dans le
Tableau 1I-2 et pour les sujets non-amputés dans le Tableau II-3. Les études de I'équipe URI
sont mises en évidence en orange et celle du RIC en bleu.

Acquisition des données et labellisation des signaux

Pour construire un modele de prédiction de la situation de locomotion, les signaux de
différents capteurs sont enregistrés dans les différentes situations que I'on cherche a
identifier. Le signal doit ensuite étre annoté de fagcon a associer a chaque classe les signaux
des capteurs correspondants. Dans la littérature, différentes méthodes sont proposées.

Une vidéo et un parcours sont régulierement utilisés pour recueillir I'ensemble de ces
informations dans les différentes situations. Cette technique est généralement utilisée en
laboratoire, par exemple par I’équipe du RIC (Spanias et al. 2014, Young & Hargrove 2016,
Young et al. 2014b), mais aussi par d’autres auteurs (Yuan et al. 2015). La labellisation se fait
cycle par cycle a I'aide de la vidéo. Le passage d’une situation a l'autre a été défini de
différentes maniéres en fonction des équipes, mais un instant critique est toujours défini
comme |'appui talon ou la fin de la phase d’appui. Pour le RIC par exemple, le changement de
situation se fait toujours a I'appui talon sauf en montée d’escalier ou la transition s’effectue a
la fin de la phase d’appui (Young & Hargrove 2016). Au contraire, I'’équipe de I'URI définit la
transition vers la montée de pente et d’escalier a la fin de la phase d’appui pour modifier la
flexion de genou en phase oscillante. Pour toutes les autres transitions, elle doit s’effectuer a
I"appui talon (Huang et al. 2011). Pour ces deux équipes, tous les cycles composés d’une
transition sont étudiés a part pour observer les performances de I'algorithme dans ces
transitions.

Il est parfois difficile d’obtenir un grand nombre de cycles pour certaines situations
(escalier) notamment du fait de la fatigabilité des sujets et du volume des salles permettant
de reproduire en environnement controlé plusieurs situations (hauteur sous plafond pour
I’escalier, longueur de la pente par rapport a la salle, ...). Pour pallier cela, I'équipe de I'URI a
choisi de faire des répétitions de situations pures, ou de transitions entre deux situations pour
augmenter le nombre de cycles (Du et al. 2012, Zhang & Huang 2013, Zhang et al. 2011a),
technique qui a aussi été utilisée par d’autres auteurs (Farrell & Herr 2011, Miller et al. 2013).

Cette observation directe est coliteuse en temps et laborieuse sur un grand nombre de
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sujets (Bao & Intille 2004). De plus, cela limite I'analyse des performances de I'algorithme
notamment pour évaluer son comportement pendant les transitions entre ces différentes
situations. Zhang et al. (2011a) du URI ont donc mis en place un parcours uniqguement pour
tester le modele une fois entrainé sur des situations pures.

Une autre solution pour récupérer un volume de données important sur des longues
périodes de temps est de demander au sujet d’annoter les activités lui-méme sur un journal.
Cette méthode présente |'avantage de limiter le post-traitement, mais augmente le risque
d’erreurs d’annotation ce qui peut poser des problémes dans le cas d’utilisation d’algorithmes
sensibles aux labellisations erronées. Cependant, les données acquises de cette maniére
présenteront plus de variabilité qu’en laboratoire (Bao & Intille 2004), et seront par
conséquent plus proches de celles observables en vie réelle.

Enfin la derniére solution est d’établir un modeéle par renforcement. Pour cela on utilise
un modele d’estimation de la situation, a posteriori, et un modéle de prédiction de la situation,
a priori. Les réponses des modeles vont étre comparées, si les deux modeles donnent une
estimation différente, alors I'exemple sera ajouté a l'apprentissage pour réentrainer le
modele a priori a partir de I'estimation du modeéle a posteriori. Le RIC a rapporté avoir
implémenté un tel modele pour le contréle de la prothése de la Vanderbilt University (Spanias
et al. 2017). Cette méthode concerne encore un autre champ d’application de I'apprentissage
automatique (apprentissage par renforcement) et ne sera pas traité dans cette revue de la
littérature.

Capteurs et extraction de descripteurs

Différents capteurs peuvent étre utilisés pour reconnaitre les situations de locomotion. En
fonction des études, les capteurs utilisés sont différents suivant si elles portent sur les sujets
amputés de membre inférieur (Tableau 1I-2, p. 84) ou les sujets non-amputés (Tableau II-3, p.
85). Pour ces deux populations, les centrales inertielles sont régulierement utilisées. On peut
dénombrer 3 revues de littérature sur leur utilisation pour les sujets non amputés (Preece et
al. 2009b, Sprager & Juric 2015, Yang & Hsu 2010).

On peut aussi noter I'utilisation de semelles de pression ou de capteurs d’effort sous les
pieds par quelques auteurs (Chen et al. 2015, Mazumder et al. 2016, Moufawad el Achkar et
al. 2016, Sugimoto et al. 2010) toujours pour le sujet non amputé.

Les contraintes sur les capteurs utilisables ainsi que leur placement ne sont pas les mémes
pour la population amputée de membre inférieur. En effet, la prothése peut étre
instrumentée de différents capteurs. Par exemple, la prothése développée par I’'URI est munie
de capteurs de force pour obtenir les efforts (Zhang et al. 2011c) alors que la protheése de la
Vanderbilt University ne mesure que les moments aux articulations (Lawson et al. 2013). Des
électrodes EMG ont aussi été placées dans I'emboiture par ces deux équipes avec pour idée
de donner un controle volontaire de la prothése a l'utilisateur. Les signaux EMG sont
cependant extrémement bruités et varient dans le temps a cause des changements de
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conductance de la peau provoquée par la transpiration, les déplacements du capteur sur la
peau ou encore de la fatigue musculaire (Liu et al. 2017, Young et al. 2014a).

Les algorithmes d’apprentissage automatique supervisés n’utilisent pas directement les
signaux des capteurs, il faut extraire des caractéristiques du signal aussi appelées descripteurs.
Pour les extraire, il faut définir une fenétre temporelle. Celle-ci peut étre d’une durée fixe et
glissante avec plus ou moins de recouvrement (Bao & Intille 2004, Preece et al. 20093, Ravi et
al. 2005, Zhang et al. 2011a). Si certains éveénements temporaux sont détectables, on peut
définir une fenétre fixe avant ou apres cet évenement (Farrell & Herr 2011, Miller et al. 2013,
Spanias et al. 2014, Young & Hargrove 2016, Young et al. 2014b). Enfin, si le cycle de marche
est détecté, il est possible de le définir comme fenétre avec une durée correspondant a celle
du cycle ou une phase du cycle de marche (Chen et al. 2015, Khusainov et al. 2013, Trung et
al. 2012).

La durée de la fenétre peut avoir des conséquences sur la qualité de la classification ainsi
que la rapidité de la prédiction (Banos et al. 2014, Varol et al. 2010, Young et al. 2014c). Elle
va dépendre de la durée de I'activité a reconnaitre et de I'emplacement des capteurs (Banos
etal 2014).

Dans les études portant sur les personnes non amputées, pour détecter des activités de
marche, des fenétres fixes de 0,5 a 2 secondes avec 50 % de recouvrement sont préférées
lorsque les capteurs sont placés sur les membres inférieurs (Banos et al. 2014, Bao & Intille
2004; Tableau II-3, p. 85). Dans les études portant sur les personnes amputées de membre
inférieur, on trouve plutot des fenétres trés courtes de 150 a 400 ms (Varol et al. 2010;
Tableau -2, p. 84).

En effet, dans le contexte de contrdle de prothése, la prédiction de la situation doit étre
réalisée avant un instant critique pour que le comportement de la prothése soit adapté a
temps. De plus, a I'exception de quelques auteurs (Mariani 2012, Redfield et al. 2013, Yuan et
al. 2015, Zhang et al. 2011b), tous utilisent des électrodes EMG, ce qui limite la durée minimale
de la fenétre. Il est rapporté dans la littérature que 200 ms sont nécessaires pour que le signal
soit quasi-stationnaire (Farrell & Herr 2011), justifiant 'ordre de grandeur des fenétres
utilisées. Ces fenétres étant tres courtes, plusieurs prédictions de la situation peuvent étre
faites pendant le cycle. Récemment, I'équipe du RIC semble étre passée a 2 fenétres (avant le
début et la fin de la phase d’appui) de 300 ms (Spanias et al. 2014, Young & Hargrove 2016,
Young et al. 2014b).
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[ Techniques de pré traitement j

Domaine discret

Domaine temporel [Domaine Fréquentiel

Fonctions Autres Transformée Transformée Similitudes
mathématiques/statistiques fonctions en ondelettes de Fourier

Moyenne, mediane Différence Somme des coefficients Composante continue Dynamic Time Warping
Variance, écart-type Passage d'un seuil Somme des coefficients

Min, Max, Amplitude Nombre de passage dzéro Fréguencefondamentale

Intégration Energie, Entropie

Figure II-5 — Différentes méthodes d’extraction de descripteurs adaptées de Figo et al. 2010

Les différents descripteurs que I'on peut extraire du signal accélérométrique peuvent étre
classés tels que rapporté dans la Figure II-5 par Figo et al. (2010). L’ensemble de ces techniques
peut étre réutilisé pour d’autres capteurs. En fonction de la complexité du signal et de
I’application, certains descripteurs seront préférés a d’autres.

On peut donc identifier les descripteurs temporaux issus de statistique (moyenne, écart
type) ou de points d’intéréts du signal sur la fenétre (maxima). Ces descripteurs sont beaucoup
utilisés dans la littérature pour leur simplicité de calcul et de compréhension.

Pour les signaux avec des composantes hautes fréquences, tels que les signaux EMG ou
accélérométriques, il est difficile d’identifier les extrema. Ainsi, le nombre de passages au-
dessus ou en dessous de zéro, le nombre de changements de pente du signal, la valeur absolue
moyenne et la longueur d’onde peuvent exprimer une forme de complexité du signal.

L'estimation en embarqué de la situation est soumise a certaines limites en terme de
puissance de calcul. Dans le cadre du controle de prothése, cette limite est encore plus
restrictive puisque la prédiction doit étre faite a temps pour que le comportement de Ia
prothése soit adapté. Or, certains descripteurs requierent plus de puissance de calcul que
d’autres pour étre calculés (Preece et al. 2009b), comme ceux du domaine fréquentiel tel que
les décompositions en séries de Fourier ou en ondelettes (Karantonis et al. 2006). Ainsi, ils ne
sont pas utilisés pour la reconnaissance de situations dans la population de personnes
amputées de membre inférieur (Tableau II-2). De plus, Preece et al. (2009a) remarquent que
les descripteurs issus des décompositions en ondelettes sont largement moins significatifs
pour la reconnaissance de situations que ceux issus du domaine temporel ou ceux issus de la
décomposition en série de Fourier sur les données de I'accélérometre.
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Tableau II-2 — Matériel et méthode de reconnaissance de situations dans la littérature chez les sujets amputés de membre inférieur (S= Sujet non amputé, TT= sujet amputé en dessous du genou,
TF= sujet amputé au-dessus du genou ; KDA= sujets désarticulés de genou,; ACC= accéléromeétre, Gyr= Gyroscope, IMU=GYR+ACC, EMG= capteur électromyographique, 6 comp= capteur 6
composantes (3 d’efforts et 3 de moments),3 comp (2 d’effort, 1 de moment), FSR=Bouton poussoir, SdP= Semelle de Pression, SMA=Signal Magnitude Area, PA= Phase d’appui, PO= Phase
oscillante, DPA= début phase d’appui (appui talon), DPO= début phase oscillante, NL= Non linéaire, VM= Vote a Majorité, NB=Classification Naive Bayésienne, SVM= machine a vecteur de support,

LDA= Analyse discriminante linéaire, DT= Arbre de décision, KNN= k proches voisins, RBD= Réseau Bayésien Dynamique, GPE=Gait Pattern Estimator)

. . . N descripteurs .
Auteur Sujets Capteurs Fenétre (recouvrement %) Type de descripteur P P . Algorithme
(sélectionnés)
Farrell & Herr 2TF 2 FSR, 10 EMG Fonctions mathématiques
2011 17T 3D IMU simulé (Vicon) 200ms DPO Autres fonctions 255 (5) NB
7-9 EMG, pylon 6 comp, SdP Fonctions mathématiques (3/capteurs) : min, max, moyenne SVM (NL 1vs. 1), LDA
Huang et al. 2011 .
J >TF (Pedar-X™, Novel) 150 ms (92) Autres fonctions (4/EMG) 46-54 +VM (5-15)
Zhang et al. Fonctions mathématiques (3/capteurs) : min, max, moyenne SVM (non linéaire)
2011a 1TF 16 EMG, pylon 6 comp 150ms (92) Autres fonctions (4/EMG) 58 +VM (5)
Zhang et al.
2011b 1TF Laser, 3D IMU 10ms Hauteur, distance, pente, vitesse de changement de hauteur 4 DT
7-9 EMG, pylon 6 comp, SdP Fonctions mathématiques (3/capteurs) : min, max, moyenne
Du et al. 2012 -
A1 TE (Pedar-X™, Novel) 150ms (92) Autres fonctions (4/EMG) 46-54 LDA
CART(DT),
- Fonctions mathématiques : Min, max KNN(3),
Mariani 2012 >TT 2IMU 3D, pylon 3 comp Cycle Autres fonctions : valeur a instant du cycle 4-153 LDA,
DT manuel
Zhang & Huang ATE 8 EMG, 2x 3D IMU 150ms (67) Fonctions mathématiques (4/capteurs) : Moyenne, std, max, min 86 (~30) SVM (non linéaire, 1vs. 1),
2013 Effort vertical + moment pylon Autres fonctions (4/EMG) +VM (5)
55A 1EMG DPA a DPA + 200 ms Valeur absolue moyenne & variance LDA
Miller et al. 2013 5TT FSR DPO-300 ms a DPO Autres fonctions (3/EMG) : Longueur d’onde, nombre de passage a 20/fenétre SVM (linéaire, 1vs. 1)
DPO a DPO+100 ms. 0, nombre de changements de signe de la pente P
Redfield et al.
2013 8TF 2 ACC (Actigraph) 1.125s (50) Autres fonctions :Inclinaisons*2, SMA 3 Seuils préétablis
Young et al. ; o o o
20142 ZGKLFA ° E'(\Z/Iocfjlp?l,le?clmsglIEeffecjcr;Zr?:)t:lcal’ 300 ms a;/;r:yz g/éng %,50% Fonctions mathématiques (4/capteurs) 52 LDA, LDA+MV, RBD
Spanias et al. 9 EMG, 3D IMU, Effort vertical Fonctions mathématiques (4/capteurs) : Moyenne, std, max, min . LDA
2014 4Tk Couple cheville et genou 300 ms avant DPA et DPO Autres fonctions (5/EMG) 783106 GPE
Young et al. i
2014b 6TF E Eg/lo(i,p?l,leDcl::/(lxi,lIliff;r;;/s;tl:cal, 300 ms avant DPA et DPO Fonctions mathématiques (4/capteurs) : Moyenne, std, max, min 52 LDA
Hargrove et al. ;
2015 7TF 9 E,(\Z/IoGu’p?I’IeDcl::/(Ixi’IIifzr;::;tlljcall n/a ms avant DPA et DPO Fonctions mathématiques (4/capteurs) 52 LDA, RBD
9(6SA-3 . I .
Yuan et al. 2015 M 2* 3D IMU + FSR cycle Autres fonctions : angle tibia a instants du cycle 4 Logique floue
Young & 3TE 9 EMG, 3D IMU, Effort vertical, DBN%O:;:szasv;ntng;? (;ts[:;ge PA Fonctions mathématiques (4/capteurs) 78 LDA
Hargrove 2016 Couple cheville et genou : ’ e'é PO ! Autres fonctions (2/capteurs) : valeurs a début/fin fenétre RBD
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Tableau 1I-3 — Matériel et méthode de reconnaissance de situations dans la littérature chez les sujets non amputés (SA= Sujet non amputé, O=Sujets agés LBP=Sujets lombalgiques, ACC=
accélérometre, Gyr= Gyroscope, IMU=GYR+ACC, MAG=capteur de champs magnétique, SMA= Signal Magnitude Area, FT= Transformée de Fourier, NL= Non linéaire, SVM= machine a vecteur de
support, LDA= Analyse discriminante linéaire, DT= Arbre de décision, KNN= k proches voisins, GMM=Modele de mélanges gaussiens, VVC= validation croisée, LOSOCV= validation croisée Leave one

subject out)

N descripteurs

. Fenétre . .
Auteur Sujets Capteurs (recouvrement %) Type de descripteur (sélectionnés) Algorithme
Fonctions mathématiques : Moyenne c45 (D7)
Bao & Intille 2004 | 20 SA 2D ACC*5 6.7s (50) FT(2) : Energie, entropie 12 kNN !
Autres fonctions : corrélation (entre les axes de I'accélérométre),
10 SA
Coley et al. 2005 30 1DGYR Cycle (0) Transformé en ondelette (détection) + signe du signal et temps écoulé 2 Seuils
7 LBP
Fonction mathématique : Moyenne C4.5 (DT)
Ravi et al. 2005 2SA 3D ACC 5.12s (50) FT(2) : Energie, entropie 12 KNN,
Autres fonctions : corrélation (entre les axes de I'accélérométre), SVM
Karantonis et al. Fonction mathématique : SMA
2006 6 SA 3D ACC 1s Autres fonctions : nombre de passage au-dessus d’un seuil (norme 4 Seuils
accélération), valeur angle (sagittal+ frontal)
Pre:;ggeat a1 osa 3D ACC 25 (50) Fonctions machTemat'q“es ) 2333 KNN (Euclidienne)
Mannini & Fonction mathématique (1/capteur) : moyenne, Ct\S/'fADT)
L. 20 SA 2D ACC*5 6.7s (50) Autres fonctions (1/couple de capteur) : corrélation 85 (17) o
Sabatini 2010 KNN (Euclidienne)
FT (2/capteurs) : energy, entropy,
GMM
Fonctions mathématiques (3)
Wang etal. 2010 | 12 SA 3D ACC 6 cycles (83) Autres fonctions 57 (13) GMM
Fréquence
. 2* 3D ACC+ ceinture de Fonctions mathématiques SVM(1vs all ; NL) ;
Liu et al. 2012 >0 5A ventilation (piezo) 30s FT ! 63 (33) KNN (Euclidienne)
Leutheuser et al. Fonctions mathématiques (4/capteurs) : Min, Max, moyenne, variance CART (DT),
2013 235A 3pIMU 55 (50) Domaine fréquentiel (3/ca'pteur’s) ’ I 152 KNN (5),
SVM (NL)
" Fonctions mathématiques C4.5 (DT),
Guiry etal. 2014 | 10SA 2 IMIL)te’\s/ls?fr; GPS, 2s Autres fonctions 53 (29) CART(DT),
FT SVM (NL)
Ngo etal. 2015 | 460 SA 3* IMU cycle Similitude (DTW) par situation (5), par capteur (2) 10 SVM ?

Fonctions mathématiques (6) : moyenne std, min, max, semi-quartile,
Shoaib et al. 2016 | 10 SA IMU + ACC 2,5,10, 155' 20, 25,30 médiane, 32
FT(1) : Somme des 10 premiers coefficients

KNN, CART (DT)
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Enfin, pour reconnaitre un signal, 'analogie avec un ou plusieurs échantillons connus peut
aussi donner des informations intéressantes. Ces techniques appelées similitudes sont
quelquefois utilisées. Le descripteur est alors une métrique qui mesure la distance entre deux
signaux. La corrélation entre deux signaux est un exemple de cette mesure de la similitude.
Cette méthode requiert donc d’avoir un échantillon de signaux auxquels se comparer. La
problématique dans le cadre de la comparaison de cycles de marche, est que les intervalles

de temps entre le signal que I'on souhaite étudier et celui auquel on veut le comparer sont
différents.

Pour résoudre ce probléme, on peut soit faire un rééchantillonnage tous les X pourcents
du cycle ou alors utiliser la technique dite de dynamic time warping (DTW - Paliwal et al.
1982b) comme mis en évidence Figure 1I-6. La DTW a régulierement été utilisée pour la
reconnaissance automatique de la parole pour pallier les différences de vitesse de diction
(Altun et al. 2010). Dans le cadre de la marche, la DTW va faire correspondre les
caractéristiques du signal pendant le cycle (comme les extrema) sans faire d’hypothése sur les
variations des sous-phases en fonction de la durée du cycle de marche. Cette méthode a été
utilisée chez le sujet non amputé, mais pas chez le sujet amputé de membre inférieur a ce jour
(Altun et al. 2010; Ngo et al. 2014a,b, 2015; Sprager & Juric 2015, Trung et al. 2012; Tableau

1I-3, p. 85).
12 N -
.-"'r _;C—
\ &
1 / | = f{.{‘\
.-": I| 5 {‘*—"‘)—
— \ 5
g / | &
T 08 / { o 80 &
z / . z 5
F / | = ‘:c)")'
= 06 / | 1 @ 4 5
= |
2 | ,)fQ
o | < r{;o
= 04 | 20 o
- ! | et
® [ Nest
S ool ) | | ks
& / | 0 20 40 &0 80 100
{ \ Signal 1
0T Vs
\ -

0 0 20 30 40 50 B0 7O 80 80 100
% ducycle de marche

..

=]
=

=]

@

=}
.

Couple & la cheville (N.m/kg)

=}

P
.
=

0 0 20 30 40 50
|
|

Signal 1

“o 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 /\
% ducycle de marche
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optimaux obtenus (a droite)
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Normalisation des descripteurs

Dans le cadre de la reconnaissance de situation, la question de la normalisation des
signaux des capteurs ou des descripteurs peut se poser. En effet, pour les modeéles sujet-
indépendant, la stature, la vitesse de marche et I'emplacement de la centrale entre les sujets
peut ajouter du bruit pour les algorithmes de reconnaissance de situation. De plus, pour que
chaque descripteur soit considéré de la méme maniére par les algorithmes d’apprentissage
automatique il est important de normaliser chaque descripteur (Mariani 2012).

Lorsque peu de données sont disponibles, une normalisation peut consister a imposer une
amplitude unitaire.
m = min(Descripteur) M = max(Descripteur)

Descripteur — m —5 M

M—-m

Descripteurygrme = 2 *

Le probléme de cette normalisation est qu’elle est trés sensible aux données aberrantes.
Pour pallier cette limite, la standardisation, c’est-a-dire centrer et réduire chaque descripteur,
est une pratique courante en apprentissage automatique (Guyon et al. 2006). Chaque
descripteur a ainsi une moyenne nulle et un écart type unitaire.

1 1 X*(Descripteur — n)?
h=— *(Descripteur); 0 = — + |— ( P 2

Vn n—1

Descripteur — pn

Descripteursianaaraise = o

Dans le cadre des modeéles sujet-indépendant, cette normalisation est aussi importante
pour avoir des performances du modele similaires entre les sujets. Dans ce cas, les signaux
peuvent étre normalisés par des valeurs anthropométriques. L'objectif étant d’adimensionner
les signaux des capteurs pour qu’ils soient le plus répétables possible indépendamment du
sujet étudié (Moisio et al. 2003). La derniére méthode de normalisation consiste a mesurer la
moyenne et I'écart type a plat. L'ensemble des descripteurs peuvent ensuite étre standardisés
avec cette moyenne et écart type (Wang et al. 2008, 2010). Peu d’études étudiant des modeéles
de prédiction sujet-indépendant, I'effet de cet adimensionnement sur les performances n’a
pas encore été évalué.

