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Introduction générale

L'amputation d'un membre inférieur représente un tournant majeur dans la vie d'une
personne, entralnant non seulement une perte de mobilité mais aussi un impact profond sur son
autonomie et sa qualité de vie. En France, on dénombre 116 866 amputations majeures du membre
inférieur entre 2011 et 2020 (Bruyant et al., 2022). Les types d'amputation les plus fréquents sont
I'amputation au niveau du tibia, dite amputation transtibiale (T'T), qui inclut l'ablation de la cheville
et du pied, et I'amputation au niveau du fémur, dite amputation transfémorale (TF), ot le genou est
également retiré. Ces procédures chirurgicales drastiques, principalement dues a des maladies
vasculaires, nécessitent une réadaptation spécifique pour permettre aux individus de retrouver une
certaine mobilité et d'effectuer les activités de la vie quotidienne.

La réhabilitation qui suit 1'opération chirurgicale est cruciale. Elle comprend la fabrication
d’un appareillage adapté ainsi que la rééducation nécessaire pour réintégrer la personne dans son
environnement quotidien et social. Ce processus vise non seulement a restaurer la fonction de marche
mais aussi a prévenir les risques de comorbidités et a limiter 1'isolement social, souvent observés chez
les personnes amputées. L’appareillage est composé d’une emboiture, réalisée sur-mesure, qui sert
d’interface entre le moignon et les composants prothétiques. Ces derniers, remplagant les articulations
manquantes, a savoir le pied prothétique et le genou prothétique dans le cas d’une amputation
transfémorale, sont indépendants et peuvent étre combinés afin de répondre au mieux au besoin du
patient. Le pied prothétique remplace a la fois le segment du pied mais également ’articulation de la
cheville, jouant donc un réle primordial pour les personnes amputées transtibiales et les personnes
amputées transfémorales. Actuellement, le type de pied prothétique de référence est un pied a
restitution d’énergie (ESAR : Energy-Storage-And-Return), souvent en fibre de carbone, dont le role
est d’emmagasiner de ’énergie durant la phase d’appui et de restituer cette énergie en fin de la phase
d’appui, durant la phase de propulsion, afin de permettre la transition d’un pas a 'autre. D’autre
part, depuis les années 90, les genoux prothétiques peuvent étre pourvus d’un microcontréleur leur
permettant d’adapter en temps réel leur comportement a un certain nombre de situations rencontrées

au quotidien, ce qui a été associé a une mobilité accrue (Sawers and Hafner, 2013).

Malgré des avancées significatives en matiere de soins et d'appareillage, 'amputation d’un
membre inférieur a toujours un fort impact négatif sur la qualité de vie, I'autonomie et la mobilité
(van Velzen et al., 2006), en particulier dans le cas de l'amputation transfémorale (Davies et Datta,
2003 ; Sawers et Hafner, 2013). La perte de 'articulation du genou entraine une diminution des
capacités fonctionnelles (Jo et al., 2021) et une augmentation des douleurs (Smith et al., 1999) par
rapport aux personnes amputées transtibiales. Les problématiques fonctionnelles et les comorbidités
souvent associées a l'amputation d’'un membre inférieur, se caractérisent, entre autres, par une
augmentation de la consommation en oxygene lors de la marche avec prothése par rapport aux
personnes non amputées. A vitesse équivalente, on estime a 25% l’augmentation de la consommation
en oxygeéne pour les personnes amputées transtibiales et a 50% celle pour les personnes amputées
transfémorales (van Schaik et al.; 2019), entrainant une réduction de la vitesse de marche pour
maintenir une consommation d'oxygene équivalente a celle des personnes non amputées (Robert and
Waters, 1992).

Afin de compléter les connaissances concernant les stratégies d'adaptation des personnes
amputées aux situations de la vie quotidienne et de contribuer a 'amélioration des dispositifs
prothétiques, un partenariat a vu le jour en 2011, mélant industrie, recherche et clinique, entre la
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société Proteor®, I'Institut de Biomécanique Humaine Georges Charpak (IBHGC), dépendant de
lécole d’ingénieur des Arts et Métiers, le Centre d’Etude et de Recherche sur I’Appareillage des
Handicapés rattaché a I'Institution National des Invalides (INI/CERAH) et d'un site d’investigation
clinique : I'Institut Régional de Réadaptation de Nancy (IRR Nancy). Depuis 2011, 3 projets ont été
réalisés. Le premier, financé par I’Agence Nationale de la Recherche (ANR), nommé « Appareillage
des Personnes amputées de membre inférieur dans des Situations Contraignantes de la vie courante
» (APSIC, 2011-2013), a permis de mettre en évidence les difficultés de marche rencontrées par les
personnes amputées dans des situations telles que les pentes ou les escaliers, ainsi que le manque de
mobilité de la cheville offerte par la majorité des systemes prothétiques dans ces situations
contraignantes. A la suite de cela, la société Proteor® a commencé le développement d’'un systéme
prothétique genou-cheville pour personnes amputées transfémorales. L’objectif était de concevoir un
dispositif incluant une liaison entre le genou et la cheville grace a un systeme hydraulique, afin de
permettre une triple flexion hanche-genou-cheville et ainsi améliorer ’adaptation de la marche dans
des situations difficiles.

Deux autres projets ont suivi. Le premier, intitulé « Systéme Prothétique Controlé par
Microprocesseur » (Projet DGA RAPID SPCM 2015-2019) avait pour objectif le développement de
la protheése et la vérification de la sécurité de son fonctionnement, en vue du marquage CE. Il a donné
naissance a la version commerciale de la prothése genou-cheville Synsys®. L'inscription de Synsys sur
la Liste des Prestations et Produits Remboursés (LPPR), en vue de son remboursement par la sécurité
sociale, nécessitait également une étude clinique destinée a positionner le dispositif par rapport aux
produits équivalents sur le marché. Cette étude clinique a été lancé en paralléle de ces travaux.