Réduction de dimension

Certains algorithmes utilisent I'ensemble des descripteurs pour établir le modele de
prédiction, si bien que méme si I'un d’entre eux n’apporte aucune information pour la
catégorisation, il sera utilisé. Il est donc parfois nécessaire de sélectionner les meilleurs
descripteurs. Deux méthodes peuvent étre utilisées. Soit les nouveaux descripteurs sont créés
par combinaison de tous les descripteurs de facon a augmenter I'information contenue dans
chaque descripteur et réduire leur nombre ; cette méthode est appelée wrapping. Soit on
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filtre les descripteurs non significatifs pour la classification ; on parle de méthode de filtrage
(Guyon et al. 2006).

Une des méthodes de wrapping les plus utilisées est I'analyse en composantes principales.
Elle génere des vecteurs décorrélés appelés composantes principales expliquant au mieux la
variance des données a partir d’'une combinaison linéaire de I'ensemble des descripteurs
(Guiry et al. 2014, Preece et al. 2009b). Ces vecteurs peuvent ensuite étre utilisés comme
descripteurs. Cette méthode permet de visualiser les données a hautes dimensions,
cependant le nombre de descripteurs a calculer ne diminue pas et cette méthode ne prend
pas en compte les différentes classes que I'on souhaite reconnaitre. Il est aussi difficile de
comprendre ce que fait le modele de prédiction final avec les composantes principales. Chez
les sujets amputés de membre inférieur, cette méthode est assez peu utilisée puisqu’elle ne
réduit pas le nombre de descripteurs a calculer, ce qui peut poser des problemes pour les
applications en temps réel (Spanias et al. 2014, Varol et al. 2010).

Il existe aussi des méthodes de filtrage pour classer les descripteurs par ordre
d’importance pour la catégorisation et réduire le nombre de descripteurs calculés comme
décrites par Khusainov et al. (2013) ou Guyon et al. (2006). Pour des applications en temps
réel, le nombre de descripteur calculable est parfois limité par la puissance et le temps de
calcul. Mais pour les autres applications, un trop grand nombre de descripteurs peut ajouter
du bruit ce qui limite les performances de certains algorithmes de classification.

Différentes solutions sont décrites dans la littérature, comme la sélection de descripteurs
séquentielle (sequential forward-backward features selection) régulierement utilisée
(Mannini & Sabatini 2010, Wang et al. 2010, Zhang & Huang 2013). Cette technique permet
par la suite de sélectionner les meilleurs descripteurs et donc de réduire la dimension du
probléme. Ainsi Zhang & Huang (2013) ont réduit le nombre de descripteurs de 86 a environ
30 en fonction des sujets, Mannini & Sabatini (2010) sont passé de 85 a 17 descripteurs, et
Wang et al. (2010) ont diminué le nombre de descripteurs de 57 a 13.

On peut aussi noter I'algorithme d’orthogonalisation de Gram-Schmidt sur 'ensemble des
descripteurs par rapport au vecteur de label de la situation. Cet algorithme va déterminer un
ordre des descripteurs en fonction de sa corrélation avec le vecteur de label de la situation. Il
va aussi empécher de sélectionner des descripteurs fortement corrélés entre eux (Dreyfus
2013a). Si I'on ajoute des descripteurs aléatoires a I’'ensemble des descripteurs calculés, il est
possible d’obtenir un critére pour diminuer le nombre de descripteurs total (Dreyfus 2013a,
Stoppiglia et al. 2003). Pourtant, cette technique n’a jamais été appliquée a la reconnaissance
de situations dans le cadre de la marche.

Algorithmes de classification

Il existe un grand nombre d’algorithmes de classification supervisés, mais on peut noter
parmi les plus fréquemment utilisés les k proches voisins, les machines a vecteurs de support,
I’analyse discriminante ou encore les arbres de décisions.
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1. K proches voisins (K Nearest Neighbor KNN)
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Figure 1I-7 — Exemple de fonctionnement des 3 proches voisins

Le principe des k proches voisins consiste a visualiser chaque nouvel exemple dans un
hyperespace dont les dimensions correspondent aux descripteurs (Figure 1I-7). On calcule
alors la distance de ce nouvel exemple avec I'ensemble des exemples de I'apprentissage. Les
exemples d’apprentissage peuvent étre classés grace a cette distance et I'on va attribuer a ce
nouvel exemple la classe majoritaire des k exemples d’apprentissage les plus proches (Preece
et al. 2009b). Le fonctionnement de la reconnaissance peut étre modulé en faisant varier le
nombre d’exemples les plus proches ou en changeant la métrique de distance pour prédire la
classe du nouvel exemple.

L'avantage de cette méthode est qu’elle permet de prédire la classe a partir de la
similitude avec les points d’apprentissage, le temps d’apprentissage est donc nul pour cet
algorithme. Le réglage de cet algorithme ne nécessite de fixer que deux parameétres: la
fonction de distance, et le nombre de voisins. Cependant, cette technique impose de garder
I’ensemble des données d’apprentissage pour prédire la classe de tout nouvel exemple, le
temps de calcul de la distance avec I'ensemble des exemples d’apprentissage peut étre
important pour une application temps réel (Ngo et al. 2015). Le comportement de I'algorithme
peut étre tres sensible aux descripteurs surnuméraires et au bruit dépendant de la fonction
de distance utilisée. De plus, il est difficile d’interpréter les résultats quand un grand nombre
de descripteurs sont utilisés.

Il existe plusieurs distances qui peuvent étre utilisées. Parmi les plus communes, on peut
noter la norme euclidienne (Altun et al. 2010, Laudanski et al. 2015, Liu et al. 2012, Preece et
al. 2009a) et la distance de Manhattan (Ngo et al. 2014a, Sprager & Juric 2015) :

e Distance euclidienne = /X'x(i)?

e Distance de manhattan = X}|x(i)| avec x(i) la valeur du ieme descripteur
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Pour le nombre de voisins, un nombre impair est préféré pour éviter les cas d’égalités
entre deux classes. Un nombre plus grand que 1 permet d’étre moins sensible aux données
mal labellisées dans la base d’entrainement (Shoaib et al. 2016). Dans la littérature, 1
(Laudanski et al. 2015), 3 (Mariani 2012, Shoaib et al. 2016), 5 (Leutheuser et al. 2013) ou 7
(Altun et al. 2010) proches voisins sont utilisés (Tableau II-2 et Tableau II-3).

2. Arbres de décisions (Decison Tree DT)

A
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| |

1 0
Descripteur 2

Figure 1I-8 — Principe de fonctionnement de I'arbre de décision

Le principe de I'arbre de décision est de tester successivement les caractéristiques d’un
exemple pour lui attribuer une classe. Ces caractéristiques correspondent aux descripteurs et
chaque test est appelé un nceud (Figure 11-8). Les feuilles terminales de I'arbre constituent les
classes finales. Chaque nceud crée au moins deux branches, a chacune de ces branches un
nouveau nceud va étre créé et ainsi de suite. Si dans une branche une seule classe est présente
alors il n’y aura plus de nouveau nceud créé sur cette branche. Une branche n’aboutissant pas
sur un nceud est appelée feuille. La création de nceuds est basée sur un critere. Le plus simple
est la pureté de la branche représentant le nombre d’exemples de la classe majoritaire par
rapport au nombre total d’exemples appartenant a cette branche. Lorsque ce critére est
unitaire alors, la branche est dite pure et peut donc devenir une feuille. A la création d’un
nouveau nceud, ce méme critere détermine le descripteur qui améliore la pureté de chaque
branche fille ainsi que le seuil associé a ce descripteur.

L'idée est d’essayer de séparer les différentes classes a I'aide de chaque descripteur puis
de sélectionner le descripteur permettant de minimiser la métrique d’erreur de classification
(Guyon et al. 2006). Il existe différentes variantes pour la construction des arbres de décision,
les plus connus sont le CART (Breiman et al. 1984) et le C4.5 (Quinlan 1993). Ces variantes
changent notamment le critere de décision de la séparation de nceuds. Il en existe plusieurs,
dont I'indice de diversité de Gini, le critere de Twoing, et le gain d’information :
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- Indice de diversité de Gini (Breiman et al. 1984)

1—Zp2(i),

i correspondant a la classe, p la fraction de la classe i dans le nceud
Si le nceud est pur alors I'indice de Gini est nul, sinon il est positif.
- Regle de Twoing (Breiman et al. 1984)

D(i) et G(i) fraction des membres la classe i dans les branches droite/gauche apres
séparation du nceud parent.

max (P(D).P(G).(Z;|GG) — D))

sépatations
P(D) & P(G) fractions des observations dans les branches enfant droite/gauche.

- Gain d’information (Quinlan 1993)
= pDlog(p(®)
i

De méme pour l'index de Gini.

Ces deux algorithmes d’arbre de décision (CART et C4.5) gerent nativement les
descripteurs catégoriques (type oui/non) et numériques. lls permettent de gérer les
descripteurs avec des données manquantes. Cela signifie qu’un descripteur non défini dans
une classe pourra quand méme étre utilisé. La différence entre les deux algorithmes est que
le CART évalue I'impureté des nceuds (indice de diversité de Gini et critere de Twoing) alors
que le C4.5 mesure le gain d’information pour définir les noeuds. Les DT sélectionnent
automatiquement les descripteurs, la réduction de dimension n’a alors pas besoin d’étre
réalisée en amont de cet algorithme. De plus, le modele final est intelligible puisqu’il décrit un
a un les descripteurs et les seuils utilisés. Cependant, ces atouts sont limités lorsque deux
classes sont séparables par combinaison linéaire de deux ou plusieurs descripteurs.

Le probléme majeur de cet algorithme est sa faible capacité a la généralisation. Pour pallier
cela, des méthodes existantes ajustent le nombre de regles pour obtenir un modeéle
généralisable (Duda O. et al. 2000). Pour les études portant sur le sujet non amputé, cet
algorithme est régulierement utilisé (Bao & Intille 2004, Coley et al. 2005, Guiry et al. 2014,
Karantonis et al. 2006, Ravi et al. 2005, Shoaib et al. 2016 ; Tableau II-3). Mais chez le sujet
amputé de membre inférieur, seuls Zhang et al. (2011b) et Mariani (2012) ont utilisé cet
algorithme (Tableau 11-2, p. 84). D’autres auteurs ont choisi de créer des arbres de décision
manuellement pour différencier les situations de locomotion (Mariani 2012, Redfield et al.
2013, Zhang et al. 2011b).
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3. Analyse discriminante (Linear Discriminant Analysis LDA)
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Figure 1I-9 — Principe de fonctionnement de la LDA

L'analyse discriminante est un outil statistique tres régulierement utilisé. Cet algorithme
permet de déterminer des vecteurs combinaisons linéaires des descripteurs permettant de
maximiser I’écart moyen entre les classes ou maximiser la variance interclasses. Pour un
probleme a K classes, I'algorithme va proposer un espace a dimension K-1 permettant de
maximiser la différence entre les moyennes de chaque classe par combinaison linéaire des
descripteurs (Figure 11-9). Sa simplicité et son efficacité en font un outil largement utilisé a la
fois pour sélectionner des descripteurs et pour faire de la classification multi classes. Il est
notamment utilisé par I'équipe de la URI (Du et al. 2012) et celle de la RIC (Young & Hargrove
2016) ou encore dans les travaux de thése de Mariani (Mariani 2012) pour les sujets amputés
de membre inférieur et par plusieurs auteurs chez les sujets non amputés (Miller et al. 2013,
Sugimoto et al. 2010, Zhang et al. 2012). Cependant, le modeéle est trés difficile a interpréter
lorsqu’un grand nombre de descripteurs est utilisé.
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4. Machine a vecteurs support (Support Vector Machine SVM)
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Figure 1I-10 — Principe de fonctionnement du SVM

Le principe de cet algorithme est de trouver un hyperplan permettant de séparer au mieux
deux classes dans I’espace défini par I’ensemble des descripteurs. Dans le cas ou deux classes
peuvent étre séparées parfaitement, il existe une infinité de plans permettant cette
séparation. Pour chacun de ces plans, on peut définir des vecteurs support qui correspondent
aux points les plus proches de I'hyperplan selon une métriqgue définie. On appelle alors
« marges » les deux droites paralléle a I’hyperplan passant par deux vecteurs de supports. On
peut alors définir la distance entre les deux marges selon la normale a I’'hyperplan. L’hyperplan
optimal est alors trouvé en maximisant cette distance. La marge correspond donc a l'intervalle
de confiance. Dans le cas ou il n’existe pas de séparation linéaire, une fonction permettant
d’appliquer une transformation a I'espace de représentation des données va étre appliquée.
Cette fonction est aussi appelée le noyau. Il en existe de plusieurs formes : linaire,
polynomiale, gaussien. Dans le cas ou les deux classes ne peuvent pas étre séparées
parfaitement, on peut définir la perméabilité de la marge pour trouver I'hyperplan optimal
(Cortes & Vapnik 1995). Cette perméabilité permet d’autoriser que des exemples se trouvent
dans la marge. lls sont alors utilisés comme vecteurs de support.

Cet algorithme a I'avantage de déterminer une seule loi sur I'ensemble des descripteurs
pour séparer deux classes. Il est, de plus, assez robuste au bruit de mesure puisqu’il ne
sélectionne que les exemples proches de I’hyperplan. Dans la littérature, il est régulierement
utilisé et a montré de bons résultats de généralisation sur des jeux d’apprentissage réduits
(Lau et al. 2009). Cependant, I'algorithme ne sélectionne pas les descripteurs et ne permet
gue de la classification biclasses. De plus, plusieurs paramétres doivent étre réglés pour son
bon fonctionnement (forme du noyau ; perméabilité de la marge...) et il prend trés mal en
compte les descripteurs catégoriques (du type oui/non) (Cornuéjols & Miclet 2010, Dreyfus
2013b).

Il existe des méthodes pour généraliser cet algorithme aux problémes multiclasses en
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construisant un modéle composé de plusieurs SVM biclasses. Dans la littérature pour un
probléme a X classes, X SVM une classe contre toutes les autres (1vs.all — Altun et al. 2010,
Lau et al. 2009) ou X (X-1)/2 SVM une classe contre une autre (1vs.1 — Huang et al. 2011, Liu
et al. 2012, Miller et al. 2013) sont les modeles généralement choisis (Tableau 1l-4, p. 98 et
Tableau II-5, p. 99). Ce type d’algorithme ayant régulierement montré de bonnes
performances méme avec peu de données, un certain nombre d’études I'ont utilisé pour faire
de la reconnaissance de situations de locomotion dans la population de personnes non
amputées (Guiry et al. 2014, Leutheuser et al. 2013, Liu et al. 2012, Mannini & Sabatini 2010,
Ravi et al. 2005) ainsi que dans la population des personnes amputés de membre inférieur
(Huang et al. 2011, Miller et al. 2013, Zhang & Huang 2013, Zhang et al. 2011a).

5. Autre algorithmes ou combinaisons d’algorithmes

Les auteurs travaillant sur le controle de prothése font généralement plusieurs prédictions
par cycle, pour prendre en compte I'ensemble de ces prédictions. Un vote a majorité (VM)
peut étre utilisé pour choisir I’estimation majoritaire sur les N derniéres prédictions (Huang et
al. 2011, Young et al. 2014a, Zhang & Huang 2013, Zhang et al. 2011a). Cette technique permet
de limiter le nombre de faux négatif lors de la marche dans une méme situation (Hernandez
et al. 2015). Toutes ces études utilisent les 5 dernieres prédictions (N=5) pour estimer si un
changement de situation est nécessaire. Plus récemment, I’équipe du RIC a utilisé un réseau
bayésien dynamique (RBN) pour incorporer aux informations des capteurs a l'instant de la
prédiction celles aux instants précédents (Hargrove et al. 2015, Young & Hargrove 2016, Young
etal. 2014b).

Par ailleurs, tous les algorithmes ne sont pas adaptés pour toutes les taches de
reconnaissance (Duda O. et al. 2000), plusieurs auteurs suggérent qu’une combinaison
d’algorithmes pourrait bénéficier de I'avantage de chaque algorithme utilisé sans les
inconvénients (Kotsiantis et al. 2006, Leuenberger et al. 2014, Liu et al. 2012, Preece et al.
20093, Theodoridis et al. 2008). Cependant, de telles combinaisons n’ont pas été retrouvées
dans le cadre de la reconnaissance de situations de locomotion chez les sujets amputés ou
non amputés.

c. Validation et évaluation

Une fois les données d’entrainement récoltées et le type d’algorithme choisi, il faut valider
la complexité et évaluer le modeéle final construit. Pour cela, on a besoin de mesurer les
performances des modeles, et a partir de ces résultats de déterminer la complexité du modele
et enfin si possible évaluer le modeéle sur des données indépendantes du jeu d’entrainement.

Métriques d’erreur

Avant de valider les modeles issus de ces algorithmes, il est nécessaire d’établir des
métriques pour évaluer I’erreur. Dans la littérature, la précision, c’est-a-dire le taux de bonne
réponse, est presque toujours rapportée. Certains auteurs rapportent aussi la sensibilité et la
spécificité qui séparent les bonnes réponses en deux catégories correspondant
respectivement au taux de vrai positif (exemples de la classe + classés dans la classe +) et au
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taux de vrai négatif (exemple de la classe — classés dans la classe -). Si I'on déplace le seuil
(ligne pointillée) sur le descripteur, alors le nombre d’exemples appartenant a chacune des
classes vont varier. Le vrai négatif correspond aux exemples de la « classe - » a gauche du seuil,
tandis que le faux négatif correspond a I'ensemble des exemples de la « classe + » a gauche
du seuil (Figure II-11).
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Figure 1I-11 — Distribution de probabilité et définition du vrai négatif, faux négatif, vrai positif et faux positif a partir d’un seuil

Ces taux sont alors calculés par les formules ci-dessous :

o JVP+2XVN
Précision = ——
Total cycles
Svécificits = 2 VN
pectficite = Sy N T S Fp
Sensibilité = 2 VP
St = S P Y S FN

Une derniere métrique est aussi régulierement utilisée pour évaluer le modeéle
indépendamment de la distribution de chaque classe. Ce critére est basé sur la courbe ROC
(Receiver Operating Characteristic) et correspond a la variation du taux de vrai positif (ou
sensibilité) en fonction du taux de faux positif (ou 1— spécificité). Chaque point de la courbe
est obtenu pour un seuil choisi sur un parametre pour séparer deux classes. Cette courbe
commence toujours a (0,0) et fini a (1,1). On balaye tous les seuils possibles sur le descripteur
pour estimer la variation de ces taux et tracer la courbe ROC (Figure 1I-12).
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Figure 1I-12 — Courbe ROC de la classe + versus la classe - avec deux points caractéristiques en fonction du seuil sur un
descripteur

L"aire sous cette courbe ROC (AUC) représente la capacité du parametre a différencier les
deux classes. Une aire de 0,5 correspond a un paramétre dissociant de maniére aléatoire les
deux classes. Une aire de 1 signifie qu’il existe au moins un seuil qui permet de totalement
différencier les deux classes sans faux négatif ou faux positif. Une AUC proche de 1 permet de
déterminer que I'algorithme a un taux de faux positif faible lorsque le taux de vrai positif est
élevé, ce qui correspond a ce que I'on demande a un algorithme de classification (Olivares et
al. 2012). Dans le cadre de la classification muticlasse, I'aire sous la courbe ROC peut étre
définie pour chaque classe par rapport a toutes les autres (Cornuéjols & Miclet 2010). Une
moyenne de |'aire sous la courbe ROC de chaque classe par rapport a toutes les autres permet
d’obtenir une évaluation du modele. Cette mesure de I'erreur est insensible a la distribution
des classes (Varol et al. 2009).

Complexité du modeéle et validation de cette complexité

Chaque algorithme de classification a des parameétres qu’il faut régler pour obtenir les
meilleurs résultats. Ces parameétres déterminent la complexité du modeéle, par exemple le
nombre de descripteurs utilisés ou encore le nombre de proches voisins pour le KNN. Aux
extrémes, un modele trop peu complexe ne permettra pas de prédire correctement les classes
par manque d’information et un modele trop complexe ne sera pas généralisable puisqu’il
aura appris par cceur les données d’entrainement. En fonction de la complexité du modele,
ses capacités de généralisation seront plus ou moins importantes et devront aussi étre
évaluées. Pour cela, les données vont étre séparées en 2 parties. La premiére va servir a régler
les parametres du modele tandis que la seconde va permettre d’évaluer I'erreur du modele
sur un jeu de données indépendant et ainsi vérifier qu’il est bien généralisable (Dreyfus
2013a,b). En fonction du nombre de données disponibles, le deuxiéme jeu de données peut
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correspondre a 30 a 50 % du nombre total de données. Sur le premier jeu de données, il est
nécessaire d’effectuer une validation croisée, le principe est d’entrainer le modéle avec les
parametres déterminés sur une sous-partie des données de validation et de tester le résultat
sur d’autre sous-parties de ces données. La répétition successive d’entrainement et de test
s’appelle la validation croisée. Elle permet d’évaluer la généralisation du modele entrainé sur
toutes les données. Dans la littérature, deux méthodes sont utilisées. Pour les modeéles sujet-
dépendant, un k-fold est généralement effectué (Miller et al. 2013, Ravi et al. 2005, Shoaib et
al. 2016, Varol et al. 2010 ; Tableau II-4 et Tableau II-5). Les données sont séparées en k jeu
de données, et les k modeles entrainés sur chaque k-1 jeux de données sont testés
successivement avec le jeu de données restant. L'extréme de cette technique est appelé leave
one out et correspond a un k-fold avec k le nombre d’exemples dans le jeu de validation
croisée. L’équipe du RIC, ayant des problématiques de déplacement des électrodes EMG entre
deux journées de test, utilise un leave one trial out. Cela permet d’établir la complexité
nécessaire au modele pour reconnaitre les situations malgré des signaux EMG légerement
différents (Spanias et al. 2014 ; Young et al. 2014b, c). Pour des modeles sujet-indépendant,
la généralisation du modele peut étre évaluée en faisant un leave one subject out (Preece et
al. 20093, Young & Hargrove 2016). Sur le méme principe que le k-fold, chaque jeu de données
correspond a un sujet et un modeéle est établi a I'aide de I'’ensemble des k-1 sujets et testé sur
le ke sujet. Ce type de validation évite d’ajouter de la complexité & un modéle pour mieux
classifier un seul sujet.

Test de 'algorithme sur un jeu de données indépendant

Dans un dernier temps, I'erreur du modeéle est évaluée sur un autre jeu de données
indépendant de celui utilisé lors de la validation croisée (Du et al. 2012, Hargrove et al. 2015,
Mariani 2012, Zhang et al. 2011a). Pour certains auteurs I'algorithme est aussi évalué sur une
ou plusieurs autres acquisitions en temps réel (Hargrove et al. 2013, 2015; Mariani 2012, Yuan
etal. 2015, Zhang & Huang 2013, Zhang et al. 2011a, 2012 ; Tableau lI-4). De maniére générale,
les modeéles sont moins performants en temps réel que sur le jeu d’entrainement (Hargrove
etal. 2015).

Cette 3¢ étape est rarement réalisée dans la littérature puisqu’elle requiert un nombre de
données initiales important. Or dans le contexte de la reconnaissance de situations de
locomotion, le nombre de données est relativement limité.

97



Boris Dauriac Partie 11.1.2 - Estimation des situations de locomotion rencontrées

Tableau II-4 — Validation et résultats de reconnaissance de situations chez les sujets amputés de membre inférieur (S= Sujet non amputé, TT= sujet amputé en dessous du genou, TF= sujet amputé
au-dessus du genou ; KDA= sujets désarticulés de genou; PA= Phase d’appui, PO= Phase oscillante, NB=Classification Naive Bayésienne, SVM= machine a vecteur de support, LDA= Analyse
discriminante linéaire, DT= Arbre de décision, KNN= k proches voisins, RBD= Réseau bayésien dynamique, NL= Non linéaire, VM= Vote a Majorité, n/c= non communiqué, VC= Validation croisée,

LOOCV= validation croisée par Leave one out, LOSOCV= validation croisée Leave one subject out)

i 1o
Auteur Sujets Algorithme Validation Test Classes | Sl Pr::lrs;:?lé/:) Précision (%) sur Test
2TF
Farrell & Herr 2011 17T NB Loocv 4 100 (max)
SVM (NL 1vs. 1), LDA 99 (PA), 95 (PO)
Huang et al. 2011 ’ ’
g 5TF +VM (5-15) Loocv 5
Zhang et al. 2011a 1TE SVM (NL 1vs. 1) n/c 15 parcours cc’)ntlnus Temps- 6 n/c 98,36
+VM (5) réel
Zhang et al. 2011b 1TF DT 50% parcours continus 50% parcours continus 6 n/c 98,12
0,
Du et al. 2012 4+1TF LDA LOOCV sur 50% des Sur 50% restant 5 n/c ~95 %
données
CART(DT), 98.6 45,5
- KNN(3) . . 98.6 58,3
? / 7’
Mariani 2012 5TT LDA, Situation pures Parcours 5 08.6 57.8
DT manuel 94.5 89,6
95%
Fan Zhang & He Huang 2013| 4 TF SVM_‘_(\'\/I:\'/'I %;/)S b, n/c Parcours temps réel 7 ~95% 98% (avec I'ensemble
des descritpeurs)
. 5SA LDA k fold k=33 (par 97.9 40,22
. 201 (s
Miller et al. 2013 5TT | SVM (linéaire, 1vs. 1) parcours) 7 97.9+1,39
Redfield et al. 2013 8TF Seuils préétablis n/c Parcours 5 v n/c 96.6 +3
6 TF 98.0 (pures)
Young et al. 2014a
g 2 KDA RBD (Mech+EMG) LOOCV (par parcours) 5 87.8 (transitions)
. LOOCV (par parcours) 20 parcours sur un jour 98 (pures) 85 (pures)
Spanias et al. 2014 LD >
P 4TF A (Mech) 20 différent > 85 (transitions) 78 (transitions)
Young et al. 2014b 6TF LDA (Mech+EMG) | LOOCV (par parcours) 5 96 (pures)
82 (transitions)
LDA (Mech) ) 93.7 85.9
Hargrove et al. 2015 !
g 7TF RBD (EMG+ Mech) Loocv Parcours temps réel 5 971 91
9 (6SA- . 2/3 des parcours
. v T4+
Yuan et al. 2015 37T) Logique floue 1/3 des parcours (temps réel) 5 n/c 98.74+0,32
A o
Young & Hargrove 2016 | §TF RBD (situation LOSOCV 5 v 88% (pures)
spécifique) 85% (transitions)

98




Boris Dauriac

Partie 11.1.2 - Estimation des situations de locomotion rencontrées

Tableau II-5 — Validation et résultats de reconnaissance de situations chez les sujets non amputés (SA= Sujet non amputé, O=Sujets agés LBP=Sujets lombalgiques, NL= Non linéaire, SVM=
machine a vecteur de support, LDA= Analyse discriminante linéaire, DT= Arbre de décision, KNN= k proches voisins, GMM= Modéle de mélanges gaussiens; VC= validation croisée, LOSOCV=

validation croisée Leave one subject out)

Précision (%)

Auteur Sujets Algorithme Validation Test Classes SI sur la VC Précision (%) sur Test
. C4.5 (DT), 84,345,18
Bao & Intille 2004 20 SA KNN LOSOcCV 20 4 82,74 6,4
10 SA
Coley et al. 2005 30 Seuils n/c Parcours libre 2 v n/c 100 (max)
7 LBP
C4.5 (DT) 98,53
Ravi et al. 2005 2SA KNN, 10 fold 8 v 99,26
SVM 98,16
Karantonis et al. 2006 | 6 SA Seuils n/c Taches 10 v n/c 90.8 6,4
différentes
KNN (4 IMU + FT) 96 (max)
Preece et al. 2009a 2 SA KNN (IMU tibia seul + FT) Losocv 8 v 88
c4.5 (DT) 93,0
Mannini & Sabatini 2010| 20 SA SVM, 7 fold 7 97,8
KNN (Euclidienne) 98,3
Wang et al. 2010 12 SA GMM 6 fold (2 sujets/fold) 7 v 82,46
Liu et al. 2012 50 SA i\r\/l'\r\f((lE\;Scﬁg.e ':i) 5 fold LOSOCV 13 v n/c 22:; 2(5)411 Eng
CART (DT), 83.96
Leutheuser et al. 2013 23 SA KNN (5), LOSOCV 13 4 85.48
SVM (NL) 87.36
C4.5 (DT), 94,60
Guiry et al. 2014 10SA CART(DT), n/c 9 v 94,73
SVM (NL) 93,52
Ngo et al. 2015 460 SA SVM ? ~50% (sujets) 050 % (sujets) 5 v n/c 93,36
Shoaib et al. 2016 10 SA KNN, CART (DT) 10-fold stratified 13 n/c
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Résultats

Lors de ces validations (croisée ou sur un jeu de données indépendantes), certains auteurs
ont comparé les résultats sur un méme jeu de données en faisant varier le nombre de
répétition du parcours, le type de descripteurs utilisés, le type d’algorithme de
reconnaissance, des modeles sujet-dépendant de ceux sujet-indépendant, ou encore le
nombre de sujets utilisés pour I'apprentissage du modéle sujet indépendant.

Pour les études portant sur les sujets amputés de membre inférieur, I'équipe du RIC a
montré que 5 répétitions du parcours permettaient de bonne performance a la
reconnaissance de situations mais que I’ajout d’autres répétitions n’améliorait pas de maniere
significative les performances (Young et al. 2014c). Young et al. (2014c) ont aussi ont montré
qgue 2 fenétres (une a I'appui talon et I'autre au décollement du pied) de 250 ms permettaient
de maximiser les performances de la reconnaissance de situation pendant les transitions ainsi
que lorsqu’il n’y avait pas de changement de situation, et confirmé par une seconde étude
avec une taille de fenétre de 300 ms (Young et al. 2014b).

Pour les études portant sur les sujets non amputés, plusieurs auteurs se sont intéressés a
trouver le nombre minimal de capteurs qui peuvent étre utilisés. En effet, si I’'on souhaite avoir
une observance importante du port d’un systéme, celui-ci doit étre le plus léger et le moins
encombrant possible. De plus, tout capteur consomme de I'énergie, et une réduction du
nombre de capteurs entraine aussi une réduction du poids des batteries pour une méme
autonomie. L'emplacement des capteurs et leurs combinaisons ont été étudiés par plusieurs
auteurs. Preece et al. (2009a) ont notamment montré que les accélérométres placés sur une
zone allant des membres inférieurs jusqu’au bas du dos étaient ceux qui donnaient le plus
d’information pour différencier le plat de la montée et de la descente d’escalier, observations
qui confirment celles de Bao & Intille (2004). Sholaib et al. (2016) ont aussi démontré que
I'utilisation combinée de capteurs inertiels au niveau du poignet et de la hanche avec une
fenétre courte (2s) permet d’avoir de meilleurs résultats qu’un seul capteur inertiel pour des
situations de locomotion a plat, de course ou de marche en escalier. Liu et al. (2012) ont trouvé
aussi que des accéléromeétres au niveau de la hanche et du poignet contribuaient chacun a
environ 40 % de la reconnaissance de situation de locomotion, tandis qu’une ceinture de
ventilation ne contribuait qu’a 20 %.

Pour les études portant sur les sujets amputés de membre inférieur, le type de capteurs a
aussi été étudié. Huang et al. (2011) ont montré que les EMG permettaient d’obtenir de
meilleures performances que I'utilisation d’un capteur 6 composantes. En contradiction, la RIC
a testé différents groupes de capteurs (Figure lI-13), montrant des résultats similaires entre
I'utilisation d’une seule centrale inertielle ou 9 électrodes EMG. Pour ces deux équipes, la
combinaison des EMG avec d’autres capteurs améliore les performances (Huang et al. 2011,
Young et al. 2014a).
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Figure 1I-13 — Influence des capteurs sur la performance de la reconnaissance de situation (Young et al. 2014a)

Comme discuté précédemment, tous les descripteurs n’ont pas le méme co(t de calcul en
embarqué. L'apport de certains descripteurs lourds a calculer doit donc étre démontré. Preece
et al. (2009a) ont ainsi comparé les résultats de modeles KNN entrainés a I'aide de certains
descripteurs. Les descripteurs issus des transformées en ondelettes donnent de bien moins
bons résultats que ceux issus du domaine temporel et fréquentiel. Liu et al. (2012) ont noté
qgue les descripteurs du domaine temporel donnaient de meilleurs résultats que ceux du
domaine fréquentiel.

Plusieurs études ont comparé les performances de différents algorithmes comme le SVM.
Pour la population des sujets amputés, I'URI a montré qu’'un SVM a noyau non linéaire
obtenait de meilleurs résultats que le LDA (Huang et al. 2011). Cependant, Miller et al. (2013)
notent que les performances d’un SVM a noyau linéaire sont trés similaires a ceux d’un LDA.
Or le LDA a un co(t de calcul plus faible lors de I'’entrainement et I’estimation. On trouve des
résultats similaires ou supérieurs entre cet algorithme et le KNN, ou I'arbre de décision chez
les sujets non amputés (Guiry et al. 2014, Leutheuser et al. 2013, Liu et al. 2012, Mannini &
Sabatini 2010, Ravi et al. 2005). Mais Liu et al. (2012) ajoutent que cet algorithme est trop
lourd pour étre implémenté en embarqué si un apprentissage par renforcement est ajouté
puisqu’il nécessite d’enregistrer I'ensemble des vecteurs de supports pour recalculer les
marges.

Plusieurs auteurs ont rapporté des difficultés a distinguer la marche a plat aux pentes
faibles. Wang et al. (2010) ont développé un modele pour reconnaitre les situations de
locomotion a plat, 4 situations de pente (+ 3° et £ 10°) et 2 situations d’escaliers (+ 28°) sur
des sujets sains. lls ont pu remarquer que les pentes faibles étaient régulierement confondues
avec le plat et les pentes fortes avec |'escalier. Ces confusions peuvent s’expliquer par des
stratégies de marche similaires entre le plat et la pente faible ou entre I'escalier et la pente
forte. Ces difficultés ont aussi été notées par d’autres auteurs (Ngo et al. 2014a, Young &
Hargrove 2016). Pour aller plus loin, Yuan et al. (2015) ont vérifié la robustesse de leur modele,
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entrainé sur une seule inclinaison, sur des inclinaisons d’escalier et de pentes différentes. Une
augmentation des erreurs pour les faibles inclinaisons en pente et en escalier comme pour les
autres auteurs a été montrée.

Un dernier point qui a été étudié dans la littérature est la comparaison de modeles sujet-
indépendant a des modeles sujet-dépendant. L'intérét d’'un modele sujet-indépendant est sa
capacité a donner une estimation sans jamais avoir été entrainé sur le sujet auparavant. En
effet, un modele sujet dépendant requiert un certain nombre de données avant d’obtenir des
performances acceptables. Sur un nombre de données similaires, les modeles sujet-spécifique
obtiennent des résultats légerement supérieurs (Bao & Intille 2004). Mais dans le contexte de
la reconnaissance de situations, la taille des jeux de données est souvent faible. Ce qui rend
les modeles sujet-indépendant intéressants dans leurs capacités a généraliser sur un plus
faible nombre de données mais un grand nombre de sujets. La RIC a étudié plusieurs
algorithmes, sujet dépendant, partiellement sujet dépendant ou sujet-indépendant (Young &
Hargrove 2016).
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Figure 1I-14 — Variation de l'erreur (précision) d'un modele sujet-indépendant en fonction du nombre de sujets ajoutés a
I'entrainement et écart type sur 5 modéles différents (issu de Young & Hargrove 2016)

L'ajout de nouveaux sujets améliore toujours les modeles sujet-indépendant dans leur
étude (Figure 11-14), mais les erreurs restent bien plus importantes que celles observées sur
les modeéles sujet dépendant. En termes de temps, I'acquisition de données suffisantes pour
un nouveau sujet est de 2 a 3 heures pour un modéle sujet-dépendant, alors que le modele
sujet-indépendant est utilisable dés les premiers pas (Young & Hargrove 2016).

d. Conclusion

En conclusion, I'apprentissage automatique nécessite de suivre une méthodologie afin
d’obtenir un modéle final généralisable. La diversité des choix possibles a chaque étape de
cette méthodologie rend la comparaison a la littérature difficile (Preece et al. 2009b). Pour
gue le suivi d’activité soit efficace, il faut que le systéme soit peu encombrant, I'emplacement
et le nombre de capteurs ont donc un réle important. Les capteurs inertiels (accélérometre,
gyroscope) et autres capteurs cinématiques ou dynamiques (capteurs d’angle, ou d’efforts et
de moments) ont montré de bonnes performances dans ce cadre. De plus, les situations de
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locomotion étant des activités cycliques, une taille de fenétre d’un cycle (environ 1 seconde)
ou plus courte est suffisante par rapport aux fenétres de I'ordre de la seconde utilisées dans
les études portant sur des sujets non amputés. Dans le cadre du contréle d’'une prothése, une
fenétre plus courte que le cycle est nécessaire pour que le microprocesseur puisse modifier le
comportement de la prothése pour le cycle suivant.

Pour que les modeéles de reconnaissance soient utilisables en embarqué, le colt de calcul
des descripteurs doit étre faible, ce qui limite I'utilisation de descripteurs du domaine
fréquentiel ainsi que le nombre de descripteurs. Pour les différents algorithmes de
classification, aucun ne surpasse les autres de maniere significative pour toutes les classes
testées. Cependant on peut noter que peu d’auteurs ont tenté une combinaison de différents
algorithmes.

Enfin, pour évaluer compléetement un algorithme, il est nécessaire d’acquérir
suffisamment de données pour pouvoir évaluer le modéle sur un jeu de données indépendant.
Une derniére évaluation dans un environnement moins contrélé doit aussi permettre de
vérifier le comportement du modele dans des situations non comprises dans le modele (assis-
debout, devers, ...).
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Chapitre 2. Travaux personnels: Caractérisation de Ila
locomotion et reconnaissance de situation a partir capteurs
embarqués de la prothese genou-cheville

Cette partie concerne les travaux personnels visant a quantifier I’activité de I'utilisateur du
SPCM de PROTEOR a I'aide des capteurs intégrés a la prothése. Les capteurs utilisables pour
cette quantification sont donc limités ainsi que les capacités de calcul pour une application en
embarqué. Nous avons vu dans la revue de littérature qu’il existe différents moyens de
quantifier I'activité de l'utilisateur de la prothése a partir de capteurs embarqués. On peut
séparer cette quantification en deux parties distinctes, la premiére concerne la quantification
de paramétres de la marche ou de I’environnement, la seconde concerne la classification des
situations de locomotion rencontrées. Les travaux de la premiére partie sont destinés a étre
calculés par le SPCM en temps réel dans une future version. Ces informations pourront ensuite
étre utilisées pour modifier le comportement du SPCM. En routine clinique, la vitesse de
marche est un parameétre régulierement utilisé pour quantifier la capacité physique du sujet
(Brooks et al. 2001, Crapo et al. 2002, Heinemann et al. 2014, Resnik & Borgia 2011). Nous
avons donc choisi d’estimer ce paramétre dans un premier temps. Cependant, en fonction de
I'inclinaison de la pente, I'effort physique a une méme vitesse n’est pas identique (Silder et al.
2012). Pour cette raison, un estimateur de la pente a été évalué dans un second temps. Enfin,
des algorithmes de reconnaissance des situations rencontrées ont été entrainés et évalués
dans un troisieme et dernier temps.

2.1.  Quantification de parametres de la marche ou de
I’'environnement

a. Vitesse de marche

Introduction

Au cours des deux derniéres décennies, les genoux a microprocesseurs capables de
contréler la phase d’appui ainsi que la phase oscillante ont augmenté la sécurité et la qualité
de vie des personnes amputées au-dessus du genou. Cependant, le niveau de preuve des
études cherchant a quantifier cette amélioration est faible (Highsmith et al. 2010) et nécessite
d’étre augmenté dans les situations de la vie courante (Sawers & Hafner 2013). L'effet de ces
dispositifs prothétiques sur I'activité de la personne dans sa vie courante a été évalué dans la
littérature par la mesure de la cadence de marche, le nombre de pas ou alors la durée des
sessions d’activité (Hafner et al. 2007, Klute et al. 2006). Ramstrand et al. (2007) ont tenté
d’établir un lien entre cadence de marche et vitesse de marche. En effet, la vitesse de marche
est régulierement utilisée en routine clinique comme pour le test de 6 et 2 minutes (Brooks et
al. 2001, Crapo et al. 2002). Cependant, la cadence n’est pas toujours corrélée a la vitesse de
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marche, comme lors de piétinement ou en marchant dans différentes pentes puisque la
longueur de pas varie (Sun et al. 1996).

Actuellement, de plus en plus de prothéses a microprocesseurs possédent des centrales
inertielles, intégrées dans le tibia prothétique, qui peuvent étre utilisées pour estimer 'activité
physique des personnes en vie réelle. Dans la littérature, plusieurs méthodes ont été décrites
et évaluées pour différentes populations.

Plusieurs auteurs ont proposé d’utiliser un modeéle cinématique des membres inférieurs
pour estimer la vitesse de marche. Pour les sujets non amputés, Aminian et al. (2002) ont
proposé un modele cinématique plan de la phase d’appui et de la phase oscillante (Figure
[I-15; gauche) utilisant 3 gyroscopes placés sur les deux jambes et une cuisse adapté
ultérieurement par Salarian et al. (2013) avec l'instrumentation des deux jambes. La limite
majeure de cette méthode pour la population des sujets amputés de membre inférieur est la
nécessité d’instrumentation de la jambe non appareillée, ce qui peut diminuer la compliance
a un tel protocole. D’autres modeles ont été proposés afin d’estimer la vitesse de marche chez
des personnes amputées au-dessus du genou en n’utilisant qu’une seule centrale inertielle et
un modele de la marche. Miyazaki a instrumenté la cuisse avec un gyroscope et a proposé un
modele plan unisegment de la phase oscillante (Figure 1I-15 ; droite ; Miyazaki 1997). L’étude
de Lenzi et al. utilise une centrale inertielle intégrée a une jambe prothétique, mais le modéle
utilisé n’est pas complétement décrit (Lenzi et al. 2014).

Swing Srance

< /

Figure 1I-15 — Modéles cinématiques de Aminian et al. (2002) (a gauche) et de Miyazaki (1997) (a droite) permettant de
calculer la longueur de pas (doubles fleches bleues)

D’autres méthodes ont été proposées dans la littérature pour les sujets non amputés. Par
exemple, 'apprentissage automatique a été utilisé par Aminian et al. pour estimer la vitesse
de marche a partir d’un accélérometre uniaxial placé sur le talon et une centrale
tridimensionnelle au niveau de la ceinture pelvienne (Aminian et al. 1995). Si cette méthode
a prouvé sa précision pour une personne, la généralisation a d’autres individus n’est pas
immeédiate a cause des problématiques de surapprentissage et de sensibilité au placement
des capteurs (Duda O. et al. 2000, Sabatini 2006). La double intégration de |’accélération d’un
point d’un segment du corps a aussi été utilisée pour évaluer la vitesse de marche. Une
centrale inertielle est alors généralement placée sur le pied, pour bénéficier de I'état
stationnaire du pied pendant une partie de la phase d’appui pour remettre a zéro I'intégration
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(Mannini & Sabatini 2014, Sabatini et al. 2005). La conception de prothéses impose
généralement le placement de la centrale inertielle dans la jambe prothétique plutét que le
pied. Li et al. (2010) et Yang et al. (2012) ont proposé une méthode de double intégration a
partir des données d’une centrale placée sur la jambe. Cependant, cette méthode suppose
que la vitesse angulaire de la jambe est quasi nulle au milieu de la phase d’appui (Li et al. 2010,
Yang et al. 2012). Cette hypothése est moins adaptée pour des personnes amputées au-dessus
du genou a cause de I'absence de flexion de genou en phase d’appui a cet instant (Segal et al.
2006).

Dans ce contexte, la présente étude propose |'utilisation d’un modéle plan de la marche
pour quantifier la vitesse de marche pendant la phase d’appui en n’utilisant qu’une seule
centrale sur la jambe. Ce modeéle, basé sur des hypothéses spécifiques a la marche des
personnes amputées au-dessus du genou, a été utilisé avec les données provenant d’une
centrale inertielle intégrée a un prototype de prothese de genou-cheville (Bonnet et al. 2014a)
et évalué en marche sur tapis roulant. Les résultats d’estimation de la vitesse de marche a
partir de cette méthode ont été comparés a celle imposée par le tapis roulant. La justesse et
la précision globale de cette méthode a été évaluée a 'aide d’'un graphique de Bland et
Altman, la variabilité interindividuelle a été évaluée en utilisant I'erreur quadratique moyenne
et I'erreur quadratique moyenne normalisée.

Matériel et méthode

Modele cinématique

La méthode d’estimation de la vitesse présentée ci-dessous est basée sur un modeéle
cinématique plan visant a estimer la vitesse du centre de masse pendant la phase d’appui. Le
modele est composé d’un pendule inverse simple considérant I'absence de flexion de genou
pendant cette phase pour la population de personnes amputées au-dessus du genou (Segal et
al. 2006). Le pelvis, la cuisse, la jambe et le pied sont alors considérés comme des solides
rigides allant du centre de masse jusqu’au point de contact entre le sol et le pied. Comme
présenté précédemment (Partie 1.2.2.a, p. 29), le complexe pied-cheville peut étre modélisé
par un arc de cercle qui roule sans glisser sur le sol au cours de la phase d’appui (Hansen et al.
2004 ; McGeer 1990). Il est alors possible, a partir de ce modéle, de déterminer la vitesse
instantanée du centre de gravité dans le repere global (Ro) en utilisant 4 parameétres: la
hauteur du centre de gravité L, la vitesse angulaire de la jambe 8 par rapport au repére global,
6 son orientation par rapport a la gravité ainsi que le rayon de courbure de 'arc r (Figure 11-16).
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Figure II-16 — Modéle cinématique d’estimation de la vitesse du centre de gravité pendant la phase d’appui avec, la hauteur
du centre de gravité L, 8 son orientation par rapport a la gravité ainsi que le rayon de courbure de I'arc r, et Vcom le vecteur
vitesse de déplacement du centre de gravité qui peut étre décomposé en V et V, dans le repére global (Ry)

N . . _|r+ (L —71)-cos(8)
V(COM/Ry)r, = V(C/Ro)r, + Q(R1/Ro)r, A CCOMp, =6 - —(L—r)-sin(0)
0

Equation II-1

Les parametres r et L peuvent étre estimés a partir de la stature du sujet (BH),
correspondant respectivement a 19 %(Hansen & Childress 2004) et 58,81 % (Clauser et al.
1969) ce qui permet de simplifier I’équation ci-dessus.