Un dernier projet a été lancé, sous le nom de « Accroissement de I’Autonomie par
Fonctionnalités Avancées d'une Prothese Electronique » (Projet DGA RAPID AAFAPE, 2019-2023).
Ce projet avait pour objectifs de poursuivre 1’étude clinique dont les résultats étaient tres
encourageants (terminée en 2023), et de continuer le développement technologique de la prothése. La
these de Clément DURAFFOURG (2019-2021), sous convention CIFRE entre Proteor® et 'IBHGC,
visait a 'amélioration du contrdle de la prothese Synsys dans diverses situations de marche, dont les
plus contraignantes. L”adaptation du comportement de la prothese a été réalisée de facon
proportionnelle & des grandeurs biomécaniques représentatives des situations de marche. Enfin, le
dernier objectif du projet AAFAPE était de quantifier les améliorations du dispositif en termes
d’ergonomie et de consommation énergétique de l'utilisateur pour de situation de vie quotidienne. A
la suite de ce projet, la prothese Synsys a été commercialisée en 2023, plus de 10 ans apres le début
de sa conception.

C’est dans ce contexte tres riche et interdisciplinaire que la présente thése a commencé en
avril 2021, en convention CIFRE entre Proteor® et 'IBHGC. La theése précédente s’était concentrée
sur le controle du genou prothétique du Synsys dans 'optique d’améliorer ’adaptabilité de la prothese
aux différentes situations rencontrées au quotidien. Chez les personnes amputées d’'un membre
inférieur, la surconsommation en oxygene est généralement attribuée a la réduction de I’énergie
positive restituée au pied prothétique en fin de phase d'appui. Cependant, le lien entre la puissance
des actions mécaniques au niveau du pied prothétique, son role pendant la marche et la consommation
en oxygene des personnes amputées TF, est loin d’étre parfaitement compris. L’objectif de cette these
est donc d’améliorer le pied prothétique du Synsys en vue de diminuer la consommation énergétique
des personnes amputées transfémorales.

Pour répondre a cet objectif, I’état de I'art, présenté dans le Chapitre 1, met en lumiere le
caractere complexe de la dépense en oxygene des personnes amputées TF, mélant a la fois une
réduction des capacités physique et aérobie et une augmentation du cofit en oxygene de la marche
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(consommation d’oxygene par metre). Or, 'utilisation de modeles théoriques de type pendule inversé
suggere que le passage d'un pas a ’autre est un déterminant majeur du cofit énergétique de la marche
(Kuo et al., 2005). En effet, durant cette phase de transition, la vitesse du centre de masse (BCoM :
Body Center of Mass) doit étre redirigée. Pour ce faire, un travail négatif, appelé travail de collision,
est réalisé par le membre inférieur avant, lors de la collision avec le sol. Ce travail négatif tend a
décélérer le BCoM. Aussi, un travail positif, appelé travail de propulsion, est nécessaire pour
réaccélérer le BCoM. Ce travail de propulsion est fourni par le membre inférieur arriere, en fin de
phase d’appui. Chez les personnes non amputées, c’est la cheville qui produit la majorité de ce travail
positif, qui peut permettre de réduire les pertes par collision et contribuer ainsi a diminuer la demande
en oxygene (Houdijk et al., 2009; Kuo et al., 2005). En paralléle, il a été observé chez les personnes
amputées une réduction des travaux de propulsion au pied prothétique et au membre appareillé
(membre ayant subi l'amputation), lors de la transition du membre appareillé vers le membre
controlatéral (I’autre membre inférieur). Chez les personnes amputées TF, cette réduction du travail
de propulsion au membre appareillé pourrait en partie étre liée a 'initiation de la flexion du genou
prothétique, qui intervient pendant la phase de propulsion. Pour l'instant, la littérature ne nous
permet pas de comprendre si le manque de travail de propulsion au membre appareillé provient 1)
d’un manque de travail de propulsion au pied prothétique, ou 2) d'une limitation due a l'initiation de
la flexion du genou prothétique. D’autre part, 1’état de I'art a mis en évidence que l'effet du travail
de propulsion au pied prothétique sur la consommation en oxygene des personnes amputées, n’était
pas encore bien compris. Certains auteurs ont trouvé une diminution de la consommation en oxygene
chez des personnes amputées TT lors de I'ajout de travail de propulsion au pied prothétique, quand
d’autres n’en ont pas trouvé. Chez les personnes amputées TF, aucune étude n’a isolé 'effet du travail
de propulsion au pied prothétique sur la consommation en oxygene. Il y a donc un réel manque de la
littérature a ce sujet, qui ne permet pas de conclure a priori sur 'intérét d’augmenter ou non le travail
de propulsion au pied prothétique des personnes amputées TF.

Le second chapitre de ce manuscrit porte donc sur ’étude des travaux mécaniques au pied
prothétique et au membre appareillé chez les personnes amputées TT et TF, pendant la phase de
propulsion. Ces travaux de propulsion ont été comparés a ceux développés par des personnes non
amputées. Nous cherchons a comprendre si 1) il y a une différence de travail de propulsion au pied
prothétique entre les personnes amputées TT et celles amputées TF ; et 2) si le travail mécanique au
membre appareillé est identique chez ces deux populations. Pour ce faire, une étude rétrospective sur
155 participants a été réalisée, dont 47 personnes non amputées, 40 amputées TT et 68 amputées TF.
La vitesse de marche a été prise en compte comme covariable afin qu’elle n’influence pas notre
comparaison. Dans notre seconde étude, et afin de caricaturer 'effet de la réduction du travail de
propulsion, nous avons fait le choix, dans un premier temps, d’évaluer I'effet de 'absence totale de
travail de propulsion au pied prothétique, sur la consommation en oxygene des personnes amputées
TF. Un pied prothétique a restitution d’énergie (pied ESAR : Energy Storage and Return) a été
comparé a un pied rigide, de masse identique, incurvé en arc de cercle afin de permettre le méme
déroulé de pas.

Enfin, notre dernier chapitre, quant a lui, se consacre a l'application des résultats du Chapitre
2 afin d’améliorer la prothése Synsys. Pour évaluer 1'effet de la propulsion, nous avons cette fois
cherché a augmenter les capacités de restitution de maniere passive du pied du Synsys. En effet
puisque le systeme hydraulique du Synsys permet au genou d’augmenter la mobilité de cheville, on
peut exploiter cette synergie pour modifier les conditions d'initiation de la flexion du genou
prothétique et ainsi augmenter le travail de propulsion au membre appareillé. Nous espérons observer
une diminution de la consommation en oxygene. Afin de faciliter la phase de prototypage, la
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fabrication additive par dépot de fil fondu (DFF) a été choisie pour réaliser rapidement des prototypes
peu cotiteux en PLA Tough. L’objectif & long terme est de fabriquer ce pied en fibre de carbone. La
premiére partie de ce chapitre réalise un état de 'art des méthodes permettant d’évaluer la sécurité
et les performances des pieds prothétiques, en nous focalisant sur la maniere dont les normes sont
appliquées et/ou adaptées aux prototypes de pieds fabriqués par DFF. Cet état de I’art met en avant
la faisabilité de concevoir un pied prothétique par DFF, du point de vue de la résistance mécanique.
Toutefois, elle révele également les défis a relever pour concevoir un prototype qui offre a la fois de
bonnes performances de marche et une résistance a la fatigue adéquate. Ainsi une premieére étude s’est
concentrée sur le processus de développement d’un nouveau prototype de pied pour le Synsys, dont
lobjectif est d’augmenter 1’énergie restituée. Sa résistance a la rupture et a la fatigue, ainsi que ses
performances de restitution d’énergie ont été évaluées afin de vérifier si 1) le prototype restitue plus
d’énergie que le pied actuel du Synsys et 2) s’il est possible de marcher avec le prototype pendant
une demi-journée, en toute sécurité. Enfin, une seconde étude a été menée pour évaluer si la marche
avec ce prototype, couplé au Synsys, permettait d’une part une augmentation du travail de propulsion
au membre appareillé, et d’autre part une diminution de la consommation en oxygene, par rapport a
la marche avec des protheses de références.
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consommation énergétique

1.1. Amputation d’un membre inférieur et appareillage

1.1.1. Epidémiologie

1.1.1.1. Prévalence et étiologie

La prise en charge des personnes ayant subi une amputation de membre inférieur représente
un défi majeur en matiere de santé publique, avec un impact significatif tant sur le plan humain que
financier, malgré les progrés médicaux. Une amputation est dite majeure lorsqu’elle nécessite le
sacrifice de 1'appui talonnier. On peut définir deux grandes catégories de niveau d’amputation : les
amputations au niveau du tibia, dites amputations transtibiales (TT), et les amputations au niveau
du fémur, dites amputations transfémorales (TF). Elles sont aussi souvent appelées respectivement
amputations au-dessous et au-dessus du genou, mais ces termes peuvent porter a confusion concernant
l’appartenance ou non des amputations plus distales (désarticulés de cheville par exemple, ou le pied
est retiré tout en gardant le tibia et le péroné) ou plus proximales (comme les désarticulés de hanche,
dont la totalité de la jambe est enlevé laissant le bassin intact).

Bien que les bases de données médicales répertorient les amputations majeures, il n'y a
de membre inférieur sont donc limitées. La prévalence de ces amputations varie significativement a
travers le monde, avec des estimations qui révelent la complexité et la diversité des cas.

En France, I'étude la plus récente date de 2022 et se base sur la base de données
« Scansanté.fr », mais elle ne concerne que les actes chirurgicaux sans analyse épidémiologique
(Bruyant et al., 2022). Elle dénombre 116 866 amputations majeures du membre inférieur entre 2011
et 2020, avec en moyenne annuelle 3802 amputations TF et 3699 amputations TT. Les derniers
chiffres de « Scansanté.fr » sont ceux de 2022 et révelent que 3792 amputations TT et 3520 TF ont
été réalisées en France cette année-la. Une étude réalisée par 1'Institut National de Veille Sanitaire en
2006 a identifié 15 353 cas d'amputation par an dont 52% de personnes diabétiques, qui présentent
une incidence 14 fois supérieure & celle des non-diabétiques (Fosse et al., 2006). L’incidence était
également doublée chez les hommes, diabétiques ou non, et ce quel que soit I'Age. Parmi ces
amputations, 37,7% étaient considérées comme majeures (20,9% TT, 16,8% TF) chez les diabétiques
et 50,1% chez les non-diabétiques (19,0% TT, et 31,1% TF), illustrant la gravité de ces interventions.
Concernant les étiologies, 1'artérite est responsable de presque 90 % des cas d'amputation du membre
inférieur (Berthel and Ehrler, 2010). Bien que les amputations résultant de traumatismes soient en
diminution, grace a une préférence croissante pour la conservation du membre affecté, elles demeurent
néanmoins la seconde principale raison d'amputation dans cette catégorie. Les causes restantes
d'amputations de membres inférieurs sont les malformations présentes des la naissance et les cancers.

Aux Etats-Unis, la situation est également préoccupante avec environ 1,9 million
d'Américains vivant avec une amputation d'un membre en 2008, et 185 000 nouvelles amputations
enregistrées chaque année (Ziegler-Graham et al., 2008). Ziegler-Graham estime que ce nombre
doublera d’ici 2050. L’amputation au-dessus du genou, le deuxiéme niveau de perte de membres
inférieurs le plus commun, représente un cinquiéme de la perte de membres aux Etats-Unis (Adams
et al., 1999). Pres de 75% des amputations d'un membre sont attribuées aux maladies vasculaires
périphériques, soulignant 1'importance des facteurs de risque liés au mode de vie et aux conditions de
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santé sous-jacentes (Ziegler-Graham et al., 2008). Ces données mettent en évidence la nécessité de
stratégies de prévention ciblées et de prises en charge adaptées pour réduire l'incidence des
amputations et améliorer la qualité de vie des personnes affectées.

Avant toute chose, il est important de souligner 'hétérogénéité de la population de sujets
amputés de membre inférieur concernant les niveaux et les étiologies d’amputation, auxquels
s’ajoutent souvent des facteurs concomitants. Cette hétérogénéité est considérée comme 1'un des
principaux facteurs contribuant aux différences de niveau de fonctionnement entre les personnes
amputées d'un membre inférieur (Davies and Datta, 2003). Cette hétérogénéité complexifie I'étude
de la marche des personnes amputées d’'un membre inférieur et peut biaiser certains résultats d’études
et parametres d’intérét. Nous reviendrons par la suite sur les facteurs intrinseques et extrinseques
influengant les parametres d’étude propre a cette these.