BH

-0
—— (19 + 39,8 - cos(6))

V(COM/RO)RO “xg =V = 100

Equation 1I-2

L’Equation 1I-1 permet d’obtenir une estimation de la vitesse de marche instantanée
pendant la phase d’appui. Pour estimer la vitesse de marche pendant un cycle, la vitesse
moyenne pendant le cycle de marche entier est supposée égale a la moyenne de Vi (Equation
[I-2) pendant la premiere moitié du cycle. Pour la détection des cycles, le capteur de moment
a la cheville synchronisé avec la centrale inertielle du SPCM a été utilisé. 0 a été obtenu a partir
de la centrale inertielle intégrée dans le tibia du SPCM et O a été estimé avec un filtre
complémentaire (Mahony et al. 2008).

Protocole expérimental

Neuf personnes amputées au-dessus du genou utilisant la prothese de genou-cheville ont
participé a cette étude. Leurs caractéristiques peuvent étre retrouvées dans le Tableau II-6.
Tous les utilisateurs de la prothése ont marché sur un tapis roulant a plat et a des vitesses de
0,56 m/s a 1,39 m/s par incrément de 0,28 m/s sauf un sujet qui n’a pas fait la condition a 1,39
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m/s. Trois sujets ont aussi marché a 1,67 m/s.

Des conditions de marche en montée de pente a 5,7° ont aussi été testées par six sujets a
vitesse confortable en fonction de leurs capacités. Les valeurs de vitesse de marche sont
rapportées dans le Tableau II-6. Pour chaque couple de conditions vitesse-pente, sept a dix
cycles ont été enregistrés a 50 Hz une fois le régime stationnaire établi. Quelques minutes de
repos étaient autorisées entre chaque couple de conditions.

Tableau 1I-6 — Caractéristiques des sujets participants a I’étude

Intervalle de vitesse Intervalle de vitesse de
. Stature Masse . ,
Sujet (m) (kg) de marche a plat marche en montée de
(m/s) pente 5,71 ° (m/s)
S1 1,86 73 0,56-1,67 0,83; 1,39
S2 1,94 85 0,56-1,67 1,11
S3 1,90 81 0,56-1,39 n/a
S4 1,87 83 0,56-1,39 n/a
S5 1,93 131 0,56-1,67 0,83
S6 1,59 61 0,56-1,39 0,83
S7 1,86 117 0,56-1,39 0,83
S8 1,57 60 0,56-1,11 n/a
S9 1,75 79 0,56-1,39 0,83

Pour chaque cycle enregistré, une estimation de la vitesse a été calculée. L'erreur
d’estimation a ensuite été évaluée par rapport a la vitesse du tapis de marche. La vitesse du
tapis de marche peut varier en fonction du poids de I'utilisateur, de la déformation de la
bande, ou encore de la boucle de contréle du moteur. Ces variations ont été estimées a moins
de 4 % de la vitesse (Annexe B.a).

Analyse des données
Pour chaque sujet, I'erreur guadratique moyenne

2
(RMSE = \/271\1’=1(Vtapis - Vestimée) /N avec N le nombre de cycle) et I'erreur quadratique

2
moyenne normalisée (NRMSE = \/Z,"{:l((mes — Vestimée)/Vmpis) /N) entre I'estimation

de la vitesse et la vitesse de référence ont été calculées pour tous les couples de conditions
vitesse-pente. Les moyennes de ces erreurs pour chaque sujet ont ensuite été utilisées pour
évaluer la reproductibilité intersujet pour chaque condition de pente. La moyenne et I'écart
type de I'erreur entre I'estimation de la vitesse de marche et la vitesse du tapis ont aussi été
calculés sur tous les cycles de marche a plat et en pente.

Résultats

La Figure lI-17 présente I'estimation de la vitesse de marche ainsi que I'erreur d’estimation
par rapport a la vitesse du tapis considérée comme la référence.
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Figure 1I-17 — Estimation de la vitesse de marche par sujet et par condition de vitesse a plat par rapport a la vitesse de
référence (Haut) et graphique de Bland et Altman correspondant a I'erreur d’estimation du modeéle présenté

La méthode d’estimation de la vitesse de marche montre une bonne corrélation avec la
vitesse de référence (R? = 0,93) pour tous les cycles a plat. La moyenne du NRMSE sur tous les
sujets pour les conditions de marche a plat était de 8,93 % (écart type 4,36 %, min-max :
3,54 % — 16,53 %). Ces résultats correspondent a une erreur moyenne -0,002 m/s et un écart
type de cette erreur entre les sujets de 0,088 m/s. Si I'on calcule cette erreur sur I’'ensemble
des cycles indépendamment des sujets, on trouve une erreur moyenne de -0.001 + 0.103°m/s
comme rapporté Figure II-17. Pour I'ensemble des cycles estimés a plat de chaque sujet, le
RMSE, NRSME, I'erreur moyenne et I"écart type de I'erreur peuvent étre évalués comme
reporté Tableau Il-7. Pour les conditions en pente, la moyenne du NRMSE est de 9,58 %
correspondant a 0,038 + 0,080 m/s et avec un coefficient de corrélation élevé (R?=0,93), ces
résultats sont détaillés par sujets en annexe B.a.
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Tableau II-7 — Erreurs d’estimation de la vitesse de marche par sujet lors de la marche a plat par rapport a la vitesse du tapis
de marche

Ecart type de ’erreur

Sujets RMSE (m/s) NRMSE (%) Erreur moyenne (m/s) (m/s)

S1 0,125 10,5 0,103 0,071

S2 0,088 6,8 -0,063 0,062

S3 0,059 5,9 0,043 0,041

S4 0,163 16,5 0,152 0,061

S5 0,109 11,2 -0,047 0,099

S6 0,071 6,7 -0,056 0,044

S7 0,046 5,2 -0,029 0,036

S8 0,031 3,5 0,003 0,031

S9 0,130 13,9 -0,126 0,033
Moyenne 0,091 8,9 -0,002
Ecart type 0,044 4,4 0,088

Discussion

Cette étude présente I'utilisation d’'un modéle de la marche plan pour estimer la vitesse
instantanée en utilisant seulement une centrale inertielle sur le tibia et la stature de la
personne. Cette vitesse de marche a été moyennée pendant la phase d’appui et comparée a
la vitesse du tapis considérée comme référence. L'erreur d’estimation obtenue pour neuf
sujets amputés au-dessus du genou, est inférieure a 16,53 % a plat, ce qui est en accord avec
les résultats rapportés par Lenzi et al. (8 % d’erreur, nombre de sujets non rapportés) et
Miyazaki (<15 %, 7 sujets amputés du dessus du genou) (Lenzi et al. 2014, Miyazaki 1997). La
moyenne de I'erreur d’estimation est trés proche de celle rapportée par Aminian et al. (2002)
avec deux membres inférieurs instrumentés sur vingt sujets non amputés ou la version
modifiée de Salarian et al. (2013) validée sur dix sujets non amputés n’utilisant qu’un membre
inférieur (erreur moyenne pour les deux modeéles 0,07 m/s).

A notre connaissance, les méthodes précédemment proposées dans la littérature et
développées pour les personnes non amputés requiérent presque toutes Il'utilisation de
capteurs sur d’autres parties du corps ou sur le pied (Aminian et al. 2002, Mannini & Sabatini
2014, Salarian et al. 2013). Le placement d’une centrale sur le pied compromet ['utilisation
d’un pied prothétique générique puisqu’il est adapté a la pointure de chaque sujet. Seuls Yang
et al. (2012) ont proposé une méthode pour calculer une estimation de la vitesse de marche
en utilisant une centrale inertielle placée sur le tibia, mais celle-ci n’était pas adaptée pour la
population de cette étude. Au contraire, le modele proposé dans cette étude est spécifique
aux personnes amputées au-dessus du genou et se révele probant compte tenu des erreurs
d’estimation évaluées.

Un autre avantage de cette méthode est qu’elle permet d’obtenir la vitesse instantanée,
Vy, du centre de gravité pendant la phase d’appui avec uniqguement une centrale inertielle sur
le tibia prothétique. Dans la littérature au contraire, la longueur du pas est généralement
utilisée ce qui ne permet pas d’estimer la vitesse de marche avant la fin du cycle complet.
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Ainsi, tout changement de comportement de la prothése, a partir de cette évaluation, ne sera
possible qu’au cycle de marche suivant I'estimation (Aminian et al. 2002, Yang et al. 2012). Au
contraire, avec la méthode décrite ici, la vitesse instantanée du centre de gravité, Vy, peut étre
moyennée sur I'ensemble de la phase d’appui et utilisée pour changer le comportement de la
prothése des le début phase oscillante.

Comparée a la vitesse de référence du tapis, la méthode présentée sous-estime la vitesse
moyenne. L'erreur moyenne peut venir d’'une mauvaise estimation de la hauteur du centre de
gravité avec le modéle anthropomorphique (Clauser et al. 1969), cette erreur d’estimation a
été évaluée a environ £ 1 % de la stature (Virmavirta & Isolehto 2014). De plus, puisque le
modele cinématique est plan, les mouvements du pelvis dans le plan transverse, qui ont un
impact sur la position du centre de gravité dans le plan sagittal, sont négligés. Cette méthode
suppose aussi que la vitesse moyenne du centre de gravité pendant le cycle entier peut étre
obtenue a partir de son estimation pendant le demi-cycle. L’asymétrie induite par les
compensations réalisées lors de la marche comme le vaulting, I’élévation de hanche ou encore
la rotation du pelvis dans le plan transverse (Gailey et al. 2008) peuvent aussi avoir un impact
sur cette derniere hypothése. On peut aussi observer que la pente a un effet sur I'estimation
de la vitesse de marche. L'erreur d’estimation augmente a 9,58 % pour la moyenne du NRMSE.
Une partie de cette erreur peut étre attribuée a la projection de la vitesse de déplacement
dans le plan horizontal (<1 % pour la pente testée). Une autre partie de I'erreur peut étre
attribuée a I'augmentation de I'asymétrie observée chez les sujets amputés au-dessus du
genou dans cette situation (Schaarschmidt et al. 2012).

Finalement, I'erreur d’estimation de la vitesse de marche a été réalisée sur un tapis de
marche, or certains auteurs rapportent de légeres différences par rapport a la marche sur le
sol (Riley et al. 2007). Cependant, les performances de la méthode ne devraient pas étre
impactées par ces différences puisque les hypothéses du modele restent valides. De plus,
méme si le tapis de marche n’est pas complétement représentatif de la marche a plat, on peut
espérer des résultats similaires a ceux quantifiés dans cette étude.

Pour conclure, cette étude présente une méthode d’estimation de la vitesse de marche
pour les personnes amputées au-dessus du genou en utilisant une seule centrale inertielle sur
le tibia prothétique. Une NRMSE moyenne de 9 % a été quantifiée sur neuf sujets amputés au-
dessus du genou marchant sur un tapis roulant a plat et a différentes conditions de vitesse.
En montée de pente a 5 %, la NRMSE augmente légerement, mais reste acceptable (<17 %
NRMSE) pour une estimation de I'activité de la personne. L'évaluation de cette méthode
devrait étre poursuivie avec des acquisitions en environnement réel pour montrer la
pertinence de cette estimation de la vitesse de marche des personnes amputées au-dessus du
genou pendant des activités de la vie réelle, ouvrant la voie a un suivi de I'activité a I'aide des
prothéses. Cependant, une marche rapide sur une pente forte n’a pas la méme signification
gu’une méme vitesse a plat en termes d’activité physique. La pertinence de cette estimation
pourrait donc étre améliorée en connaissant la pente sur laquelle le sujet marche. Une étude
pour prendre en compte la vitesse a été réalisée et peut étre trouvée en annexe B.b.
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Cette étude sur I'estimation de la vitesse de marche a été soumise a Proceeding of the
iMeche, Part H : Journal of Engineering in Medecine. L’article peut étre trouvé en Annexe C.

b. Estimation de la pente

Introduction

La marche des personnes amputées dans les situations de la vie courante a été
grandement améliorée par le contréle apporté par les microprocesseurs (Samuelsson et al.
2012). En pente, des difficultés de locomotion persistent, elles sont en partie expliquées par
le manque d’adaptation de la mobilité de la cheville des pieds a restitutions d’énergie dans
ces situations (Williams et al. 2009). En effet, comme développé dans la Partie .2.2.a (p. 27),
le comportement du systéeme pied-cheville peut étre en partie décrit par la relation entre le
couple et I'angle de la cheville lors de la phase d’appui unipodale. Pour les pieds prothétiques
sans systéme a microprocesseur, cette relation liant le couple a I'angle est constant quelle que
soit la situation. Pour des situations comme la montée de pente nécessitant plus de
dorsiflexion (Lay et al. 2006), I'utilisateur doit appliquer un couple plus important s’il souhaite
atteindre une mobilité de cheville plus importante. Or nous avons vu précédemment que
I’évolution du centre de pression dans le repére tibia permettait de définir le profil du solide
rigide équivalent qui reproduirait le comportement du solide déformable lors de la marche (le
ROS - Partie I.2.2.a, p. 29). Le ROS étant quasi-constante, I'utilisateur a peu de possibilités pour
augmenter le bras de levier. Un couple plus important ne peut étre atteint que par un effort
plus important. Le poids de |'utilisateur étant fixe, la variation de mobilité possible est limitée
a vitesse constante.

Dans la littérature, plusieurs auteurs ont étudié ou développé des systemes prothétiques
permettant I'adaptation a la pente (Partie .2.2.b, p. 32). La méthode d’estimation utilisée a
partir des capteurs dans les systemes prothétiques commercialisés n’est pas précisée par les
constructeurs. Cependant, il est rapporté que ces adaptations par un microprocesseur ne sont
pas instantanées puisque I'estimation est réalisée a chaque pas, I'adaptation ne peut étre faite
gu’au cycle suivant. Elle nécessite donc quelques pas pour étre effective au risque de ne plus
étre nécessaire ou contreproductive (Nickel et al. 2014, Williams et al. 2009).

L'intérét d’une telle adaptation en descente de pente est de permettre une mise a plat du
pied plus précoce limitant ainsi le risque d’instabilité pendant la premiére phase de double
appui (Struchkov & Buckley 2016). En montée de pente, une adaptation chez des sujets
amputés en dessous du genou utilisateurs du Propriofoot™ semble donner une cinématique
plus physiologique des membres inférieurs. Ainsi, une augmentation de la flexion de genou
du coté prothétique (passant de 12 +9° a 20 + 8° en mode adapté) et une réduction de la
plantiflexion du c6té controlatéral (passant de 18 + 5° a 16 + 5° en mode adapté) ont pu étre
observées dans cette situation (Fradet et al. 2010).

Deux principes sont décrits dans la littérature pour estimer la pente a partir d’'une centrale
inertielle sur le pied.
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Figure 1I-18 — Méthodes de calcul de la pente a partir de centrales inertielles sur le pied en phase d’appui (inclinaison du pied),
et en phase oscillante (rapport du déplacement du pied vertical et horizontal)

Le premier consiste a estimer la pente pendant la phase d’appui. Pour cela, 'orientation
du pied par rapport a la verticale lors de la phase de pied a plat peut permettre d’estimer la
pente comme proposé par Svensson et al. (2005) et testé sur un sujet non amputé. Cette
méthode a aussi été mise en ceuvre pour la prothése de la Vanderbilt University par Sup et al.
(2011) et testée par un sujet amputé au-dessus du genou. Cette méthode a |'avantage
d’obtenir I'estimation de la pente pendant la phase d’appui, donnant la possibilité d’adapter
le comportement de la prothése en phase oscillante. Moufawad et al. (2016) ont aussi utilisé
cette méthode combinée avec la mesure de I'altitude entre deux pas par un baromeétre pour
détecter des niveaux de pentes. Svensson et al. (2005), Sup et al. (2011) et Moufawad et al.
(2016) ne rapportent pas les erreurs d’estimation, mais on peut estimer qu’elles sont de
I'ordre de 1 a 2°. Cependant dans le cadre des systéemes prothétiques, le pied prothétique est
adapté au poids, au niveau d’activité du sujet ainsi qu’a sa pointure, ce qui rend le placement
de capteurs sur le pied difficile. De plus, la conception de prothese impose aussi de placer le
centre de masse de la prothése le plus proximal possible pour diminuer I'inertie de la prothese
(Selles et al. 2004). Pour cette raison, la plupart des systémes pied-cheville a microprocesseur
embarquent I'ensemble de I'électronique au-dessus de la cheville (Propriofoot™, BiOM™) et
évitent de faire passer des connexions électroniques a travers les articulations.

La seconde méthode, uniquement mise en ceuvre dans la littérature sur des sujets
asymptomatiques, consiste a estimer la trajectoire du pied pendant la phase oscillante (Figure
[I-18). La double intégration pendant la phase oscillante de la position d’une centrale placée
sur le pied permet, par exemple, de déterminer la pente comme proposée par Sabatini et al.
(2005). Yang et al. (2012) ont proposé une méthode similaire a partir d’'une centrale sur le
tibia reprise plus tard par Lopez et al. (2012) permettant d’estimer un vecteur vitesse moyen.
Le rapport des déplacements ou vitesse moyenne horizontale et verticale permettent
d’obtenir une estimation de la pente. D’autres auteurs, comme Jimenez et al. (2011), ont
utilisé une combinaison de ces deux méthodes pour détecter la pente. Cependant, ces deux
méthodes permettent d’obtenir une estimation de la pente a posteriori, 'adaptation a la
pente aura donc toujours un cycle de retard sur la pente réelle.

L'apprentissage automatique peut également étre utilisé pour estimer la pente a partir de
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capteurs placés sur le corps du sujet. Cette technique a été testée a partir de signaux EMG
obtenus a I'aide d’électrodes au niveau du membre résiduel de deux personnes amputées en
dessous du genou par Chen et al. (2014). Un réseau de neurones estimant la pente a aussi été
évalué par Aminian et al. (1995) a I'aide de centrales inertielles au niveau du talon et du bas
du dos. L'apprentissage automatique peut permettre d’obtenir une estimation de la pente a
partir de capteurs intégrés a la prothése et pendant la phase d’appui, mais ils nécessitent une
calibration et la généralisation a d’autres sujets est souvent difficile (Mannini & Sabatini 2014).

Pour cette raison, Chen et al. (2015) ont utilisé une estimation de la pente avec une
centrale inertielle couplée a deux mesures d’'EMG de surface des muscles fléchisseurs
plantaires et dorsaux résiduels. L'information de 'EMG permet alors de prédire la pente
rencontrée. Cette solution a été testée sur un sujet amputé au-dessus du genou équipé d’un
prototype de systeme de pied-cheville de la Pekin University. Il obtient sur ce sujet une erreur
d’estimation de la pente de 0,92 + 0,82°.

Le SPCM embarque des capteurs dans le tibia prothétique. Or les méthodes généralement
décrites dans la littérature utilisent une centrale inertielle sur le pied. De plus, de fagon a
adapter la cheville avant la phase d’appui suivante, I’estimation de la pente doit étre faite au
cours de la phase d’appui. Les méthodes d’estimation utilisant des informations au cours de
la phase oscillante ne peuvent donc pas étre utilisées. La problématique est donc d’estimer la
pente a partir des capteurs présents dans le tibia prothétique a la fin de la phase d’appui de
facon a permettre a la prothése une adaptation en phase oscillante de la position neutre de
la cheville. Pour cela une nouvelle méthode a été développée et évaluée avec plusieurs
utilisateurs.

Matériel et méthode

Estimation de I'angle du tibia

La version actuelle du SPCM estime I'angle du tibia par rapport a la verticale a partir d’'un
filtre complémentaire linéaire. Ce filtre permet, en changeant la fréquence de coupure, de
fusionner les estimations d’angle issues d’'un accéléromeétre et ceux issus d’un gyroscope
(Mahony et al. 2008). En effet, le gyroscope permet par intégration d’obtenir une premiére
estimation de I'angle. Cependant, I'erreur de justesse inhérente aux capteurs entache la
vitesse angulaire d’une erreur aléatoire. L'erreur due a l'intégration de celle-ci est aussi
appelée dérive. L'accélérometre de I'autre c6té permet de mesurer la gravité et les autres
accélérations subies par la centrale. En faisant I’'hypothése que la centrale est quasi-statique,
on peut alors estimer |'orientation de la centrale par rapport a la gravité. Mais ce capteur étant
trés sensible, le signal est bruité, rendant I'estimation de I'angle elle aussi bruitée. Le filtre
complémentaire permet d’appliquer un filtre passe-bas sur |'estimation issue de I'accélération
et un filtre passe-haut sur I'estimation du gyroscope. Le filtre est en fait une moyenne
pondérée entre les deux estimations (Colton & Mentor 2007) telles que décrites dans
I’équation suivante :

~

t

a* (0,1 +wdt)+(1—a) =8,
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Avec : 0, I'estimation de I'angle au pas de temps t (°)
0,_, 'estimation de I'angle au pas de temps précédent (°)
w la vitesse angulaire mesurée par le gyroscope (°/s)

dt la durée du pas de temps (s)

~

0, I'estimation de I’angle issue de I'accélérometre (°)
a le coefficient du filtre.a € 10,1 [

Le coefficient « a » permet donc de faire varier le degré de confiance entre les signaux des
deux capteurs. Pour rendre ce coefficient indépendant de la fréquence d’acquisition (F,) on
peut I'exprimer en fonction de la fréquence de coupure (F.)(Roan et al. 2012) :

Fe
a=

1
F_a(1+Fc-Fa)

L'estimation de l'orientation a partir de l'accélération peut se faire de différentes
maniéres. Dans cette étude, un seul axe de I'accéléromeétre lié au tibia a été utilisé. A, est la
projection de |'accélération sur I'axe antéropostérieur du tibia mesuré par une centrale
inertielle intégré au tibia prothétique en g (9,81 m/s?) :

6, = arcsin(4,)

Pour des questions de domaine de définition de la fonction arcsinus, toutes les valeurs
d’accélération au-dessus de 1g en valeur absolue ont été écrétées.

Contrairement a d’autres algorithmes d’estimation de I'angle comme le filtre de Kalman,
le filtre complémentaire peut facilement étre calculé en embarqué avec une précision et une
répétabilité acceptable (Mahony et al. 2008).

Modele d’estimation de la pente

Pour estimer la pente, on utilise la relation entre le couple et I'angle de la cheville (Partie
1.2.2.a, p. 27). Lorsque la butée de dorsiflexion de cheville est atteinte, la mobilité de la cheville
n’est obtenue que par la déformation de la lame. Ce qui implique la relation :

C=k¢+d

Avec C le couple a la cheville, ¢ I'angle de flexion de cheville, k la raideur de cheville et d
une constante.