Les étiologies des amputations de membre inférieur sont variées, mais elles peuvent étre
généralement catégorisées en quelques grands groupes :

o Maladies vasculaires : La maladie artérielle périphérique, aggravée par le diabete, est la cause

la plus fréquente d'amputation. Dans le contexte du diabete, des complications peuvent
entrainer une diminution de la perfusion sanguine aux extrémités, favorisant 1'ischémie,
l'infection, et l'amputation.

e Traumatismes : Les accidents, qu'ils soient liés au travail, aux accidents de la voie publique
ou autres, peuvent causer des blessures nécessitant 1'amputation d'un membre.

o Infections : Les infections graves et non contrdlées, telles que 1'ostéomyélite ou les infections
a champignons, peuvent parfois conduire a l'amputation lorsque d'autres traitements
échouent ou si l'infection menace la vie du patient.

e Tumeurs : Les cancers osseux ou des tissus mous peuvent parfois nécessiter une amputation
pour enlever la tumeur et empécher sa propagation.

e Malformations congénitales : Des patients peuvent naitre avec une absence partielle ou totale

d’un membre, lié ou non a des malformations, pouvant nécessiter dans certains cas des

retouches chirurgicales dans une perspective d’appareillage.

Dans les articles concernant la marche de personnes amputées d’'un membre inférieur,
I’étiologie est régulierement divisée en causes vasculaires et causes non vasculaires (Ettema et al.,
2021). En général, les amputations des membres inférieurs d'origine vasculaire sont pratiquées chez
des personnes agées présentant des comorbidités médicales, notamment le diabete, alors que les
amputations des membres inférieurs d'origine non vasculaire concernent souvent des personnes plus

jeunes présentant moins de comorbidités (Mackenzie et al., 2004).
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1.1.1.2. Impact sur les capacités locomotrices

Dans la suite de ce document, nous parlerons de membre « appareillé » pour désigner le membre
inférieur ayant subi une amputation, et de membre « controlatéral » pour le membre inférieur encore
intact. Les articulations encore intactes du membre appareillé, comme la hanche par exemple, seront
appelées articulations « résiduelles » (ex : hanche résiduelle). On parlera aussi de membre « résiduel »
pour désigner la partie biologique restante du membre inférieur cété appareillé.

L'amputation affecte grandement la locomotion humaine. D’ une part, les individus doivent
s'adapter aux compensations physiologiques liées aux composantes musculosquelettiques apres
I'amputation. D’autres part, ils doivent également apprendre a utiliser un outil externe, telle que la
prothese, pour retrouver un schéma de marche adapté.

L’amputation d’'un membre inférieur a un fort impact négatif sur la mobilité des patients, que
ce soit dans leur vie privée ou dans les espaces communs : 56 & 97% des individus retrouvent leur
capacité de marche, mais seulement 26 a 62% retrouvent la capacité de se déplacer a 1'extérieur (van
Velzen et al., 2006).

Il a été établi que le niveau et la cause de 'amputation ont un effet majeur sur la capacité de
marche des personnes amputées d'un membre inférieur (Davies and Datta, 2003; Sansam et al., 2009;
van Velzen et al., 2006; Waters et al., 1976). Comme le soulignent Sawers and Hafner, 2013, les
individus avec amputation TF présentent des défis fonctionnels spécifiques en raison de la perte des
articulations du genou et de la cheville. En effet, il a été rapporté que les amputés TF s’adaptaient
moins facilement aux prothéses (Fletcher et al., 2001; McWhinnie et al., 2005) et avaient plus
fréquemment des douleurs au dos, au genou et a la hanche (Kulkarni, 1998; Norvell et al., 2005;
Robbins et al., 2009; Smith et al., 1999), de 1'obésité (Kurdibaylo, 1996) et de l'arthrose (Norvell et
al., 2005). De plus, 'amputation TF entraine généralement de moins bons résultats fonctionnels que
I'amputation transtibiale (TT) (Jo et al., 2021), comme en témoigne le nombre significativement
moins élevé de personnes amputées TF que de personnes amputées TT parvenant a se déplacer dans
leur domicile (50% contre 66%) ou en société (29% contre 54%) (Davies and Datta, 2003). Ceci
souligne l'inégalité d’adaptation en fonction du niveau d’amputation, l'importance du genou
prothétique et donc la nécessité de continuer a améliorer les solutions proposées aux personnes
amputées TF.

1.1.2. Appareillage

Une prothese est un dispositif artificiel congu pour remplacer la partie du corps qui manque
suite & une amputation. Elle aide la personne a retrouver une certaine autonomie en lui permettant
de se tenir debout, de marcher et d'effectuer diverses activités quotidiennes avec plus d'aisance. La
prothese vise a restaurer autant que possible la fonction du membre perdu, améliorant ainsi la qualité
de vie de l'individu. En France, on estime que seulement 50 % des personnes amputées sont
appareillées, les patients les plus 4gés et présentant la comorbidité la plus importante ne bénéficiant
pas de cette prise en charge (Berthel and Ehrler, 2010).

11 existe différents types de protheses pour les personnes amputées d'un membre inférieur. Ces
différences sont liées a plusieurs aspects, notamment : le niveau d’activité du patient, les préférences
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et 'adaptation du patient, le temps écoulé depuis 1'amputation/l'implantation de la protheése ou

encore les lois locales sur 1'assurance pour le remboursement des protheses.

L'appareillage prothétique pour les amputations de membre inférieur comprend quatre
éléments clés essentiels a la fonctionnalité et au confort de l'utilisateur : 'emboiture, la prothése de
genou (pour les amputations au-dessus du genou), les pieces de pieces de liaison et d’alignement et
enfin la prothese de pied (Figure 1).

L'embofture, ou socket, constitue le point de contact principal entre le membre résiduel de
I'amputé et la prothese. Sa conception doit assurer une distribution adéquate des pressions pour éviter
les irritations et les douleurs au niveau du moignon, tout en fournissant un soutien stable pour le
poids du corps. Elle joue un role crucial dans la marche des personnes amputée, car elle affecte
directement la pression a l'interface et 1'activité musculaire du le membre résiduel (Hong and Mun,
2005). L'interaction entre 1'emboiture et les tissus mous du membre résiduel peut étre sous-optimale,
entralnant un inconfort et une stabilité réduite (Paterno et al., 2018). Chez les amputés
transfémoraux, l'emboiture peut limiter le mouvement de la hanche, entrainant des stratégies
compensatoires qui peuvent aboutir & une démarche fonctionnelle, mais qui augmentent également le
risque de lombalgie (Rabuffetti et al., 2005). L'emboiture doit donc étre personnalisée pour chaque
utilisateur afin de s'adapter précisément a la morphologie de son membre résiduel, garantissant ainsi
un ajustement optimal et minimisant le risque de problemes secondaires. Elle est la partie la plus
importante dans 'appareillage : peu importe a quel point la prothese est fonctionnelle et performante,
si Pemboiture n’est pas bien adaptée au patient, il ne pourra pas marcher correctement (Fajal, 1972).

Le genou prothétique (pour les amputations au-dessus du genou) est congu pour remplacer
I’articulation de genou physiologique du patient. Pour répondre a l'ensemble des besoins de tous les
patients, celui-ci peut présenter différentes caractéristiques, allant d’un genou verrouillé pendant tout
le cycle de marche jusqu’a la reproduction des mouvements d’un genou physiologique durant la
marche. Plus de 220 prothéses de genou étaient disponibles en 2013 (Sawers and Hafner, 2013), variant
en complexité entre des modeles mécaniques basiques, mono et multiaxial, aux systémes plus
complexes. De nombreux parametres doivent étre pris en compte dans le choix des protheses afin
d’assurer la stabilité en phase d’appui et 'agilité en phase oscillante. C’est cette dualité qui rend
Particulation du genou complexe. Par exemple, la flexion du genou peut étre réglée en ajoutant un
verrouillage mécanique et un frein a friction mécanique, hydraulique ou pneumatique. Dans le cas des
prothéses arrivées dans les années 90 et pourvues d’un microprocesseur (MPK : Microprocessor-
controlled prosthetic knees) (Berry, 2006), elles peuvent adapter leur fonctionnement en temps réel,
en résistant a la flexion pour les descentes de pentes et d’escaliers ou en adaptant la vitesse de flexion
du genou, en fonction de signaux regus par des capteurs de force, de position ou de vitesse. Ceci
permet d’améliorer l'adaptabilité de la prothése a la variation de vitesse et de situation. Ces
adaptations sont en particulier nécessaires lors de petits pas a faible vitesse ou lors de marche rapide,
et pour les terrains accidentés, les pentes et les escaliers ou les personnes amputées TF ont
particulierement du mal a s’adapter (Jones et al., 2006; Ramstrand and Nilsson, 2009; Vrieling et al.,
2008, 2007). Sawers and Hafner, 2013 ont montré dans leur revue de littérature que les genoux a
microcontréleur sont associés a une mobilité accrue, & une augmentation de la vitesse de marche, a
une amélioration des schémas de marche dans la descente des escaliers et a une diminution de la
consommation métabolique et du nombre de chutes. Ils sont également associés a une plus grande
confiance en soi pendant la marche, a un bien-étre accru et a une demande cognitive réduite pendant
la marche.
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Emboiture *— Emboiture
¢ ——— Moignon
Articulation e
du genou ‘e Genou

Piéce de liaison

et d’alignement
e —— Esthétique

Liaison tubulaire

Adaptateur

u/ pyramidal

Piéce terminales
pied

Figure 1 : Schéma d’une prothése pour amputé transtémoral (tiré de Loucssard, 2023, adapté de Chevalier, 2016)

Les pieces de liaison et d’alignement (ou effecteurs intermédiaires) correspondent aux pieces
entre le pied prothétique et le reste de la prothése. Elles comprennent une liaison tubulaire, offrant la
résistance et la rigidité nécessaires pour supporter les charges lors de la marche et d'autres activités.
La liaison tubulaire relie 1'emboiture (ou le genou prothétique dans le cas des amputations au-dessus
du genou) aux autres composants de la protheése par des piéces de de jonctions. Ces pieces de jonctions
sont des translateurs et des adaptateurs pyramidaux qui permettent d’aligner la prothese dans le plan
souhaité, en fonction du besoin spécifique de chaque patient.

Le pied prothétique constitue le composant terminal de la prothese de membre inférieur et
est cruciale pour reproduire la fonction et la dynamique de la marche. Ces composants sont congus
pour reproduire le mouvement du pied et de la cheville. Les prothéses de pieds varient en complexité,
et peuvent étre regroupées en 4 catégories (Figure 2) :

e Les pieds SACH (Solid Ankle Cushion Heel foot) : ce sont des pieds en bois avec un talon
permettant I’absorption du choc survenant lors de la pose du pied et un avant pied souple
imitant la flexion des orteils lors de la marche, permettant le déroulé du pas. La déformation
du pied lors de 'appui talon est dissipée et n’est donc pas réutilisée lors de la propulsion. Ils
sont généralement prescrits aux personnes dgées ou a ceux qui ont un style de vie peu actif.

o Les pieds ESAR (Energy-Storage-And-Return) : a linverse, ces pieds sont congus pour
emmagasiner de 1'énergie de déformation lors de la phase d'appui et la restituer durant la
phase de propulsion, allant jusqu’a doubler le pic de puissance et le travail de propulsion a la
cheville par rapport a un pied SACH (Houdijk et al., 2018; Probsting et al., 2022). Il a aussi
été observé une augmentation de la symétrie de longueur de pas chez les personnes amputées
TT (Houdijk et al., 2018) ainsi qu’une réduction du cofiit en oxygeéne de la marche de ordre
de 5-10% chez les personnes amputées TT et TF portant un pied ESAR par rapport a un
pied SACH(Graham et al., 2008; Hsu et al., 1999; Nielsen et al., 1989). Ces pieds sont
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constitués de lames en matériaux composites, essentiellement réalisées par empilement de
fibres de carbone ou de verre liées a I'aide d’une résine. Actuellement, les pieds ESAR sont
les plus utilisés car ils offrent le meilleur compromis entre amélioration de la marche et
simplicité d’utilisation.