Si le pied est a plat, c’est-a-dire entre environ 12 % et 30 % du cycle de marche a plat pour
des utilisateurs de la prothése de genou-cheville (Partie 1.3.3.a, p. 59), alors I’évolution dans
le plan sagittal du moment a la cheville en fonction de I’angle du tibia par rapport a la verticale
sera quasi-linéaire. La relation précédente peut donc étre exprimée par rapport a I'angle du
tibia par rapport a la verticale a plat et en pente :
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Cs(0) = k (g - eB) + d a plat (Figure 11-19-B)
C,(0) =k (g — (a + HA)) + d en pente (Figure 11-19-A)

Avec 05 I'angle du tibia par rapport au sol a plat, 84 I'angle du tibia par rapport au sol en
pente et a I'angle de la pente.

Donc pour un méme couple C, ces relations devraient permettre de mesurer I'angle de la
pente :

T T
k(5—93)+d=k<5—(a+9A)>+d

CZZHB_HA

Pour un seuil de moment donné, I'angle du tibia par rapport a la verticale devrait varier de
la valeur de la pente par rapport au plat.

Moment cheville (N.m)

QA AB=a \ 2 QB
Angle tibia / sol (°)

Figure 1I-19 — Principe de détection de la pente, avec la relation du moment au niveau de la cheville en fonction de I'angle du
tibia par rapport a la verticale a plat (B) et en montée de pente a 10° (A) 85 I'angle du tibia par rapport au sol a plat, 8, I'angle
du tibia par rapport au sol en pente et a I'angle de la pente, C le seuil de moment

Comme on I'a vu, l'estimation de I'angle est influencée par le choix de la fréquence de
coupure défini au paragraphe précédent. On souhaite donc trouver le seuil de moment (Figure
[1-19-B) et la valeur de a optimale pour |'estimation de la valeur de la pente (Figure 11-19-A).
Pour s’assurer que la butée de dorsiflexion est atteinte et que le pied est a plat, on s'impose
un moment seuil minimum de 0,3 Nm/kg.

On cherche donc a optimiser le choix du réglage du seuil de couple par sujet pour un
estimateur donné de I'angle permettant la meilleure estimation de la pente.
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Pour cela on va étudier la variation de I'angle a un seuil de couple dans toutes les
conditions de pente et de vitesse par rapport a I’'angle obtenu a 0,83 m/s et a plat.

Protocole expérimental

Neuf personnes amputées au-dessus du genou utilisant la prothése de genou-cheville
SPCM ont participé a cette étude. Leurs caractéristiques peuvent étre retrouvées dans le
Tableau [I-8. Tous les utilisateurs du SPCM ont marché sur un tapis roulant a plat et a des
vitesses de 0,56 m/s a 1,39 m/s par incrément de 0,28 m/s sauf un sujet qui n’a pas fait la
condition a 1,39 m/s. Trois sujets ont aussi marché a 1,67 m/s.

Des conditions de marche en montée de pente a 5,7° ont aussi été testées par six sujets a
vitesses confortables en fonction de leurs capacités. Les valeurs de vitesses de marche sont
rapportées dans le Tableau 11-8. Pour chaque couple de conditions vitesse-pente, sept a dix
cycles ont été enregistrés une fois le régime stationnaire établi. Quelques minutes de repos
étaient autorisées entre chaque couple de conditions.

Tableau 1I-8 — Caractéristiques des sujets ayant participés a I'étude sur tapis roulant

. Intervalle de vitesse de
Intervalle de vitesse de

Sujet  Stature (m) Masse (kg) marche 3 plat (m/s) mz;::teeesn7n11?8:‘e/i)de

S1 1,86 73 0,56-1,67 0,83,1,39
S2 1,94 85 0,56-1,67 1,11
S3 1,90 81 0,56-1,39 n/a
sS4 1,87 83 0,56-1,39 n/a
S5 1,93 131 0,56-1,67 0,83
S6 1,59 61 0,56-1,39 0,83
S7 1,86 117 0,56-1,39 0,83
S8 1,57 60 0,56-1,11 n/a
S9 1,75 79 0,56-1,39 0,83

De plus, deux sujets ont marché en montée de pente 6,8° et a plat a vitesse normale ainsi
gu’a vitesse lente et rapide pour la derniére condition comme rapporté Tableau II-9 avec leurs
caractéristiques.

Tableau II-9 — Caractéristiques des sujets ayant participés a I’étude a différentes inclinaisons de sol

Suiet Stature Masse Vitesses 3 olat Vitesse en montée de
) (m) (kg) P pente 6.8 °
L
s10 1,69 76 ente, confortable, Confortable
rapide
S11 1,54 73 Lente, confortable, Confortable

rapide

Pour chaque cycle enregistré, le moment sagittal a la cheville prothétique, I'accélération
sur 'axe antéropostérieur du repére tibia ainsi que la vitesse angulaire du tibia prothétique
dans le plan sagittal ont été enregistrés a 50 Hz. Les informations des deux derniers capteurs
ont ensuite été utilisées pour estimer I'angle du tibia par rapport a la verticale a I'aide de filtre
complémentaire avec différentes fréquences de coupure.

Analyse des données
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Pour comparer les résultats entre les sujets, le moment a été normalisé par rapport au
poids du sujet. Pour le filtre complémentaire, des fréquences de coupures de 0,06 ; 0,08 ;
0,11; 0,18 et 0,38 Hz ont été testées.

Les filtres complémentaires nécessitant une période de convergence, les 2 premiers cycles
ont été retirés de I'analyse.

Résultats

Les seuils de moment et les fréquences de coupure du filtre complémentaire optimaux
pour chaque sujet sont rapportés dans le tableau suivant (Tableau II-10). L'estimation de la
pente pour chaque cycle et pour chaque sujet est rapportée sur la Figure 1I-20. L’'ensemble de
ces estimations ont permis d’évaluer la justesse et la précision globale de cette méthode
comme rapportées dans le graphique de Bland et Altman (Figure 11-20). Une justesse de -0,34°
sur I'estimation a été évaluée sur I'ensemble des cycles avec une dispersion de I'estimation
de = 1,72°. La moyenne du RMSE calculé sur chaque sujet est de 1,66 + 0,59° (Tableau II-10).
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Figure 1I-20 — Estimation de la pente par rapport a la pente de référence et erreur d’estimation par rapport a la pente de
référence pour la premiere méthode. Chaque marque correspond a une estimation a une vitesse, chaque couleur a un sujet.
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Tableau 1I-10 — Seuil de moment et réglage du filtre complémentaire optimaux pour chaque sujet et erreur associée a
I’estimation de la pente

Seuil de moment

Sujet (N.m/kg) F. (Hz) RMSE (°) Erreur moyenne (°) Ecart type de Perreur (°)
S1 0,40 0,06 1,61 0,03 1,63
S2 0,40 0,06 0,70 0,00 0,71
S3 0,30 0,06 1,86 -0,68 1,76
S4 0,55 0,06 1,94 0,37 1,92
S5 0,55 0,06 2,26 -0,61 2,21
S6 0,35 0,06 2,48 -1,10 2,27
S7 0,55 0,06 1,61 0,33 1,60
S8 0,45 0,06 0,89 -0,24 0,88
S9 0,45 0,06 1,58 -0,18 1,59

S10 0,50 0,06 1,02 0,33 0,98
S11 0,45 0,06 2,26 -1,15 2,00
Moyenne 1,66 -0,26
Ecart type 0,59 0,55
Discussion

La méthode d’estimation de la pente présentée ci-dessus a été évaluée avec un RMSE
moyen de 1,66 + 0.59° (min-max : 0.70-2.48) sur I'ensemble des sujets (Tableau II-10). Ce
RMSE a été obtenu a partir de 7 a 10 cycles dans différentes conditions de vitesse et de pentes
rapportées Tableau 1I-8 et Tableau 1I-9. L'erreur moyenne étant faible (-0.26°), le RMSE
représente en majorité I'écart type de I'erreur. Ce résultat est dans |'ordre de grandeur de
ceux rapportés dans la littérature. Svensson et al. (2005) rapportent une erreur d’estimation
d’environ 2° avec une centrale inertielle placée sur le pied sur un sujet non amputé. Cet ordre
de grandeur d’erreur a été confirmé par Sup et al. (2011) sur la prothese de la Vanderbilt
University. L’ajout d’'une estimation par EMG ne semble pas diminuer cette erreur chez des
sujets amputés en dessous du genou (Chen et al. 2014). Concernant |'estimation a partir de la
vitesse moyenne, des erreurs de 2,96° sont rapportées par Lopez et al. (2012) sur sujets non
amputés, mais une diminution a 1,72° est possible aprés une calibration. Les erreurs
rapportées par Yang et al. (2012) avec la méme méthode, sont plus faibles avec une erreur
entre 0,22° et 1,19° apres calibration. Sabatini et al. (2005) rapportent la plus faible erreur
d’estimation de pente avec 0,7° a partir d’une centrale placée sur le pied estimant la vitesse
moyenne a partir d’un filtre de Kalman et du rapport de déplacement du pied vertical et
horizontal.

On peut remarquer les résultats médiocres de la méthode d’estimation sur 4 sujets (S3,
S5,S6 et S11). La dégradation de I’estimation pour ces sujets peut étre expliquée par différents
facteurs. Les trois premiers sujets se sont appuyés sur les barres latérales pour se stabiliser
lors des situations les plus difficiles (vitesse imposée importante, montée de pente). Cette
stratégie va avoir un effet sur le moment mesuré a la cheville puisque I'appui avec les mains
va modifier I'action du sol sur la prothese pendant la phase d’appui tout en conservant un
mouvement du tibia similaire. Pour le dernier sujet, les acquisitions n’ont pas été réalisées sur
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tapis roulant. Une forte asymétrie de marche chez ce sujet pourrait expliquer la dégradation
des résultats. Pour tous les autres sujets, on observe qu’un filtre complémentaire avec une
fréquence de coupure de 0,06 Hz et un seuil de moment de 0,4 N.m/kg en moyenne
permettent d’obtenir une estimation de la pente avec un RMSE inférieur a 2° (Tableau II-10).
Une grande partie de la dispersion de la mesure est attribuée a I'estimation de I’angle.
Toutefois, pour estimer I'angle, il existe d’autres filtres plus complexes qui pourraient se
révéler meilleurs, mais le temps de calcul ne permet pas actuellement d’envisager une
implémentation en embarqué dans le SPCM. Des travaux ont été engagés dans ce sens au
cours du stage de Master de Clément Duraffoug a I'aide d’un filtre de Valenti et al. (2015) mais
doivent encore étre évalués sur des sujets équipés du SPCM. Une autre piste d’amélioration
serait d’utiliser les autres axes de la centrale inertielle pour estimer I'angle. Dans ce cas, il
faudra évaluer I'apport d’un tel ajout par rapport a la consommation d’énergie et a la
puissance de calcul nécessaire pour le mettre en ceuvre sur le microprocesseur du SPCM. Une
autre partie de la dispersion de I'estimation pourrait venir de la vitesse, Hansen et al. (2004b)
ont montré que la plage d’amplitude de la cheville variait avec la vitesse de marche chez les
sujets non amputés. La méthode d’estimation étant basée sur la raideur équivalente de la
cheville, une prise en compte de la vitesse pourrait permettre de réduire cette erreur. Cette
prise en compte de la vitesse dans I'estimation de la pente a été approfondie, I'étude
correspondante peut étre trouvée en Annexe B.b.
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2.2. Classification des situations de locomotion
rencontrées

a. Introduction

Les prothéses a microprocesseur embarquent toutes des capteurs, ce qui donne
I'opportunité de quantifier I'activité de la personne par la reconnaissance de situations. La
fusion des données des capteurs ainsi que les possibilités de I'apprentissage automatique
peuvent permettre de donner une estimation fiable de I'activité.

Deux objectifs distincts peuvent étre identifiés dans la littérature. Le premier consiste a
faire de la reconnaissance de situations dans le cadre du suivi d’activité. Celui-ci peut étre utile
pour donner des objectifs d’activité a des sujets dans le cadre de leur propre suivi ou pour
permettre aux concepteurs de prothéses de connaitre I'utilisation réelle de I'appareillage
(Redfield et al. 2013). Dans le cadre du suivi d’activité, on souhaite une estimation de la
situation a posteriori la plus précise possible. Dans la littérature, ce suivi d’activité est plutot
étudié chez des sujets non amputés par I'utilisation de centrales inertielles sur le membre
inférieur.

L'autre objectif consiste a utiliser cette reconnaissance de situations pour modifier le
comportement de la prothése pour mieux I'adapter aux situations. Pour la modification du
comportement de la prothese, on cherche plutdt a estimer la situation a priori pour que la
prothése s’adapte au plus t6t. La reconnaissance de situations étant toujours entachée
d’erreurs, le risque de chute pour le sujet est prépondérant pendant les transitions. Toutes les
erreurs ne sont pas ressenties de la méme maniere par |'utilisateur (Hargrove et al. 2015,
Zhang et al. 2015), la reconnaissance de situations pourra alors étre volontairement biaisée
pour limiter certaines erreurs critiques. Pour la population des sujets amputés au-dessus du
genou, deux équipes étudient la reconnaissance de situations dans le contexte du contréle de
prothése de membre inférieur. La premiere, du Rehabilitation Institute of Chicago (RIC),
travaille sur une prothése active de genou-cheville développée par la Vanderbilt University
(Sup et al. 2009). Celle-ci nécessite plusieurs heures de marche (2 a 5h) pour régler le
comportement de la prothése (Simon et al. 2014). La seconde, a I'University of Rhode Island
(URI), a dans un premier temps travaillé avec un genou hydraulique (Zhang et al. 2011c) puis,
plus récemment, sur une prothese active de genou (Du et al. 2012, Liu et al. 2014a).

Ces deux équipes (RIC et URI) utilisent des capteurs embarqués dans la prothése, mais
surtout des électrodes EMG afin de donner un contréle plus volontaire de la prothése a
I"utilisateur pour reconnaitre 5 situations (plat, montée/descente de pente, montée/descente
d’escalier). Contrairement a I’équipe du RIC, celle de I'URI s’est concentrée sur la
reconnaissance des transitions entre ces situations. lls distinguent les cycles ne comprenant
gu’une seule situation appelés cycles purs ci-aprés des cycles de transitions. Les deux équipes
ont choisi de faire réaliser un parcours aux utilisateurs avec une adaptation manuelle du
comportement de la prothese avant de pouvoir I'utiliser avec une adaptation automatique
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(Figure 11-21).

Figure 11-21 — Parcours réalisés par les sujets utilisateurs de la prothese de la Vanderbilt University (en haut extrait de
Hargrove et al. 2015) et par les utilisateurs de la prothése de la University of Rhodes Island (en bas extrait de nrel.bme.unc.edu)

Les modeles construits par ces équipes sont sujet-spécifiques. Pour limiter les erreurs,
plusieurs modeles estimant la situation a différents instants du cycle de marche sont
construits (Huang et al. 2011, Young et al. 2014b). Un systéme de vote par majorité permet
ensuite de décider si un changement d’adaptation est réellement nécessaire (Huang et al.
2011, Young et al. 2014b).

Comme décrit précédemment (Partie 1.2.4.b, p. 44), PROTEOR a développé un systeme
prothétique de genou-cheville hydraulique controlée par microprocesseur (SPCM). Cette
prothése est équipée de différents capteurs tels qu’un capteur d’extension de genou, un
capteur de moment a la cheville et une centrale inertielle intégrée dans le tibia prothétique.
Les capteurs qui pourront étre utilisés sont donc différents de ceux utilisés par les deux
équipes travaillant sur le développement de prothéses actives. Pour la détection des phases
du cycle de marche, on pourra s’appuyer sur la machine d’état de la prothése SPCM puisque
les regles de passage d’un état a un autre sont personnalisées pour "utilisateur.

L'objectif de cette étude est de développer un modeéle sujet-indépendant précis pour du
suivi d’activité. Ce modéle pourra ensuite étre utilisé pour labelliser de maniéere automatique
un plus large volume de données et entrainer un autre modele qui pourra étre embarqué par
le SPCM et estimer les situations en temps réel. Sur les 5 situations généralement étudiées, la
montée d’escalier a été actuellement exclue de la reconnaissance de situations. En effet, Le
SPCM ne permet pas d’adaptation en montée d’escalier, celle-ci se fait donc avec le membre
controlatéral sur un membre prothétique en extension. Nous avons choisi de ne construire
qu’un seul modele sujet-indépendant pour faire la reconnaissance de situations a chaque
cycle de marche. Pour cela, les algorithmes d’analyse discriminante linéaire (LDA), de machine
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a vecteur de support (SVM) et de k proches voisins (KNN) ont été explorés. L’arbre de décision
(DT) a aussi été utilisé pour sa facilité d’interprétation. De plus, ce dernier présente plusieurs
avantages pour son implémentation en embarqué. Il a un faible colt de calcul et est facile a
ajouter dans une machine d’état, et il permet de travailler avec des descripteurs qui ne
peuvent pas étre définis dans certaines situations. De plus, il peut aussi étre facilement
expliqué a I'utilisateur. Or, sachant que les algorithmes de reconnaissance sont susceptibles
de faire des erreurs, une bonne compréhension de I'utilisateur pourrait I'autoriser a leurrer la
prothése pour obtenir une adaptation du comportement de la protheése.

Une des adaptations évidentes chez le sujet amputé au-dessus du genou en milieu de
phase d’appui entre le plat, la montée de pente et la descente d’escalier ou de pente est la
flexion de genou. Cette distinction est déja faite dans le SPCM puisque la résistance a la flexion
de genou doit étre adaptée. En effet, I'enchainement des états de la machine d’état ne va pas
étre le méme en fonction de la situation. Pour passer dans I'état 2, un moment de dorsiflexion
de cheville doit s’appliquer avec un genou en extension compléte. La machine d’état ne passe
donc pas par I'état 2 lorsque le sujet utilise la résistance a la flexion du genou prothétique
comme en descente de pente ou d’escalier (Figure 1-23, p. 44). Nous avons donc choisi
d’utiliser un DT pour séparer ces 4 situations en 2 sous-groupes. Tous les algorithmes ont été
ensuite testés pour séparer chaque sous-groupe.

Nous avons cherché a évaluer les capacités de reconnaissance de situations de ces
différents algorithmes a partir des données des capteurs du SPCM. Cette évaluation a été
réalisée sur un ensemble de sujets utilisant le SPCM dans les 4 situations d’intérét.

b. Matériel et méthode

Acquisition

Un parcours continu comprenant une pente, un escalier et du plat a été réalisé par
différents sujets appareillés avec le SPCM. Les acquisitions étant réalisées chez
I'orthoprothésiste, ou sur la méme journée que le protocole d’analyse du mouvement, des
parcours différents ont été réalisés par chaque sujet. Sur chacun de ces lieux, les dimensions
de I'escalier et de la pente variaient. L'enchainement entre les situations n’a pas été fixé.

Les capteurs du prototype ont été enregistrés a 50 Hz et synchronisés avec une vidéo par
I'identification de I'appui talon coté prothétique. Le parcours a été répété par I'utilisateur de
la prothese plusieurs fois de fagon a avoir un nombre suffisant de cycles dans chaque situation
et en fonction des capacités de I'utilisateur.

A partir de la vidéo, les cycles de marche ont été catégorisés en 4 situations:
montée/descente de pente, descente d’escalier, et plat. Le prototype ne permettant pas
actuellement une adaptation particuliere a la montée d’escalier, cette situation n’a pas été
extraite dans cette partie.

Ce parcours répété a été réalisé par 11 sujets équipés de la prothése de genou-cheville
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pendant 5 a 10 minutes.

Traitement des données

La labellisation manuelle de la vidéo a permis de définir les intervalles de temps pendant
lesquels chaque situation était effectuée. Dans un méme temps, les débuts et fins de cycles
ont été détectés automatiquement grace au signal du gyroscope : le passage au-dessus de -
10°/s lorsque le signal est croissant peut toujours étre détecté (Botzel et al. 2015) et a été
utilisé pour découper le signal en cycle. Cet instant est trés proche de I'appui talon. Chaque
cycle a ainsi pu étre labellisé avec une des situations. Les cycles de transition entre deux
situations ont été retirés (phase d’appui dans une situation et phase oscillante dans une
autre). Un traitement particulier a été réalisé pour les cycles en descente de pente. En effet,
certains sujets marchent en descente de pente comme a plat, c’est-a-dire sans utiliser de
flexion du genou prothétique en phase d’appui unipodal, en particulier lorsque la pente est
faible. Ces cycles ont donc été exclus de I'apprentissage. A plat ou en montée de pente, les
cycles ayant un moment a la cheville insuffisant (cycles ne comportant pas d’état 2 de la
machine d’état - Figure 1-23, p. 44) ont aussi été exclus de I'apprentissage et considérés
comme des pas de placement plutot que de marche.

Tableau 1I-11 — Nombre de cycles utilisés dans chaque situation et pour chaque sujet

N° sujets 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11

Plat 73 143 50 266 72 52 34 13 206 24 61
A pente 26 30 12 45 37 11 6 11 29 19 18
N escalier 19 11 6 31 21 5 35 35 20 12 6
N pente 27 0 15 53 0 16 6 0 12 21 19

Nota : 3 sujets (n°2, 5 et 8) n"ont aucun cycle en descente de pente, ils ont donc été retirés
du jeu d’apprentissage et de test. Les données de 8 sujets ont donc été utilisées pour établir
un jeu de validation croisée et un jeu de test.

Pour créer le jeu de données permettant de valider la complexité du modele, 70 % des
sujets (c’est-a-dire 6 sujets) ont été pris en validation croisée. Pour tester le modele obtenu,
30 % des sujets ont été sélectionnés pour le jeu de test (c’est-a-dire 2 sujets). Ce type de
découpage est régulierement utilisé dans la littérature dans le cadre de nombre de données
limitées (Dreyfus 2013b, Salarian et al. 2007). Dans le cas ou le nombre de sujets est faible, on
cherche a garder en jeu de validation croisée une variabilité équivalente au jeu de test. Pour
cela, on peut utiliser les distances de Mahalanobis (Mahalanobis 1936). Les distances entre
chaque combinaison de 6 sujets parmi 8 par rapport aux 2 sujets mis de coté ont été calculées.
La combinaison permettant de minimiser cette distance a été sélectionnée.

Le moment a la cheville dans le plan sagittal mesuré par le capteur a été normalisé par la
masse du sujet pour faciliter I'obtention d’'un modele sujet-indépendant.

Les données des différents capteurs ont été découpées par cycle de marche. Pour chaque
cycle, on peut extraire des descripteurs de plusieurs types comme nous l|’avons vu
précédemment. Nous nous sommes limités au domaine temporel et discret.
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Pour le domaine temporel, les descripteurs de minimum et de maximum sur les signaux
du capteur de couple a la cheville (Figure 1I-22), de vitesse angulaire dans le plan sagittal, de
I’'angle du tibia par rapport a la verticale estimé par le filtre complémentaire ont été extraits.
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Figure 11-22 -— Courbes de moment a la cheville normalisé par rapport a la masse du sujet en pourcentage du cycle de marche
pour chaque situation étudiée pour S4. Les descripteurs extraits sur ce capteur a chaque cycle sont repérés par des ronds
jaunes pour le minimum et des diamants violets pour le maximum.