e Les pieds motorisés : ce sont des pieds ESAR intégrant des composants électroniques, des
moteurs et des capteurs pour simuler la fonctionnalité et les mouvements du pied et de la
cheville d'une personne non amputée. L’apport d’énergie mécanique externe par le moteur
leur permet d’atteindre des pics de puissance a la cheville similaires & ceux des personnes non
amputées (Miiller et al., 2019). Ces pieds prothétiques sont les seuls pouvant produire un
travail mécanique net positif. Ils offrent une plus grande adaptabilité aux différentes surfaces
et activités. Leur comportement est cependant plus compliqué a gérer puisque I'apport
d’énergie doit étre réalisé en bonne quantité et au bon moment pour ne pas perturber le cycle
de marche, ce qui rendrait la marche moins efficace.

o Les pieds articulés : Contrairement aux autres pieds prothétiques qui utilisent la déformation
du pied afin de permettre une amplitude angulaire entre le pied et le tibia, ces pieds utilisent
une articulation physique. La plupart du temps, il s’agit de pieds ESAR combinés a une
articulation controlée par hydraulique passive ou microprocesseur. Cela peut aussi
correspondre a l'assemblage d’'un pied SACH avec un élément élastomere fournissant un
retour élastique et aidant le pied a revenir a sa position neutre apres la flexion. Ces dispositifs
peuvent améliorer la marche sur sol plat, sur les pentes et les escaliers (Agrawal et al., 2013),
en réduisant notamment le cotit métabolique de la marche de 0-10% (Askew et al., 2019).

A) B)

Rigid Keel

Figure 2 : Exemples de pieds prothétiques disponibles. A) pied SACH : pied avec un noyau en bois
entouré d’un matériau souple. B) pied ESAR : lame en carbone permettant d’emmagasiner de I'énergie et de la
restituer lors de la phase de propulsion. Ici Vari-Flex de Ossiir. C) pied motorisé : seul pied prothétique générant
un travail net positif au cours de la marche. Ici Empower d’Ottobock®. D) Pied articulé : pied améliorant la
marche sur sol plat, en pentes et en escalier. Ici Kinterra de Proteor® (ex Freedom)
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Une esthétique est ajoutée sur le pied prothétique et peut aussi étre ajoutée au niveau de la
liaison tubulaire et de I'emboiture. C’est au médecin MPR (médecine physique et de réadaptation)
de choisir les protheses que les patients utiliseront en fonction de leur projet de vie et de leur capacité
physique. L’orthoprothésiste quant a lui s’occupera de la création personnalisée de I'emboiture ainsi
que de 'assemblage et du réglage des éléments prothétiques pour fournir aux patients la capacité de
se déplacer avec plus d'efficacité et de confort, améliorant ainsi considérablement leur qualité de vie.

Dans le prochain paragraphe, nous présenterons la prothese Synsys développée par I'entreprise
Proteor® durant ces 10 derniéres années et commercialisée en 2023. Elle a spécialement été congue
pour adapter le comportement du genou et de la cheville aux situations de marche contraignantes,
comme les pentes ou les escaliers. C’est sur 'amélioration de cette prothése que porte la présente
these.

1.1.3. Prothése Synsys de Proteor®

La protheése Synsys® de Proteor® (Figure 3) est un dispositif unique composé d'un pied
prothétique en fibre de carbone et d’un genou & microcontroleur reliés I'un a ’autre par un systéeme
hydraulique, constitué d'une bielle et de deux vérins hydrauliques (en bleu sur la Figure 4). Ce systéme
synergique permet d’adapter conjointement le comportement du genou et a la cheville. Ce mécanisme
offre la capacité de reproduire les amplitudes de mouvement physiologique des articulations,
atteignant jusqu'a 125° d’amplitude pour le genou et 45° pour la cheville. La combinaison du systéme
hydraulique, des capteurs et du microcontroleur permet de moduler la mobilité articulaire en réponse
aux activités variées du quotidien.

Figure 3 : Prothése Synsys de Proteor”

En phase d’appui, la flexion du genou autorise une dorsiflexion proportionnelle de la cheville
ce qui permet la triple flexion du membre appareillé (cheville-genou-hanche) utilisée pour s’assoir,
récupérer un objet au sol, ou dans la descente de pente et d’escalier. En phase d’appui, la plantiflexion
de la cheville est amortie, ce qui permet une mise a plat du pied lors de 'appui talon, a plat et en
pente, augmentant ainsi la surface de contact avec le sol et le temps ou le pied est a plat sur le sol.
Enfin, la position d’équilibre de la cheville (position neutre) peut étre ajustée afin de permettre une
plantiflexion au début de la phase d’appui puis, une fois la position neutre passée (~90°), de bloquer
la dorsiflexion afin de contraindre la lame carbone et emmagasiner de 1’énergie. Ceci est
particulierement utile en montée de pente afin de ne pas forcer sur la lame du pied prothétique trop
t6t. Enfin, en phase oscillante la flexion du genou entraine la dorsiflexion automatique de la cheville
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1
3
limiter les risques de trébuchement et les compensations qui y sont liées (vaulting, hip hiking,

de Ocnevitie = % Ogenou- Ceci a pour conséquence d’augmenter la distance entre le pied et le sol afin de

circumduction de la hanche).

D’autres fonctionnalités sont disponibles afin d’adapter le comportement du genou a la vitesse
de marche ou a des activités quotidiennes qui demandent un comportement de la prothese particulier
(vélo, déplacement par petits pas, attente debout, ...).

Adaptateur

Platine genou pyramidal

Axe genou

Carte secondaire
Boutons
Capteur Extension

Moteurs
Vérin genou

Carte principale
Microprocesseur
Centrale inertielle

Capteur moment a
la cheville

Vérin cheville

Bielle

<—— Axe cheville

Figure 4 : Représentation de I'implémentation physique du Synsys®. A gauche en bleu, le systéme
synergique permettant de générer un moment de flexion au genou & partir du moment de plantiflexion de la
cheville durant la fin de la phase d’appui. A droite, les pieds ESAR du Synsys lié au tibia par un pivot et relié au
systeme hydraulique par une rotule.