Le signal du capteur d’extension varie entre O (flexion du genou) a 1 (genou en extension
compléte). Quatre seuils sur ce signal sont utilisés par la machine d’état pour déterminer si
une flexion de genou de plus de 30° est réalisée, si le genou est presque en extension en fin
de phase oscillante ou en extension compléte (Figure 11-23). Le seuil de flexion de genou
(carrés orange sur la figure ci-dessous) est en particulier utilisé dans la machine d’état pour le
passage de I'état 1 a I’'état 2. Si une flexion de genou est détectée pendant I'état 1, le
microprocesseur ne passera pas a I'état 2. En descente de pente ou d’escalier, la machine
d’état ne passe pas par I'état 2 si la résistance a la flexion est utilisée. Ainsi, les passages dans
certains états de la machine d’état durant le cycle de marche peuvent étre indicatifs de la

situation.
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Figure 1I-23 — Capteur d’extension du genou en pourcentage du cycle de marche pour chaque situation (1 correspondant a
une extension compléte, et 0 a une flexion de plus de 30° du genou). Les 4 descripteurs extraits a partir de ce capteur sont
rapporté pour chaque cycle, en jaune l'instant de passage au-dessus du seuil ‘Presque en extension’, en orange l'instant de
passage en dessous du seuil de déverrouillage, en violet I'instant de passage en dessous du seuil de non extension, et enfin en
vert le passage au-dessus du seuil d’extension.

Les valeurs des autres capteurs a ces instants ont aussi été extraites, notamment les
amplitudes de couple a la cheville, de vitesse angulaire et d’orientation du tibia par rapport a
la verticale pour chaque cycle de marche. Puisque dans certaines situations, le passage dans
I’état 2 ne se produit pas, on ne peut pas définir la valeur des autres capteurs a cet instant.
Enfin, puisque I’évolution du couple a la cheville est différente en fonction de la situation, la
moyenne du couple positif jusqu’au couple maximal a été aussi calculée.

Pour les descripteurs du domaine discret, une courbe moyenne a été calculée en
pourcentage du cycle de marche pour le couple a la cheville dans le plan sagittal, la vitesse
angulaire dans le plan sagittal et I'orientation du tibia par rapport a la verticale pour chaque
sujet et chaque situation (Figure 11-24).
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Figure 1I-24 — Courbes de moment a la cheville moyenne normalisé par rapport a la masse du sujet en pourcentage du cycle
de marche pour chaque situation étudiée pour chaque sujet du groupe d’apprentissage et de test

Pour chaque cycle, une similitude entre chaque courbe moyenne des 4 situations a été
mesurée avec le cycle courant. La similitude a été mesurée de différentes maniéres. D’une
part, une déformation temporelle dynamique (Dynamic time warping — Paliwal et al. 1982) a
été appliquée au signal et comparée aux 4 signaux moyens de chaque situation. Les écarts au
carré et les distances euclidiennes ont été utilisés pour quantifier la similarité entre les signaux
deux a deux. D’autre part, la corrélation entre le signal rééchantillonné tous les 2 % du cycle
par une spline et chaque signal moyen de chaque situation a aussi été calculée.

En tout, 447 descripteurs ont été calculés a chaque cycle. A part I'arbre de décision, les
algorithmes utilisés ne peuvent pas prendre les descripteurs qui ne sont pas définis pour tous
les cycles : 364 descripteurs au maximum ont été utilisés par ces derniers.

Algorithmes d’apprentissage supervisé de classification

Différents algorithmes ont été testés : le DT, SVM, KNN, ainsi que la LDA pour leur relative

simplicité de compréhension.

Le descripteur catégorique (oui/non) correspondant a I’'occurrence d’une flexion de genou
au milieu de la phase d’appui est un bon indicateur pour distinguer si le sujet descend une
pente ou un escalier par rapport aux autres situations. En effet, il est connu que les personnes
amputées au-dessus du genou ne fléchissent le genou entre le début et le milieu de la phase
d’appui que lorsqu’elles veulent utiliser la résistance a la flexion (Highsmith & Kahle 2014).
Cette flexion ne se produit qu’en descente d’escalier ou de pente, ainsi un arbre de décision
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permet de trés simplement séparer le plat et la montée de pente de la descente d’escalier et
de pente.

Or, les DT obtiennent généralement de meilleurs résultats sur ce type de descripteurs
(Kotsiantis et al. 2006). Pour pouvoir utiliser plusieurs algorithmes, nous avons donc séparé le
probleme en 3 problémes biclasses. Pour le premier probléme, un DT a donc toujours été
utilisé pour séparer le plat et la montée de pente de la descente d’escalier et la descente de
pente. Puis chaque algorithme choisi permet de séparer le plat de la montée de pente et la
descente de pente de la descente d’escalier par deux modeles (Figure 11-25).

Modéle 1: Arbre de
décision

Modéle 2: Modéle 3:
LDA, DT, KNN ou SVM LDA, DT, KNN ou SVM

S

Figure 1I-25 — Les 3 modeles construits dans cette étude pour chaque algorithme

Pour tous ces algorithmes, une matrice de colit permet d’attribuer un poids a I'erreur
commise pour la confusion de deux classes. Cette matrice a été laissée symétrique. De plus,
la probabilité a priori de chaque classe a été fixée comme uniforme (indépendamment du
nombre d’exemples présent dans |'apprentissage). Chaque algorithme a ses propres
paramétres permettant d’obtenir des solutions différentes.

- Arbre de décision (DT) :

Pour cet algorithme, les 3 régles de décision de coupe présentées précédemment ont été
testées (Twoing, Deviance, et Gini - Partie 11.2.2.b, p. 90).

- Analyse discriminante linéaire (LDA) :

Pour I'analyse discriminante linéaire, la seule hypothése qui a été faite est que chaque
classe avait la méme forme de distribution sur I'ensemble des descripteurs. Cette hypothese
est classique pour résoudre le probleme pour trouver I'axe de la plus grande variabilité
interclasse (Guyon et al. 2006).

Pour tous les autres algorithmes, une standardisation des descripteurs a été réalisée.
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- Machine a vecteur de support (SVM) :

Pour cet algorithme, un noyau linéaire a été choisi comme Miller et al. (2013). La
perméabilité de la marge a été fixée a 5 % ce qui correspond a accepter jusqu’a 5% de données
aberrantes pour aider a la convergence du modele. Ce parameétre a été choisi de maniére
arbitraire puisqu’il n’est pas rapporté dans la littérature. Sachant les difficultés que peuvent
rencontrer les algorithmes de classifications en pente une perméabilité de la marge a été
autorisée.

- K proches voisins (KNN) :

Le nombre de voisins a été fixé a 3 comme réalisés par Mariani et Shoaib et al. (Mariani
2012, Shoaib et al. 2016) pour limiter les erreurs dues au bruit ajouté par les données
aberrantes dans le jeu d’entrainement. Le choix d’'un nombre de voisin impair permet d’éviter
des cas ou les deux plus proches voisins sont de deux classes différentes. La distance
euclidienne a été classiguement choisie comme métrique de distance (Altun et al. 2010,
Laudanski et al. 2015, Liu et al. 2012, Preece et al. 2009a).

Set pour validation croisée et test

Les distances de Mahalanobis ont permis de déterminer que les cycles des sujets 3 et 11
étaient similaires a I'ensemble des autres sujets (1, 4, 6, 7, 9 et 10), ils ont donc constitué le
jeu de test afin d’évaluer le modéle final.

Pour le jeu de validation croisée, un leave one subject out a été réalisé sur les 6 sujets ce
quireprésente 6 validations, tel que proposé par Young et al. (2016). La moyenne des résultats
sur chaque validation a permis de déterminer la complexité de chaque algorithme.

Validation croisée et définition de la complexité

Pour I'arbre de décision, la complexité a été définie classiquement comme le nombre de
branches finales du modeéle. Pour les autres algorithmes, la complexité a été définie comme
le nombre de descripteurs utilisés pour prédire la classe du cycle. Pour chaque sous-modeéle,
les descripteurs ont été classés par une méthode de Gram Schmidt (Stoppiglia et al. 2003).
Cette méthode permet de classer les descripteurs par ordre d’'importance pour différencier
deux classes. Un entrainement de modeéles avec ajout successif de descripteurs a ensuite été
réalisé.

L'optimum de complexité a été fixé comme étant le minimum de I'erreur de classification
plus un écart-type, I'erreur de classification étant définie pour les algorithmes SVM, KNN, et
la LDA comme le minimum d’aire sous la courbe ROC (AUC) parmi les 4 situations.

Validation sur le jeu de test
L’AUC, la précision, la spécificité et |la sensibilité ont été évaluées pour chaque modéle et
chaque situation par rapport a toutes les autres.
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c. Résultats

Les résultats des similitudes en fonction des situations ainsi que I'ordre des descripteurs
obtenus par Gram-Schmidt peuvent étre trouvés en Annexe B.c.

Détermination de la complexité

La Figure 1I-26 montre I’évolution de I'erreur de classification pour chaque regle de
décision utilisée sur I'arbre de décision (sur les 4 classes) en fonctions du nombre de branches
finales de I'arbre sur un jeu d’entrainement (en pointillé) et sur un jeu de validation (en train
plein).

Pour chaque regle, le minimum de l'erreur a été utilisé pour déterminer le nombre de
branches nécessaire pour éviter le surapprentissage. On trouve de cette maniére pour les 3
criteres (Twoing, Gini, Deviance) que 4 régles correspondent a la complexité optimale.
Cependant, la régle de Twoing donne une erreur inférieure aux autres regles sur le jeu de
validation. De plus, ce critére permet de maximiser I'aire moyenne sous les courbes ROC
(AUC), seuls les résultats pour ce critére sont présentés ci-apres.
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Figure 1I-26 — Erreur de classification en fonction de la complexité pour chaque critére de décision testé et complexité de
I"arbre optimal. La courbe rouge correspond a la variation de I'erreur sur le jeu d’entrainement, la bleue a la variation de
Ierreur sur le jeu de validation, la courbe noire est la constante minimum de I’erreur de classification sur le jeu de validation
plus un écart type. Le cercle rouge correspond a la complexité de I’arbre sélectionné comme optimal.

Pour le SVM, le KNN et la LDA, la complexité a été définie comme le nombre de
descripteurs utilisés par la méthode d’apprentissage automatique.

Ci-dessous, la Figure 1I-27 représente la variation de I'erreur (aire sous la courbe ROC) sur
le jeu de validation en fonction du nombre de descripteurs. Pour des questions de temps de
calcul, seul I'ajout de descripteurs deux a deux a partir de 3 descripteurs jusqu’a la moitié de
I'ensemble des descripteurs ont été testés. Pour tous les algorithmes on observe une
diminution de l'erreur avec le nombre de descripteurs puis une augmentation de 'erreur a
partir d’un certain nombre (~60). L’analyse de la complexité nous permet de déterminer que
seuls 12 descripteurs sont nécessaires pour le SVM, et le LDA. Le KNN nécessite 22
descripteurs pour minimiser I'erreur sur le set de validation (Figure 11-27).
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Figure 1I-27 — AUC (aire sous la courbe ROC) moyenne de validation croisée en fonction du nombre de descripteurs utilisés
pour la construction du modele pour le KNN, le SVM et le LDA

Estimation de I'erreur empirique du modéle

On peut alors déterminer I'erreur sur le jeu de test et le jeu d’entrainement a l'aide de
différentes métriques (Tableau 11-12).
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Tableau [I-12 — Résultats des métriques d’erreur (en %) pour chaque situation et chaque méthode d’apprentissage
automatique sur le jeu d’entrainement et le jeu de test

Jeu d’entrainement (N=6) Jeu de test (N=2)
AUC Précision Spécificité  Sensibilité AUC Précision Spécificité Sensibilité

Plat 96,17 90,12 97,16 85,95 91,52 90,16 84,72 93,69

/1 pente 92,05 90,12 89,86 91,91 84,81 90,16 95,42 63,33

B | ™ escalier 99,79 99,47 100,00 95,90 97,81 97,63 98,73 83,33
N pente 99,80 99,47 99,38 100,00 96,41 97,63 98,52 94,12
Moyenne 96,95 94,80 96,60 93,44 92,64 93,90 94,35 83,62
Plat 99,07 95,89 93,11 97,56 99,98 99,47 98,68 100,00

A pente 98,08 95,89 98,24 80,15 99,96 99,47 100,00 96,67

§ N\ escalier 100,00 99,90 99,89 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00
N pente 100,00 99,90 100,00 99,26 100,00 100,00 100,00 100,00
Moyenne 99,29 97,90 97,81 94,24 99,98 99,73 99,67 99,17
Plat 100,00 100,00 100,00 100,00 95,29 92,51 93,42 91,89

A pente 100,00 100,00 100,00 100,00 91,57 92,51 94,27 83,33

g N escalier 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00
N pente 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00
Moyenne 100,00 100,00 100,00 100,00 96,72 96,26 96,92 93,81
Plat 99,13 94,47 97,46 92,67 99,95 97,86 100,00 96,40

/1 pente 98,20 94,47 94,74 92,65 99,92 97,86 97,45 100,00

é N\ escalier 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00
N pente 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00 100,00
Moyenne 99,33 97,23 98,05 96,33 99,97 98,93 99,36 99,10

Ce qui donne plus concrétement les tableaux de confusion suivants pour chaque méthode
d’apprentissage automatique sur le jeu d’entrainement (Figure 11-28) et le jeu de test (Figure
[1-29). La précision correspond au taux de bonnes réponses, plus ce paramétre est proche de
1 plus I'algorithme est performant. La spécificité donne le taux de Vrai Négatif, et |la sensibilité
le taux de Vrai Positif (Partie I.1.2.c, p. 94). Par exemple, sil'on regarde les performances pour
le plat, la spécificité représente les capacités du modeéle a classifier les exemples qui ne sont
pas du plat comme tel, et la sensibilité de classifier les exemples de plat comme du plat. Les
métriques d’erreur utilisées donnent des résultats pour la discrimination de chaque classe
toujours supérieures a 80 % quelle que soit la classe sauf pour la classification de la montée
de pente avec I'arbre de décision qui obtient une sensibilité de 63 % sur le jeu de test. Ce
résultat s’explique par une forte confusion de la montée de pente avec le plat comme rapporté
dans la Figure 11-29. L’AUC est toujours supérieure a 84.8 %, le minimum correspond a la
classification de la montée de pente avec I'arbre de décision sur le jeu de test. La précision est
toujours supérieure a 90.1 %, valeur obtenue pour la classification du plat et la montée de
pente en utilisant I'arbre de décision et le jeu d’entrainement. Le minimum de spécificité de
84,7 % est mesuré a plat pour I'arbre de décision sur le jeu de test. L’arbre de décision est le
seul modeéle a confondre la descente de pente avec la descente d’escalier dans les jeux
d’entrainement et de test. Le modéle SVM classifie un seul cycle de descente de pente en
descente d’escalier sur le jeu d’entrainement (Figure 11-28). Les métriques d’erreurs moyennes
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sont plus faibles sur le jeu de test que sur le jeu d’entrainement pour tous les modeles sauf le
SVM. Le KNN ne fait aucune erreur sur le jeu d’entrainement, confirmé par la matrice de
confusion Figure II-28. Cependant, des erreurs de confusion apparaissent entre la montée de
pente et le plat sur les deux sujets du jeu de test. Les matrices de confusions décomposées
par sujet peuvent étre retrouvées en Annexe B.c.

DT KNN
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Figure 11-28 — Matrices de confusions sur le jeu d’entrainement pour I'arbre de décision (DT), le KNN, I’analyse discriminante
linéaire (LDA) et la machine a vecteur de support (SVM) avec le pourcentage de bonnes réponses et de mauvaises réponses
pour chaque classe, le nombre de cycles correspondant
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Figure 1I-29 — Matrices de confusions sur le jeu de test pour I'arbre de décision (DT), le KNN, I'analyse discriminante linéaire
(LDA) et la machine a vecteur de support (SVM) avec le pourcentage de bonnes réponses et de mauvaises réponses pour
chaque classe, le nombre de cycles correspondant

Pour évaluer si un nombre plus important de sujets est nécessaire pour augmenter les
performances de 'algorithme, I’erreur (AUC moyen) sur le jeu de test a été évaluée pour tous
les modeéles construits a partir de 1 a 6 sujets pour chaque algorithme et en gardant la méme
complexité que précédemment (Figure 11-30). On observe, pour tous les algorithmes, une
augmentation de 'AUC moyen avec le nombre de sujets inclus dans I'apprentissage. Le
modele SVM est celui qui permet d’avoir les meilleurs résultats avec un faible nombre de
sujets tandis que I'arbre de décision est le moins performant. Avec 6 sujets, le LDA et le SVM
sont les deux algorithmes qui permettent d’avoir la plus faible erreur moyenne sur I'ensemble
des données. Pour le KNN, peu d’évolution de I'erreur moyenne est observable entre 1 sujet
et 6 sujets. Les résultats pour le DT restent inférieurs a ceux observés sur les autres
algorithmes, quel que soit le nombre de sujets en apprentissage, mais avec seulement 4
descripteurs.
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Figure 11-30 — Aire sous la courbe ROC moyenne pour chaque modéle construit avec X sujets parmi 6 sur les résultats du jeu
de test. Chaque point noir correspondant a I'aire sous la courbe moyenne pour un modeéle. Les courbes correspondent a la
moyenne (en bleu) + 1 écart type (vert et violet) pour chaque nombre de sujets utilisés pour entrainer le modéle.

Classification réalisée par les modéles

L'arbre de décision final obtenu avec la regle de Twoing nous permet de séparer la
descente de pente et d’escalier de la montée de pente et du plat a partir de la présence ou
non de flexion de genou en milieu de phase d’appui. Un couple moyen important différencie
la montée de pente du plat. Un couple minimum normalisé faible ou un angle du tibia au
maximum de vitesse angulaire faible différencie la descente de pente de la descente d’escalier

(Figure 11-31).
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Figure 1I-31 — Arbre de décision obtenu, pour chaque nceud la branche de gauche correspond a une valeur faible ou une

réponse affirmative

Pour les autres algorithmes, la classification se faisant dans un espace a plus grande

dimension, il est plus difficile de décrire comment I'algorithme détermine la situation. La

premiere décision est toujours la flexion de genou pour faire le méme découpage que celui

rapporté pour le DT (Figure 11-31).

Le KNN détermine la classe en fonction de la similitude d’aprés la métrique euclidienne

des exemples a classifier avec ceux de I'apprentissage.

Pour le SVM et le LDA, un vecteur combinaison linéaire des descripteurs est déterminé par

I'algorithme pour différencier chaque biclasse. Ce qui permet d’obtenir pour chaque

algorithme les graphiques suivants sur I'ensemble des données (Figure 11-32).
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d. Discussion

Cette étude a permis d’évaluer 4 modéles de reconnaissance de 4 situations sujet-
indépendant entrainés sur 6 sujets et testés sur 2 sujets tous équipés du SPCM.

Le SVM permet d’avoir les meilleurs résultats sur le jeu de test pour toutes les métriques.
Ce qui est en accord avec la littérature (Guiry et al. 2014, Huang et al. 2011, Leutheuser et al.
2013, Liu et al. 2012, Mannini & Sabatini 2010, Miller et al. 2013, Ravi et al. 2005). Les autres
algorithmes les plus performants sont dans I'ordre : Le LDA, le KNN et enfin le DT.

Les erreurs trouvées pour les modeéles de cette étude sont principalement des erreurs de
classification entre le plat et la montée de pente, or plusieurs pentes ont été testées pour le
groupe de sujet ajoutant sans doute de la variabilité dans les données. Certaines de ces pentes
étaient parfois inférieures a 5 % d’inclinaison. Or, on sait que les adaptations sur ces pentes
sont trés faibles (Prentice et al. 2004, Wang et al. 2010) et il a régulierement été rapporté que
ces deux situations étaient difficiles a différencier (Ngo et al. 2014a, 2015; Wang et al. 2010,
Young & Hargrove 2016, Yuan et al. 2015). De plus, nous avons vu précédemment que la pente
pouvait étre estimée a partir de I'angle du tibia et du couple a la cheville (Partie 11.2.1.b,
p. 113). Des améliorations sur I'estimation de I’angle du tibia devraient avoir un impact positif
sur la reconnaissance de ces situations.

Dans notre étude, le nombre de descripteurs sélectionnés pour les différents modeéles est
bien inférieur par rapport aux études conduites par la RIC ou celles de I’équipe de I'URI pour
détecter cinq situations, c’est-a-dire en rajoutant la montée d’escalier. En effet, 52 a 78
descripteurs sont utilisés par la premiére (Hargrove et al. 2015, Young & Hargrove 2016, Young
et al. 2014b,c) et 46 a 58 par la seconde équipe (Du et al. 2012, Huang et al. 2011, Zhang et al.
2011a).

Dans cette étude, 5 sur les 12 descripteurs utilisés par le LDA et le SVM et 6 sur 22 pour la
KNN correspondent a une mesure de similitude. Cela montre I'importance de ce type de
descripteurs pour la reconnaissance de situations. Cependant, le calcul des similitudes impose
de disposer des courbes moyennes pour chaque situation a chaque nouveau sujet. Cela peut
étre contraignant dans le cadre de I'appareillage par un orthoprothésiste. En effet, cela
requiert une pente suffisante et suffisamment longue ainsi qu’un escalier avec plus de 3
marches pour acquérir les signaux nécessaires. On peut de plus remarquer que parmi les 12
descripteurs sélectionnés, 5 concernent I'angle du tibia, 3 sa vitesse angulaire, et 5 le moment
a la cheville. Ces résultats soutiennent I’hypothése gu’une amélioration de I'estimation de
I’angle pourrait perfectionner la reconnaissance de situations notamment pour distinguer les
pentes faibles du plat.

L’analyse de I’erreur fonction du nombre de sujets nous indigque que tous les modéles ont
suffisamment de complexité dans le jeu d’apprentissage a partir de 4 sujets pour avoir un
modele généralisable. Contrairement aux résultats publiés par Young & Hargrove (2016),
I'ajout de sujets ne permet pas toujours d’améliorer le modele. Cela peut étre expliqué par
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des descripteurs plus complexes que ceux proposés par ces auteurs avec des capacités
généralisatrices plus importantes. En effet, ces derniers n’ont extrait que les valeurs minimale,
maximale et moyenne sur chaque capteur sur deux fenétres de 300ms au début et a la fin de
la phase d’appui (Young & Hargrove 2016).

La comparaison aux autres auteurs utilisant 'apprentissage automatique reste difficile a
cause de la multiplicité des méthodes, des capteurs utilisés ainsi que de leurs emplacements
et des situations reconnues. Cependant, les précisions moyennes de classification sur les
données d’apprentissage sont toutes supérieures a 80 %, pour tous les algorithmes testés.
Cela correspond a ce qui est rapporté dans la littérature pour la population de sujets amputés
de membre inférieur (Hargrove et al. 2015, Mariani 2012, Simon et al. 2016, Spanias et al.
2015, Young et al. 2014a—c; Yuan et al. 2015, Zhang & Huang 2013).