Les avancées technologiques, dont le Synsys est un parfait exemple, ont principalement permis
d’améliorer les capacités d’adaptation des composants prothétiques aux différentes situation de
locomotion. Cependant et malgré le recours aux solutions motorisées, ces évolutions ont eu un impact
modeste sur le cout métabolique de cette locomotion (Knight et al., 2023; Sawers and Hafner, 2013).
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1.2. Etat de l'art : Dépense métabolique des personnes
amputées lors de la marche

Apres avoir défini 'amputation d’'un membre inférieur et décrit les technologies liées a
I'appareillage, il est crucial de considérer leur impact direct sur la vie quotidienne des utilisateurs. Les
progreés dans la conception des protheses visent non seulement a améliorer le confort, la mobilité et
la stabilité des utilisateurs, mais également a réduire les contraintes physiques imposées par
l'amputation. Cependant, malgré ces avancées, les défis métaboliques associés a l'utilisation de ces
dispositifs restent significatifs. C'est dans ce contexte que nous aborderons, dans la section suivante,
la dépense métabolique chez les personnes amputées, un aspect fondamental pour évaluer 1'efficacité
de l'appareillage et identifier les axes d'amélioration.

La dépense métabolique peut étre définie comme la quantité d'énergie consommée par un individu
pour 1) assurer son métabolisme de base, a savoir maintenir ses fonctions vitales et 2) réaliser des

activités physiques.

On estime que l'augmentation de la consommation d’oxygene lors de la marche a vitesse
équivalente s'éleve a 25% pour les amputés transtibiaux et a 50% pour les amputés transfémoraux
(van Schaik et al., 2019). Cette augmentation de la dépense métabolique affecte le quotidien des
personnes amputées, a leur domicile comme dans la société. Il est donc nécessaire de comprendre les
origines mécaniques de la dépense métabolique chez les amputés d'un membre inférieur afin

d’optimiser leur réadaptation et améliorer leur qualité de vie.

1.2.1. Fondements théoriques de la quantification de la dépense
métabolique

1.2.1.1. Définition et composantes de la dépense métabolique

La dépense métabolique peut étre décomposée en deux principales catégories : la dépense
métabolique au repos et la dépense métabolique liée a l'activité. La dépense métabolique au repos,
aussi appelée métabolisme basal est 1'énergie nécessaire pour soutenir les fonctions vitales
fondamentales comme la respiration, la circulation sanguine et le maintien de la température
corporelle. Le métabolisme basal est proportionnel a la surface corporelle ainsi qu'au pourcentage de
masse corporelle maigre, ce qui explique en partie la différence de 5 & 10 % observée entre les femmes
et les hommes (Waters and Mulroy, 1999). En termes d'dge, le métabolisme basal diminue d'environ
2 % par décennie tout au long de 1'dge adulte (McArdle et al., 1981). La dépense métabolique liée a
'activité englobe quant a elle 1'énergie consommée pour toutes les activités au-dela du repos comme
les exercices physiques mais aussi les taches quotidiennes simples, dont la marche.

Durant l'exercice, la consommation d'oxygéne par le corps atteint un plateau qui reflete la
filiere énergétique utilisée (Astorino et al., 2006; Waters and Mulroy, 1999). Les filieres énergétiques
sont les mécanismes par lesquels le corps produit de I'ATP (molécule adénosine triphosphate), qui est
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la source d'énergie immédiate pour les cellules musculaires. Il y a principalement trois filieres

énergétiques :

o La filiere anaérobie alactique : Cette filiere est la source d'énergie la plus rapide et est utilisée

pour des efforts trés courts et intenses, typiquement de moins de 10 secondes, comme un
sprint ou un soulévement de poids lourd. Elle repose sur les réserves de créatine phosphate
dans les muscles pour régénérer rapidement 1'ATP sans produire de lactate.

e La filiere anaérobie lactique : Cette filiere prend le relais pour des efforts intenses de courte

durée, généralement entre 10 secondes et 2 minutes. Elle implique la dégradation du glucose
en absence d'oxygeéne (anaérobie) pour produire de I'ATP, processus qui produit également
du lactate comme sous-produit, pouvant conduire a l'acidification des muscles et a la fatigue.
e La filiere aérobie : Pour des efforts prolongés (plus de 2 minutes), la production d’énergie

repose principalement sur la filiere aérobie, qui utilise 1'oxygene pour dégrader les glucides,
les lipides (graisses) et, dans une moindre mesure, les protéines afin de produire de I'ATP.
Cette filiere est plus lente a fournir de ' ATP mais peut le faire pendant une longue durée et

est donc cruciale pour les activités d'endurance.

La courbe d'Howald visible sur la Figure 5 illustre le passage progressif de la prédominance
d'une filiere a 1'autre en fonction de la durée et de 1'intensité de 1'effort. Au début d'un effort, la filiere
anaérobie alactique est prédominante, puis la contribution de la filiere anaérobie lactique devient plus
importante. Pour les efforts prolongés, c'est la filiere aérobie qui fournit la majorité de 1'énergie.

Puissance instantanée en kcal/min

90

i i .