Toutes les études n’évaluent pas I'erreur sur un jeu de test indépendant a cause du
nombre limité de données. Cependant, les résultats de cette étude sont bien supérieurs a ceux
rapportés sur un jeu de données indépendant dans la population amputée de membre
inférieur, lorsque le modeéle est sujet-indépendant. Sur le set de test, pour tous les algorithmes
utilisés, Mariani (2012) avait une précision maximale de 89,6 % pour son arbre de décision
« optimal » sur 5 situations testées sur 5 sujets. Yuan et al. (2015) rapportent une précision
sur ces mémes situations de 98,83 % sur 3 sujets amputés en dessous du genou. Young et al.
(2016) ont rapporté I'erreur minimale de leur modele entrainé sur 7 sujets et testé sur un
autre sujet. lls trouvent un taux de bonne réponse maximal de 89,74 % sur les 5 situations,
erreurs venant presque en totalité d’'une confusion entre la pente (montée ou descente) et le
plat. Les bons résultats de cette étude peuvent étre expliqués par I'utilisation des similitudes,
permettant sans doute de diminuer la variabilité inter-sujet et donc d’améliorer les résultats
des modeles sujets indépendants.

De méme, pour les autres populations, dans le cas de la reconnaissance 5 * 2 classes, on
trouve une précision supérieure a 60 % sur le set de test ou a la suite de la validation croisée
(Coley et al. 2005, Lau et al. 2009, Laudanski et al. 2015, Ngo et al. 2015, Wang et al. 2010).
Lau et al. rapportent un taux d’erreur de 61,9 % pour un SVM pour classifier 5 situations, et
92,9 % pour classifier 3 situations (plat et pentes regroupées en une seule classe) a I'aide d’'une
seule centrale inertielle sur le tibia pour 7 sujets hémiparétiques. En utilisant les similitudes
sur 460 sujets non amputés, Ngo et al. (2015) rapportent un taux de bonnes réponses de
93,36 % sur 5 situations. Wang et al. (2010) ont réussi a atteindre un taux de bonnes réponses
de 82,46 % sur 12 sujets non amputés et 7 situations (+2 situations de pentes).

Pour une implémentation des modeles sur le SPCM, I'arbre de décision permet de
différencier 4 situations a I'aide de 3 descripteurs qui peuvent tous étre obtenus a la fin de la
phase d’appui. Les résultats de I'arbre de décision sont pour l'instant trop peu fiables pour
envisager une modification du comportement de la prothése. Les modeles de KNN, SVM, et
LDA utilisent tous des descripteurs de similitudes, leurs estimations ne pourront donc étre
faites qu’en fin de phase d’appui. Le colt d’un calcul de similitude en embarqué n’a pas été
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évalué mais pourrait étre important. De plus, ce calcul nécessite d’établir une base de
référence pour chaque nouveau sujet. Des acquisitions sur un plus grand nombre de sujet
pourraient permettre de s’affranchir de leur utilisation. Pour une modification du
comportement du SPCM, les résultats obtenus par les différents modeles sont trop faibles
pour étre utilisables par un sujet.

Les perspectives de ces travaux seraient d’évaluer ces modeles sur des acquisitions plus
réalistes, en dehors du parcours. Cela pourrait avoir un intérét pour regarder comment se
comporte le modeéle lors de la descente d’un trottoir, la marche dans un dévers, etc. De plus,
différents éléments devraient avoir des implications dans la reconnaissance des situations.
Une meilleure estimation de I'angle du tibia devrait faciliter la distinction des pentes. Si cette
estimation est suffisamment bonne, le calcul de la trajectoire du pied a chaque phase
oscillante peut aussi étre envisagé toujours pour distinguer les pentes. Pour améliorer la
reconnaissance de situations, et dans le but d’affiner I'adaptation réalisée par le SPCM aux
situations, les modéles évalués ci-dessus pourraient étre utilisés pour labelliser de maniére
automatique lors d’une collecte de données plus importante afin de chercher des descripteurs
permettant une prédiction de la situation plus t6t dans le cycle. Pour cela, une distinction des
descripteurs de la phase d’appui et de ceux de la phase oscillante pourrait étre utile pour avoir
2 estimations de la situation par cycle. Enfin, pour améliorer les résultats inter sujets, une
normalisation des descripteurs par rapport aux cycles a plat pourrait aussi donner des
résultats sans connaissance a priori du sujet dans les autres situations (Wang et al. 2008). Une
telle normalisation pourrait étre envisagée dans la routine de I'orthoprothésiste lors du
réglage de 'appareillage.
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Conclusion générale

L'autonomie et I'activité des personnes est un des objectifs principaux de I'appareillage.
En effet, si 'utilisateur parvient a récupérer une autonomie et une activité physique, son
insertion sociale en sera facilitée. Nous avons vu dans la premiére partie de cette these les
difficultés rencontrées par les utilisateurs de ces appareillages notamment en pente et en
escalier.

Le controle des prothéses par microprocesseur a facilité la marche dans ces situations en
apportant de la sécurité pour le sujet. Cependant, les personnes amputées au-dessus du
genou rapportent toujours rencontrer des difficultés (Samuelsson et al. 2012, Sawers &
Hafner 2013). Celles-ci peuvent étre en partie attribuées au manque de mobilité de
I'articulation de la cheville. Dans ce contexte, PROTEOR a développé une prothése de genou-
cheville (SPCM) restaurant la synergie entre ces deux articulations ce qui permet d’augmenter
la mobilité de la cheville. Les nouveaux appareillages prothétiques doivent mettre en évidence
la valeur ajoutée ou la non-infériorité par rapport a I'existant. L’analyse quantifiée de la
marche est I'un des moyens de quantifier I'apport des appareillages. Cette prothése devrait
diminuer le risque de chute ainsi que la sursollicitation des articulations controlatérales. Le
premier objectif de cette thése consistait a vérifier cette hypothése en laboratoire dans
différentes situations de la vie courante.

Cependant, cette évaluation en laboratoire n’est pas forcément représentative de
I'activité réelle de l'utilisateur. Pour adapter leurs comportements a |I'environnement, les
prothéses a microprocesseur sont munies de capteurs. Ces derniers pourraient étre
également utilisés pour quantifier I'activité de la personne. La quantification peut étre utile
pour évaluer Il'utilisation réelle des fonctions de la prothése mais aussi pour améliorer
I’adaptation de la prothése a I'environnement. Le second objectif de la thése était de
caractériser la locomotion et reconnaitre les situations rencontrées par I’ utilisateur du SPCM
a l'aide des capteurs embarqués.

Pour répondre au premier objectif de thése, trois parametres liés au risque de chute et a
la sursollicitation du membre controlatéral ont été quantifiés en laboratoire et dans
différentes situations de la vie courante. Pour les parameétres liés au risque de chute, le temps
de pied a plat a été choisi en phase d’appui pour évaluer la stabilité de I'utilisateur tandis que
le minimum toe clearance a été sélectionné en phase oscillante pour estimer le risque de
trébuchement. La sursollicitation des articulations controlatérales a été évaluée en quantifiant
le moment intersegmentaire maximal au niveau du genou lors de la descente d’escalier
puisque la prothése autorise le placement du pied sur la pleine marche contrairement a
I'appareillage actuellement disponible pour cette population. Ainsi, nous avons pu montrer
sur un échantillon de sujets utilisateurs du SPCM (N=4 a 6) que la prothese permettait de
restaurer un temps de pied a plat lors de la marche a plat, en pente et en escalier proche de
celui des sujets non amputés et supérieur a celui des sujets utilisateurs d’'un appareillage
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classique. Cette augmentation du temps de pied a plat traduit 'augmentation de la base de
support apportée par le SPCM, ainsi une plus grande stabilité en phase d’appui devrait étre
ressentie par |'utilisateur dans ces situations. De méme, nous avons pu montrer que la
distance minimale entre I'avant pied et le sol était augmentée chez les sujets utilisateurs du
SPCM a plat et en pente par rapport aux sujets avec un appareillage classique. Cette distance
étant fondamentale pour le passage du pas, elle permet d’évaluer la sécurité apportée par le
SPCM en phase oscillante et donc le risque de chute ou de trébuchement. Enfin, nous avons
vu que le SPCM autorisait I'utilisation d’'une stratégie de descente d’escalier moins délétere
pour le membre controlatéral par une réduction du moment intersegmentaire maximal dans
le plan sagittal au niveau du genou controlatéral. L'ensemble de ces résultats attestent
I"apport du SPCM dans les différentes situations de la vie courante en termes de risque de
chute et de sursollicitation des articulations controlatérales. Cependant, cette analyse en
laboratoire ne permet pas de conclure sur I'utilisation du SPCM dans la vie réelle des sujets
appareillés.

Ainsi, pour répondre au second objectif de la thése, la quantification de 'activité a I'aide
des capteurs du SPCM a été séparée en deux sous-parties: L'estimation de parametres
caractéristiques de la marche ou de I'environnement, et la classification des situations
rencontrées. Les travaux personnels ont permis d’évaluer dans la premiéere sous partie des
estimations de la vitesse de marche et de la pente dans un milieu contrélé sur 9 sujets. Ainsi,
la vitesse de marche a pu étre estimée a 0,002 + 0,088 m/s (moyenne * écart type inter-sujet)
pres a plat et en montée de pente dés la fin de la phase d’appui. De méme, la pente peut étre
estimée a 1,66 + 0,59° (RMSE moyen * écart type inter-sujet) prés a différentes vitesses de
marche au milieu de la phase d’appui. Pour la seconde sous partie, plusieurs modeles plus ou
moins transparents ont été construits et évalués pour une estimation a posteriori de 4
situations rencontrées (la marche a plat, en montée de pente, en descente de pente et en
descente d’escalier). Un parcours comprenant de la marche a plat, en pente et en escalier a
été réalisé par 8 sujets, ce qui a permis d’enregistrer les signaux des capteurs du SPCM
pendant ces situations. L'entrainement de modeles de classification a été réalisé sur 6 sujets
puis évalué sur les deux sujets restants. Une précision de 93,9 % pour le modele d’arbre de
décision et de 99,7 % pour le modeéle de SVM a ainsi été obtenue. Ce dernier modeéle pourra
étre utilisé pour labelliser de maniére automatique des données sur une plus longue durée et
ainsi améliorer le premier modele ou pour trouver des descripteurs autorisant une estimation
précise de la situation plus tot dans le cycle. L'ensemble des travaux de cette partie ont permis
de montrer que des modeles simples peuvent étre utilisés pour quantifier I'activité réelle des
personnes équipées du SPCM de maniére précise et pourront étre implémentés pour une
estimation en temps réel.

Ces travaux de these seront poursuivis au cours d’un projet RAPID (Régime d’Appui pour
I'Innovation Duale, financement de la Direction Générale des Armées) impliquant les mémes
collaborateurs ainsi que d’une autre thése CIFRE entre PROTEOR et I'Institut de Biomécanique
Georges Charpak. Entre autres, une collecte de données plus importante est prévue et pourra
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alimenter les travaux en continuité de cette thése. Concernant ceux de la premiere partie, les
résultats pour I’évaluation du SPCM en laboratoire pourront étre confirmés en comparant les
sujets a eux-méme lors de I'utilisation du SPCM et avec 'appareillage classique. Cette collecte
pourra aussi étre l'occasion d’étudier d’autres parametres pour évaluer le SPCM en
laboratoire ou a I'aide de tests fonctionnels. Ainsi, les transitions assis-debout pourraient étre
étudiées en laboratoire pour quantifier si la synergie de genou-cheville apportée par le SPCM
peut aider les utilisateurs par rapport a I'appareillage classique. Des tests fonctionnels tels que
le test de 6 minutes pourraient donner un critéere global de l'aisance de la marche en
comparant la distance parcourue lors du port du SPCM par rapport au port de I'appareillage
classique. Pour la seconde partie des travaux, I'ajout de capteurs pour améliorer la
guantification de I'activité pourra étre évalué lors de cette collecte extensive. La
reconnaissance de situation pourra aussi étre évaluée dans I'environnement écologique et
son implémentation dans la machine d’état étudiée.

Ces travaux de these forment une base pour améliorer le contrble et I'adaptation a
I’environnement des futures versions du SPCM. Les travaux futurs permettront de faire une
prédiction de la situation de facon a proposer une adaptation du SPCM dés le premier pas
dans la situation. Ces adaptations pourraient faciliter les déplacements des utilisateurs du
SPCM et donc augmenter leur autonomie. De plus, la quantification de I'activité réelle des
utilisateurs pourrait conduire a un meilleur suivi et une rééducation plus personnalisée des
utilisateurs.
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Annexe A

Annexe A.

la partie |

Eléments complémentaires aux travaux personnels de

a. Caractéristiques des groupes

Tableau A-1 — Caractéristiques des sujets inclus dans le groupe SA

Identifiant Age (ans) Taille (cm) Masse (kg) Genre

SA08JIL 55 170 72 M

SA09PN 63 167 57 M

SA10AL 29 178 66 M

SA11CH 25 185 82 M

SA12PR 41 174 76 M

SA13GV 34 187 85 M

SA14TG 38 192 70 M

SA150B 67 170 63 F

SA17HK 23 175 61 F

SA18FL 65 175 78 M

SA19RM 61 166 59 M

SA21CD 64 174 77 M

SA22BE 25 190 91 M

SA24PA 68 162 50 F

SA25MP 25 168 58 F

SA26LB 25 177 78 M

SA27MM 19 168 65 M

SA28CV 30 187 111 M

SA29BF 23 190 80 M

SA30DS 30 187 111 M

SA31CC 23 190 80 M

Tableau A-2 — Caractéristiques des sujets inclus dans le groupe TF
Identifiant Age Taille Masse Genre Appareillage Coté
(ans) | (cm) (kg) Genou Prothétique Pied prothétique
TFO1RD 38 176 85 M C-Leg (Ottobock) 1C40 C-Walk (Ottobock) G
TFO2SL 40 186 84 M C-Leg (Ottobock) Highlander (Freedom) D
TFO3GV 59 169 77 M C-Leg (Ottobock) 1C40 C-Walk (Ottobock) G
TFO5PG 46 185 81 M C-Leg (Ottobock) 1C60 Triton (Ottobock) G
TF12RJ 49 181 84 M C-Leg (Ottobock) 1C40 C-Walk (Ottobock) G
TF14TG 32 171 78 M C-Leg (Ottobock) Flex walk (Ossur) G
TF15JD 47 170 85 M C-Leg (Ottobock) Flex walk (Ossur) G
TF16MB 30 169 50 F C-Leg (Ottobock) 1C40 C-Walk (Ottobock) I
TF18)M 28 181 82 M C-Leg (Ottobock) Flex walk (Ossur) G
TF352D | 37 | 186 | 72 M C-Leg (Ottobock) Flex walk G
(Ossur)

Tableau A-3 — Caractéristiques des sujets inclus dans le groupe Proto
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Identifiant Age (ans) Taille (cm) Masse (kg) Genre Appareillage Coté
TF303SB 34 194 85 M SPCM D
TF311RJ 49 181 84 M SPCM G
TF341SH 40 165 52 M SPCM G
TF351ED 37 186 73 M SPCM G

CG 45 169 76 M SPCM D
SS 47 154 73 F SPCM D
EL 30 193 131 M SPCM D
JH 32 186 118 M SPCM G

b. Parameétres quantifiés

2.3. TPP

Tableau A-4 — Résultats de Temps de Pied a Plat (TPP) pour chaque groupe, chaque situation du coté appareillé(A) et de cété
controlatéral (C)

Descente Plat Montée
Escalier Pente 12% Pente 12%

A o A C A o A o
SA Moyenne | 26.7 26.7 17.8 178 18.0 18.0 21.0 21.0
Ecart type | 6.2 6.2 39 3.9 24 24 5.4 5.4
TF Moyenne | 43 217 10.6 178 13.8 132 146 15.0
Ecarttype | 0.6 8.3 33 74 3.8 6.7 7.3 9.0
Proto Moyenne | 15.2 20.6 19.5 245 183 17.7 13.2 173
Ecarttype | 69 139 44 74 3.7 119 3.8 127
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2.4, MinTC

Tableau A-5 — Résultats de Minimum Toe Clearance (MinTC) pour chaque groupe, chaque situation du c6té appareillé(A) et
de coté controlatéral (C)

Descente

Montée de
de pente Plat
pente 12%
12%

A C A C A C
SA Moyenne | 17.8 17.8 18.0 18.0 21.0 21.0
Ecarttype | 3.9 3.9 2.4 24 54 54
IF Moyenne | 10.6 17.8 13.8 13.2 146 15.0
Ecarttype | 3.3 7.4 3.8 6.7 7.3 9.0
Prot Moyenne | 195 245 183 17.7 13.2 173
o Ecarttype | 4.4 7.4 3.7 119 38 127

2.5. MCG

Tableau A-6 — Résultats de moment maximal interne appliqué au genou controlatéral pour chaque groupe en descente
d’escalier

SA Moyenne 1.29
Ecart type 0.20
T Moyenne 2.00
Ecart type 0.30
Moyenne 1.76

Proto
Ecart type 0.19
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Annexe B.  Etudes complémentaires a la partie Il

a. Estimation de la vitesse de marche

2.6. Estimation de l'erreur de la référence

Dans I'étude présentée ci-dessus, la vitesse imposée par le tapis est utilisée comme
référence. Une vérification de la justesse de celle-ci a donc été réalisée en mesurant le temps
pour effectuer 50 tours de bandes du tapis sur un des tapis de marche utilisé. La longueur de
la bande a été évaluée a 267 cm (distance interaxe de 127cm, rayon des axes de 2cm). Durant
la mesure, une personne ~70 kg marchait sur le tapis pour reproduire la charge imposée au
tapis. Les résultats par vitesse de tapis testée peuvent étre retrouvés dans le Tableau B-1.

Tableau B-1 — Résumé des résultats de la vérification

Vitesse tapis console (m/s) Temps (s) Vitesse moyenne (m/s)
0,56 231 0,58
1,11 125 1,07
1,67 82 1,63

Ce qui donne une erreur de 3,2 %. On peut donc raisonnablement considérer que l'erreur
de la vitesse de référence sur I’'ensemble des sujets est inférieure a 4 %.
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2.7. Estimation de I'erreur en pente :

Tableau B-2 — Erreurs d’estimation de la vitesse de marche par sujet lors de la marche en pente par rapport a la vitesse du
tapis de marche

Ecart type de Perreur

Sujets RMSE (m/s) NRMSE (%) Erreur moyenne (m/s) (m/s)
S1 0.118 111 0.110 0.044
S2 0.104 9.4 0.097 0.042
S3
S4
S5 0.161 19.4 0.124 0.108
S6 0.029 3.5 -0.027 0.012
S7 0.029 3.5 -0.023 0.020
S8
S9 0.089 10.6 -0.053 0.075
Moyenne 0.088 9.6 0.038
Ecart type 0.052 5.9 0.080

b. Estimation de la pente

2.8. Régression de la vitesse de marche dans
I’estimation de la pente :

Une partie de la variabilité de I'estimation de la pente pourrait étre attribuée a la vitesse
de marche ou a une mauvaise estimation de I'angle du tibia. Cette partie explore un moyen
de diminuer la variabilité de la pente. Pour cela, on cherche une estimation de la pente pour
chaque sujet de la forme :

P=ax*0 +b*V+c

Avec P I’estimation de la pente, 8 I'estimation de I'angle du tibia par rapport a la verticale
au couple seuil choisi, V7 I'estimation de la vitesse de marche.

Pour cela une régression multilinéaire est utilisée pour chaque seuil de moment et chaque
sujet pour une estimation de I'angle avec un filtre complémentaire avec une fréquence de
coupure de 0,06 Hz. Dans la partie 11.2.1.b, des sujets ont été identifi€é comme ayant une
stratégie de marche faussant I'estimation de la pente a partir du modéle, ils ont été retirés de
cette étude (S3, S5, S6, S11).

Le couple limite pour chaque sujet permettant de limiter le RMSE de la régression sera
sélectionné. Les erreurs de la régression multilinéaire permettant d’obtenir une estimation de
la pente a un seuil de couple et a un réglage du filtre complémentaire donné sont rapportées
pour chaque sujet dans le
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Tableau B-3. L'estimation pour chaque cycle et chaque sujet en fonction de la pente de
référence ainsi que I'erreur associée peuvent étre retrouvées dans la Figure B-1.
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Figure B-1 — Estimation de la pente par rapport a la pente de référence et erreur associée a chaque cycle pour chaque sujet
issu de I’estimation par régression multilinéaire
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Tableau B-3 — Seuil de moment et réglage du filtre complémentaire optimal pour chaque sujet et erreur associée a
I'estimation de la pente par la méthode de régression multilinéaire

Couple

Sujet Seuil Fc (Hz) a b c RMSE (°) Erreur o Ecart typoe
(N.m/kg) moyenne (°) erreur (°)
S1 0,45 0,06 -0,72 1,55 -0,75 1,11 0,00 1,09
S2 0,45 0,06 -0,81 1,27 -2,83 0,48 0,00 0,47
sS4 0,55 0,06 -0,60 1,41 -1,38 1,13 0,00 1,11
S7 0,3 0,06 -0,59 3,63 -4,49 0,80 0,00 0,78
S8 0,4 0,06 -0,91 1,93 -1,54 0,67 0,00 0,65
S9 0,55 0,06 -0,73 -2,20 1,75 1,06 0,00 1,03
S10 0,55 0,06 -0,78 1,86 -1,68 0,60 0,00 0,58
Moyenne 0,84 0,00
Ecart type 0,26 0,00

On remarque que le coefficient « a » est d’environ -0,7, ce qui correspond a la variation de
I'angle du tibia par rapport a la verticale en fonction de la pente. La méthode précédente
faisait I’'hypothése que I'angle du tibia a un couple donné variait de maniéere inversement
proportionnelle a la valeur de la pente soit une valeur de « a » de 1. La partie correction en
fonction de la vitesse de marche n’est pas répétable entre les sujets, une calibration devrait
étre faite pour chaque sujet afin de diminuer I'erreur d’estimation. On obtient alors un RMSE
moyen de 0,84 + 0,26° (min-max : 0.48-1.11) ce qui est de l'ordre des erreurs rapportées par
Sabatini et al. (2005), ou Yang et al. (2012) aprés calibration. A titre de comparaison avec la
méthode précédente, avec les mémes sujets, on trouvait un RMSE de 1,33+0,46°, soit une
augmentation de I'erreur de pres de 40 %.

c. Classification des situations rencontrées

2.9. Caractéristiqgues des sujets

Tableau B-4 — Caractéristiques des sujets ayant réalisés le parcours
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N° de sujet Age (ans) Taille (cm) Masse (kg) Genre Coté
1 33 175 79 M D
2 45 169 76 M D
3 43 190 81 M D
4 37 186 72.6 M G
5 30 193 131 M D
6 43 179 71 M D
7 30 187 83.3 M G
8 32 185 85.4 M D
9 34 194 85 M D
10 39 157 60 F G
11 47 154 73.2 F D

2.10. Similitude

Parmi les signaux calculés par le SPCM, I'angle du tibia par rapport a la verticale est mesuré
a l'aide d’un filtre complémentaire. Deux estimations de l'angle sont faites par le
microprocesseur en utilisant deux fréquences de coupure (0,06 Hz et 0.98 Hz) appelées
respectivement AngPress, et AngOsc.

Pour le couple a la cheville (Bie), I'angle du tibia (AngPress et AngOsc), et la vitesse
angulaire du tibia (Gyr), une Dynamique Time Warping a été utilisée par rapport aux signaux
moyens de plat (plat), de montée de pente (montpente) de descente d’escalier (descesc) et
de descente de pente (descpente). Pour mesurer la distance entre les signaux, deux métriques
ont été utilisées : les distances euclidiennes (euc) et les distances euclidiennes au carré
(squared).

On peut représenter pour 'ensemble des sujets du groupe d’apprentissage les résultats
de ces distances pour chaque situation a I'aide de diagramme moustache, représentant pour
chaque groupe la médiane, et les quartiles. Chaque distance ayant des ordres de grandeur qui
peuvent étre différentes, les données ont été centrées réduite par rapport a I'ensemble des
données.

Ci-dessous sont représentés les résultats pour chaque capteur considéré :
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chaque métrique, chaque groupe et en comparaison avec chaque situation
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2.11. Erreur décomposée par sujet

Les résultats présentés en partie 11.2.2 peuvent étre décomposés pour chaque sujets et

chaque modele :
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Figure B-6 — Matrices de confusions sur le Sujet 1 pour I'arbre de décision (ADD), le KNN, I'analyse discriminante linéaire
(LDA) et la machine a vecteur de support (SVM) avec le pourcentage de bonnes réponses et de mauvaises réponses pour

chaque classe, le nombre de cycles correspondant
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Figure B-7 — Matrices de confusions sur le Sujet 3 pour I'arbre de décision (ADD), le KNN, I'analyse discriminante linéaire
(LDA) et la machine a vecteur de support (SVM) avec le pourcentage de bonnes réponses et de mauvaises réponses pour

chaque classe, le nombre de cycles correspondant
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Figure B-8 — Matrices de confusions sur le Sujet 4 pour I'arbre de décision (ADD), le KNN, I’analyse discriminante linéaire
(LDA) et la machine a vecteur de support (SVM) avec le pourcentage de bonnes réponses et de mauvaises réponses pour

chaque classe, le nombre de cycles correspondant
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Figure B-9 — Matrices de confusions sur le Sujet 6 pour I'arbre de décision (ADD), le KNN, I'analyse discriminante linéaire
(LDA) et la machine a vecteur de support (SVM) avec le pourcentage de bonnes réponses et de mauvaises réponses pour
chaque classe, le nombre de cycles correspondant
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Figure B-10 — Matrices de confusions sur le Sujet 7 pour I'arbre de décision (ADD), le KNN, I"analyse discriminante linéaire
(LDA) et la machine a vecteur de support (SVM) avec le pourcentage de bonnes réponses et de mauvaises réponses pour
chaque classe, le nombre de cycles correspondant

Plat

/" pente

N\ escalier

\/ pente

Plat

/" pente

N\, escalier

\, pente

ADD
27.67% 0.00% 0.00%

0 0
0.00% 0.00%

3 0 0

0.00% 0.00%

0 0

0.00% 0.00% 0.00%

0 0 0

Plat 7 pente\, escalier\, pente

LDA
10.19% 0.00% 0.00%
21 0 0
10.34% 0.00% 0.00%
3 0 0
0.00%  0.00%
0 0
0.00% 0.00% 0.00%
0 0 0
Plat  pente\, escalier\, pente

Plat

/" pente

N\, escalier

\, pente

Plat

/" pente

N\, escalier

\/ pente

KNN
0.00% 0.00% 0.00%
0 0 0
0.00% 0.00%

0 0 0
0.00% 0.00%
0 0
0.00% 0.00% 0.00%
0 0 0
Plat 7~ pente\ escalier\, pente

SVM
0.00% 0.00% 0.00%
0 0 0
24.14% 0.00% 0.00%
7 0 0
0.00% 0.00%
0 0
0.00% 0.00% 0.00%
0 0 0
Plat " pente\ escalier\, pente

Figure B-11 — Matrices de confusions sur le Sujet 9 pour I'arbre de décision (ADD), le KNN, I'analyse discriminante linéaire
(LDA) et la machine a vecteur de support (SVM) avec le pourcentage de bonnes réponses et de mauvaises réponses pour
chaque classe, le nombre de cycles correspondant
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Figure B-12 — Matrices de confusions sur le Sujet 10 pour I'arbre de décision (ADD), le KNN, I"analyse discriminante linéaire
(LDA) et la machine a vecteur de support (SVM) avec le pourcentage de bonnes réponses et de mauvaises réponses pour

chaque classe, le nombre de cycles correspondant
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Figure B-13 — Matrices de confusions sur le Sujet 11 pour I’arbre de décision (ADD), le KNN, I'analyse discriminante linéaire
(LDA) et la machine a vecteur de support (SVM) avec le pourcentage de bonnes réponses et de mauvaises réponses pour

chaque classe, le nombre de cycles correspondant

2.12. Descripteurs sélectionnés par la méthode de

Gram-Schmidt

Un algorithme de Gram-Schmidt a été utilisé pour classer les différents descripteurs sur
leurs capacités a distinguer deux classes. Ci-dessous sont représentés le classement de ces
descripteurs (de bas en haut) ainsi que la variation des descripteurs centrés réduit par rapport
au plat (2 gauche) et par rapport a la descente d’escalier (a droite) pour les 4 situations
considérées. Les résultats a plus ou moins 4 écarts type du plat sont représentés. Au-dela, les

données aberrantes (outliers) sont représentées sur I'axe sans respect de I'échelle.
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Figure B-14 — Diagrammes moustaches des meilleurs descripteurs (de bas en haut) pour séparer le plat de la montée de pente
(a gauche) ou pour séparer la descente d’escalier de la descente de pente (a droite) pour les 4 situations considérées.

18



Boris Dauriac Annexe C

Annexe C.  Article soumis a Proceeding of the iMeche, Part H:

Journal of Engineering in Medecine
“Estimation of the walking speed of individuals with transfemoral amputation from a
single prosthetic shank-mounted IMU”

B. Dauriac, X. Bonnet, H. Pillet, F. Lavaste

Arts et Metiers ParisTech, LBM/Institut de Biomecanique Humaine Georges Charpak, 151
bd de I'Hopital 75013 PARIS — France

B. Dauriac

PROTEOR, rue du cheffin, 21250 Seurre, France

a. Abstract

Microprocessor prosthetic knees, able to restore the gait of people with transfemoral
amputation, are now often equipped with sensors embedded in the prosthetic shank, which
could be used to assess some gait characteristics during real life activities. In particular, an
estimation of the walking speed during the locomotion of those subjects would be a relevant
indicator of the performance. However, if methods have already been proposed in the
literature to compute this walking speed, none are directly usable in this context and with this
population.

For these reasons, the current study proposed to estimate the instantaneous walking
speed with a shank embedded IMU based on a biomechanical model of the prosthetic lower
limb. Averaged walking speed estimation (WSE) has been quantified for nine individuals with
transfemoral amputation walking on a treadmill at different speeds and slopes when wearing
an instrumented knee ankle prosthesis. Experimental results demonstrated the ability of the
model to estimate the walking speed with an accuracy of nine percent (normalized root mean
squared errors over all the patients), which is consistent with previous reported WSE errors.
In addition, as the WSE is instantaneous, the proposed method can provide the estimation by
the end of the stance phase, which is an originality compared to other methods based on step
length estimation. The present method is relevant for the estimation of walking speed during
real life activities of above-knee amputees opening the way to direct activity monitoring from
the prosthesis.

Keywords
Walking speed, Ambulatory system, Gait analysis, Inertial Movement Unit; Transfemoral

amputee

b. Introduction:
During the last two decades, microprocessor prosthetic knees, able to control the stance
and the swing phases of gait, have increased the safety and quality of life of individuals with
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transfemoral amputation 13, However, to quantify prosthetic fitting objective performance
requires the assessment of characteristics of the gait during real life activities. Cadence, step
counts and activity bout duration have been the most used indicators in real life conditions.
On the contrary, walking speed estimation has been rarely performed in people with
amputation because of the difficulty to assess spatial parameters from wearable sensors
signals. Thus, some authors have sought to link the cadence to the walking speed 4. However,
cadence is not always correlated with walking speed, for instance, when walking on different
inclined surfaces as the step length changes °.

Nowadays, more and more microprocessor prostheses embed Inertial Measurement Units
(IMU) in the prosthetic shank, which could be used to estimate the walking speed in real life
environment. In the literature, several methods have been developed and evaluated on
different populations.

Some authors proposed to use kinematic models of the lower limbs to perform this
estimation. For asymptomatic subjects, Aminian et al. proposed a stance and swing phase
kinematic planar model using 3 gyroscopes on one thigh, and on both shanks to estimate the
walking speed. This method was later adapted by Salarian et al. with only shanks
instrumentation ®’. The main drawback of this method for people with amputation is the
necessity to instrument the sound limb, which jeopardizes the compliance to such protocol.
Other studies have proposed estimation of walking speed for individuals with transfemoral
amputation using only one IMU and a gait model. Miyazaki instrumented the thigh with a
gyroscope and proposed a single segment planar model of the swing phase 2. In the study of
Lenzi et al., an IMU was placed on the prosthetic shank but the kinematic model used was not
fully described °.

Other methods have been proposed for asymptomatic subjects. For example, machine
learning was used by Aminian et al. to estimate walking speed from a single axis accelerometer
on one heel and a 3D one on the waist 1. If the method was proved to be accurate for one
person, the generalization to other individuals is not straight forward due to overfitting and
sensor placement sensitivity 1712, Another way to quantify the walking speed consists in
double integrating a segment point acceleration. Authors using this procedure, generally
placed the IMU on the foot 1314, benefiting from the stationary state of the foot during the
stance phase. However, prosthesis embedded IMU are most often placed in the shank. Li et
al. proposed a method of double integration to quantify the walking speed of asymptomatic
people from an IMU positioned on the shank. However, this method assumes that the shank
angular velocity is almost null at midstance 1>16, This hypothesis is not adapted for people with
transfemoral amputation due to the lack of knee flexion during early to midstance 7. Still,
these methods have not been tested on this population.

In this context, the present study proposes to use a planar gait model to quantify the
averaged walking speed by estimating the velocity of the center of mass during the gait cycle
using only one IMU integrated in a prosthetic shank. To evaluate this method, nine individuals
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with transfemoral amputation walked on a treadmill at different speeds and inclinations with
a Microprocessor controlled Knee Ankle Prosthesis (MKAP) prototype . Embedded sensors
in the MKAP were used to compute Walking Speed Estimation (WSE) at each cycle, which was
compared to the treadmill speed.

c. Methods:

2.13. Kinematic model:

The WSE method presented here is based on a kinematic planar model. It consists in an
inverse pendulum model representing the prosthetic lower limb and considering the absence
of knee flexion during this phase in the population of individuals with transfemoral
amputation 7. The pelvis, the thigh, the shank and the foot are modeled by a single rigid body
going from the center of mass (COM) to the foot-floor contact point. The prosthetic foot-ankle
complex is considered to be kinematically equivalent to a rigid arc shape rolling without sliding
during stance 2%, From this model, the instantaneous COM velocity (M) expressed in the
global frame (Ro) with )TO) horizontal and aligned with the floor and 70 vertical and pointing
upward can be inferred from only 4 parameters: the COM height L when standing still, the leg

angular velocity @ with respect to Ry, its angle 8 with regard to the gravity vector and the foot
arc radius r, with C its center and S the foot-floor contact point (Figure 1).

COM Vx’
v 1,
_ vy
Veom

Figure 1 - Stance phase gait model (S contact point between the foot and the floor, So contact point S when the lower limb is
vertical, C=foot arc center, COM=center of mass, L= COM height, r=foot arc radius, Roglobal frame (7(; aligned with the gravity,
5(_(; aligned with the walking direction), O sagittal angle of the leg with respect to Ro, m = COM velocity, Vi = Projection of
m on X*()}, V, = Projection ofm on 70)
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. . . |r+ @ —71)-cos(8)
Veom =V(COM/Ry)g, =V(C/Ro)r, + Q(R1/Ro)g, X CCOMg, =8| —(L—7)-sin(h)
0
(1) where x denotes the cross product.

m can be decomposed into Vx and Vycorresponding to the COM instantaneous velocity
projection along the 5(_0) axis and ?gaxis of the global frame Ro. Moreover, r and L can be
estimated as proportions of the body height (BH), respectively 19% 2%, and 58.8% 22 giving a
simplified expression of the previous equation (2).

V(COM/Ry)g, - % = Vi = % (19 +39.8 - cos(8))  (2).

Equation 1 gives an instantaneous WSE during the stance phase on the affected side. The
average walking speed over the whole gait cycle is assumed to be equal to Vx (Equation 2)
averaged over the first half cycle. To determine the gait cycle, heel strikes were detected with
an ankle moment sensor synchronized with the IMU. 0 and B were obtained thanks to the
IMU embedded in the prosthetic shank using a complementary filter 23.

2.14. Experimental protocol:

Nine individuals with transfemoral amputation people wearing the MKAP prototype
participated in this study. Their characteristics are listed in Table 1. Different treadmill speed
and slope conditions were tested by all participants depending on their capacity. All patients
performed level walking at speeds ranging from 0.56 m/s to 1.39 m/s by 0.28 m/s increments
apart one subject who didn’t perform the 1.39 m/s condition. Three patients also walked at
1.67 m/s. Six of them also tested a 5.7° slope at their self-selected speed depending on their
capacity. The values of walking speed are given in Table 1. For each speed and slope condition,
seven to ten cycles were recorded after the steady state was established (more than twenty
steps after the treadmill speed was changed). Few minutes rest was allowed between each
condition. The protocol was approved by the local ethics committee, and all participants gave
their consent.
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Table 1—Subjects characteristics and walking conditions conducted

Level Up slope
. Height Mass walking walking
Patient (m) (kg) speed range | speed (m/s)
(m/s) at5.71°
S1 1.86 73 0.56-1.67 0.83,1.39
S2 1.94 85 0.56-1.67 1.11
S3 1.90 81 0.56-1.39 n/a
sS4 1.87 83 0.56-1.39 n/a
S5 1.93 131 0.56-1.67 0.83
S6 1.59 61 0.56-1.39 0.83
S7 1.86 117 0.56-1.39 0.83
S8 1.57 60 0.56-1.11 n/a
S9 1.75 79 0.56-1.39 0.83

WSE has been computed for each cycle. WSE error was computed against the treadmill
speed. The treadmill speed can vary depending on weight acceptance, treadmill belt
deformation, and motor servo loop, this variation has been estimated to be less than 4%.

2.15. Data analysis:

For each treadmill walking trial, WSE was computed at each cycle. Estimation error for
level and slope walking was calculated for each patient with mean error between WSE and
the reference velocity Vi eqamin, Standard deviation error, root mean squared error (RMSE)
(VEN_ (Vireaamin — WSE)2/N with N the number of samples) as well as normalized RMSE

(NRMSE= (V3N _, (Vireaamitt — WSE /Vireaamin)?/N) were computed across all walking cycle
for each slope condition. The averaged RMSE and NRMSE, mean error and standard deviation
error over all patients were used to evaluate the intersubject reproducibility for each slope

conditions.

d. Results:
Figure 2 presents WSE and WSE error against the treadmill speed considered as the
reference.
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Figure 2 - Top figure corresponds to WSE versus reference for each level walking speed conditions. Bottom figure corresponds
to Bland—Altman plots for WSE. Each mark corresponds to a cycle WSE, each different mark corresponds to a different patient.
R? corresponds to the overall correlation for all subjects cycles.

The WSE method showed a good agreement with the reference speed (R>= 0.93) for all
level walking conditions. Mean NRMSE, across all patients, for level walking was 8.93%
(Standard Deviation: 4.36%; range: 3.54% — 16.53%). This result corresponded to a mean and
standard deviation error of -0.002 + 0.088 m/s. The RMSE, NRMSE, mean and standard
deviation errors at level walking can be found for each subject in Table 2. For the 5.7° slope
condition, average NRMSE were 9.58% corresponding to 0.038+0.050 m/s with a good
agreement between the reference and the estimated walking speed (R?=0.93).
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Table 2—Mean errors for each patient and overall walking speed estimation performance for level walking conditions

RMSE (m/s) NRMSE (%) Mean error (m/s) SD error (m/s)

S1 0.125 10.539 0.103 0.071
S2 0.088 6.820 -0.063 0.062
S3 0.059 5.918 0.043 0.041
S4 0.163 16.528 0.152 0.061
S5 0.109 11.234 -0.047 0.099
S6 0.071 6.663 -0.056 0.044
S7 0.046 5.178 -0.029 0.036
S8 0.031 3.537 0.003 0.031
S9 0.130 13.913 -0.126 0.033
Mean 0.091 8.926 -0.002 0.053
::i?:t?;: 0.044 4363 0.088 0.022

e. Discussion:

The current study presents a method to estimate the instantaneous walking speed based
on a mechanical gait model using a single IMU located on the tibia and the body height. This
walking speed was averaged during the stance phase to be compared with treadmill reference
speed. The WSE error, obtained for individuals with transfemoral amputation, was inferior to
16.53% during level walking, which is consistent with the results of Lenzi et al. (8% error,
number of subjects not reported) and Miyazaki (error inferior to 15%, number of
subjects=7) 8°. Mean WSE error is very close to the one obtained by Aminian et al. with both
lower limbs instrumented for twenty asymptomatic subjects ® or his modified single limb
instrumentation method for ten asymptomatic subjects 7 (0.07 m/s error for both models).

As concerns the instrumentation of the prosthesis, to our knowledge, previous methods,
available in the literature and developed for asymptomatic subjects, almost all required
sensors on other parts of the body or on the foot &713, The foot placement of the sensor
jeopardizes the use of a generic instrumented prosthetic component as the prosthetic foot
must be adapted to each patient shoe size. Only Yang et al. proposed a method to compute
WSE from a shank embedded IMU but it was not adapted for this population 1>16, On the
contrary, the model proposed in the present study was specifically designed for individuals
with transfemoral amputation and revealed relevant for this specific population given the
reported values of the estimation error.

An additional advantage of the method is to give an instantaneous WSE during the stance
phase using only one IMU embedded in the prosthetic shank. In the literature, the estimation
of the walking speed generally relied on the estimation of the step length, which could be
obtained at the end of the gait cycle. Therefore, prosthetic behavior changes, based on this
evaluation, cannot be effective before the next cycle ®1¢. On the contrary, the instantaneous
WSE could be averaged at the end of the stance phase but could also be used to change the
prosthesis behavior as soon as the next swing phase starts.
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Compared to the treadmill reference speed, the method underestimates the averaged
walking speed. The uncertainty of the estimation of the COM height from the
anthropomorphic model ?? directly affects the estimation of the COM velocity and could be
evaluated to about +/-1% of the body height ?*. In addition, as the kinematic model is planar,
the pelvis transversal movements that have an impact on the COM position in the sagittal
plane are neglected. Also, the method assumes the equality of the average COM speed on
both half portions of the cycle. Asymmetry induced by gait deviations such as hip hiking,
vaulting or pelvis transverse rotation 2°> could also have an impact on this hypothesis. Results
also showed that the estimation error was affected when walking in slope. The WSE error
increased up to 9.58% for the mean NRMSE. A part of this error can be attributed to the
forward velocity projection on the horizontal plane (<1% in this study slope condition).
Another part of this error could be due to the increase of the asymmetry in this situation 26.

Finally, the WSE has been performed on a treadmill. Gait on treadmill is known to slightly
differ from overground walking 2. However, the performance of the method should not be
deteriorated overground as the assumptions made would not be disputed. Thus, even if the
gait on treadmill is not completely representative of overground walking, we could expect
similar results in the latest condition as the ones reported here.

To conclude, this study presents a method to  estimate the walking speed for individuals
with transfemoral amputation using a single shank embedded IMU. A mean 9% RMSE have
been quantified with nine patients walking on a treadmill at a 0° slope. In a 5% slope, the RMSE
errors slightly increased but remained acceptable (<17% RMSE) for an estimation of the
patient activity. The validation of the method should be completed by additional acquisitions
in a real environment to show its relevance for the estimation of walking speed during real life
activities of above-knee amputees opening the way to activity monitoring from the prosthesis.
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CONTRIBUTION A LA MISE EN CEUVRE ET L’EVALUATION DE TECHNOLOGIES
EMBARQUEES POUR L’APPAREILLAGE DE PERSONNES AMPUTEES DU MEMBRE INFERIEUR

RESUME :

L’appareillage permet aux personnes amputées de membre inférieur de retrouver une autonomie de
déplacement. Actuellement, cette autonomie est limitée dans certaines situations de la vie courante
comme la marche en pente ou en escalier. Des capteurs dits embarqués sont de plus en plus souvent
intégrés dans les protheses et permettent d’enregistrer des informations cinématiques et dynamiques au
cours de la locomotion. Dans ce contexte, I'objectif de la thése est de contribuer au développement de
méthodes de traitement des données issues de ces technologies pour quantifier et améliorer I'adaptation
de la prothése a I'environnement. Ces méthodes ont été mises en ceuvre et évaluées dans le cadre de
I"utilisation d’un nouveau systéme prothétique contrdélé par microprocesseur de genou-cheville (SPCM),
développé par la société PROTEOR et visant a faciliter la locomotion des personnes amputées au-dessus
du genou dans les situations de pente ou de descente d’escalier. La premiére partie de cette thése a été
consacrée a la quantification des adaptations permises par le SPCM au cours de la locomotion dans
différentes situations de la vie courante (plat, pente, escalier). La deuxiéme partie de la these s’est
intéressée a développer des estimations de parametres de la marche (vitesse de marche et inclinaison de
la pente) et a la classification de 4 situations de la vie courante (plat, montée et descente de pente,
descente d’escalier) a I'aide d’algorithmes d’apprentissage automatique pouvant étre calculé par le SPCM
en temps réel. L'ensemble de ces travaux permettra de mieux quantifier I'activité réelle de I'utilisateur.
Cette quantification pourrait aider 'utilisateur ou I’'équipe médicale pour le suivi d’activité mais aussi le
constructeur pour améliorer I'adaptation des éléments prothétiques a I’environnement rencontré et pour
vérifier I'utilisation réelle du SPCM.

Mots clés : Prothése externe, Locomotion, Amputation, Biomécanique

CONTRIBUTION TO THE IMPLEMENTATION AND THE EVALUATION OF
INTELLIGENT TECHNOLOGIES FOR THE FITTING OF LOWER LIMB AMPUTEE PEOPLE

ABSTRACT :

Prosthetic devices allow people with lower limb amputation to recover their autonomy. Currently,
this autonomy is limited in several everyday life situations such as walking on a slope or in stairs.
Embedded sensors, frequently integrated inside the prostheses, record kinematic and dynamic data
during locomotion. In this context, this PhD thesis aims to contribute to the development of methods for
the processing of data provided by these technologies to quantify and improve the adaptation of the
prosthesis to the environment. These methods were applied and evaluated in the context of the use of a
new prosthetic knee-ankle system controlled by microprocessor (SPCM) developed by PROTEOR to
facilitate the locomotion in situations such as slope or downstairs walking for people with above knee
amputation. The first part of the work was devoted to the quantification of the adaptations allowed by
the SPCM in different situations of daily life (flat, slope, staircase). The second part of the thesis focused
on the estimation of gait parameters (walking speed and slope inclination) and the classification of 4
everyday life situations (flat, slope ascent and descent, stair descent) using machine learning algorithms
that can be computed by the SPCM in real time. The body of this work will make it possible to better
quantify the user real life activity. This quantification could help the user or the medical team in the
activity monitoring but also the manufacturer to improve the adaptation of the prosthetic components to
the environment and to verify the SPCM actual use.

Keywords : External Prosthesis, Gait, Amputation, Biomechanics
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