I Lussance fournie par les Diagramme de Howald (1974)
canaux d’alimentation en ATP L o
Principe des filieres

énergétiques musculaires

50 Puissance utilisable

Anaérobie
alactique

Anaérobie
lactique

30

Aérobie

—» Durée d’effort
T [ [ | (échelle logarithmique)
1/10 s 10 s 2 min 10 min 2h

Figure 5 : Diagramme d’Howald (1974) (adapté de Cyclisme entrainement)

1.2.1.2. Mesure de la dépense métabolique

Le premier principe de la thermodynamique, a savoir la conservation de 1’énergie au cours de
sa transformation, s’applique aussi a 1’étre humain : I’énergie produite par les processus des trois
filieres énergétiques vues précédemment est transformée en chaleur et en travail musculaire. Cette

énergie peut étre mesurée par deux méthodes distinctes (Jequier et al., 1987) :
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Calorimétrie directe

Le calcul de la dépense métabolique a partir de la méthode de calorimétrie directe implique
la mesure directe de la quantité de chaleur produite par 1'organisme en réponse a diverses activités
métaboliques. Dans cette approche, un individu est placé dans une chambre calorimétrique
spécialement congue, ou toutes les formes d'énergie échangées sous forme de chaleur avec
I'environnement peuvent étre mesurées avec précision. La chambre est thermiquement isolée pour
assurer que toute variation de température a l'intérieur est uniquement due a l'activité métabolique
de l'individu. En mesurant I'augmentation de température dans la chambre sur une période donnée,
il est possible de déterminer la quantité totale d'énergie dépensée par le corps. Cette mesure fournit
des informations précieuses sur le métabolisme basal (la quantité d'énergie requise pour maintenir les
fonctions vitales au repos) et sur 1'énergie dépensée lors d'activités physiques, permettant ainsi une
évaluation compleéte de la dépense énergétique de 1l'individu.

Calorimétrie indirecte

La méthode de calorimétrie indirecte calcule la dépense métabolique en analysant les échanges
gazeux, notamment la consommation d'oxygene (O2), notée VO, et la production de dioxyde de
carbone (CO2), notée VCO,, pour estimer la quantité d'énergie dépensée par 1'organisme. Cette
technique se fonde sur le principe que la quantité d'énergie produite par 'organisme est
proportionnelle a la quantité d'oxygene consommée et de dioxyde de carbone produit, comme vu
précédemment. En mesurant ces échanges gazeux a 1'aide d'un spirometre ou d'un systeme similaire,
il est possible de déduire le type de substrat énergétique (glucides, lipides) utilisé par 1'organisme et
calculer la dépense énergétique totale, i.e. la dépense métabolique, en appliquant des équations
spécifiques. Il existe de multiples équations publiées pour calculer la dépense métabolique d’une
activité, notée —AH, & partir des valeurs mesurées de V0O, et VCO, en L.s™*, et de 'azote (N) rejeté
en gramme (Tableau 1). Les coefficients ¢y, ¢, ¢z (Eq. 1) varient en fonction des modeles, et
dépendent des données sur lesquelles les modeles ont été ajustés : 1'oxydation des graisses pendant
l'exercice peut étre influencée par l'intensité et la durée de l'exercice, le régime alimentaire,
I'entrainement, le mode d'exercice et le sexe des individus, comme le souligne Kipp et al., 2018. Ces
auteurs ont trouvé que la dépense métabolique calculée a 1'aide des équations du Tableau 1 durant la
course de 10 coureurs de haut niveau différait jusqu'a 5,2%.

_AH=C1'V02+C2'VCOZ_C3'N E(]Z

Chez un sujet au repos, dans un environnement thermique neutre, les quantités d’énergie
produite, mesurées simultanément par calorimétrie directe et par calorimétrie indirecte, sont

identiques (Jequier et al., 1987).
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Tableau 1 : Equations publiées pour le calcul de la dépense énergétique, ot VO, et VCO, sont exprimés en L.s™Y, et
N en g. Adapté de Kipp et al., 2018.

Equation

Lusk, 1924 16,00 V0, +5,15-VC0, — 7,80 - N
Weir, 1949 16,50 V0, + 4,62 -VC0, — 9,06 - N
Weir® (corrigé) 16,62 V0, +4,51-VC0, —9,22-N
Garby and Astrup, 1987 16,04 V0, + 4,94 -VCO,
Ferrannini, 1988 (glucose) 16,15-V0, + 4,82-VCO, — 4,79 N
Ferrannini, 1988 (glycogéne) 16,38 V0, + 4,64 -VC0O, — 4,51 N
Brockway, 1987 16,58 V0, +4,51-VC0, — 590N
Péronnet and Massicotte, 1991 16,89 V0, + 4,84 -VCO,
.J.ouk()n(h'up and Wallis, 2005 (intensité entre 40%-50% 18,56 - V0, + 2,40 - VCO, — 414 - N
VO3 max)

.J.ouk()n(h'up and Wallis, 2005 (intensité entre 50%-75% 18,71 V0, + 2,30 - VCO, — 414~ N
VO3 max)

Note : N : nitrogene ; VCO, : production de dioxyde de carbone ; V0, : consommation d’oxygene ;
VO, max : consommation maximale d’oxygene.

* comme calculé par Abramson, 1943

b corrigé par Brockway, 1987

Il est important de noter que cette méthode de calorimétrie indirecte suppose un état stable
de l'effort aérobie, ou la production de dioxyde de carbone et la consommation d'oxygene sont a
I’équilibre. Dans des conditions anaérobies ou lors de transitions rapides dans l'intensité de 1'effort,
cette relation peut ne pas étre directe ou nécessite des ajustements supplémentaires. Puisque chaque
source d'ATP produit une quantité connue de molécules de CO2 pour une quantité connue de
molécules d'O2, ces deux grandeurs peuvent étre utilisées pour suivre le moyen de production d’énergie
que lactivité demande. On utilise alors le quotient respiratoire (QR) qui est défini comme le ratio
entre le volume de dioxyde de carbone (VCO,) rejeté et le volume d'oxygene (VO,) consommé :

vco,
QR =—
Vo,

Eq. 2

Un QR < 1 signifie que la filiere aérobie est utilisée. L'utilisation de lipides (graisses) pour
produire de 'ATP génere un QR ~ 0,7, l'utilisation des protéines génere un QR ~0,9 et la
consommation de glucides génere un QR ~1. Un QR > 1 indique que l'organisme utilise la filiere
anaérobie pour produire de I’énergie. Durant les expérimentations, il est donc important de garder un
QR < 1 pour s’assurer d’un effort aérobie et donc pouvoir utiliser les équations du Tableau 1.

1.2.1.3. Consommation et coit métabolique

La dépense métabolique est un terme général définissant la quantité d’énergie dépensée par
un organisme pour une période ou une activité donnée. Toutefois, la distinction entre consommation

métabolique et colit métabolique est cruciale dans 1'étude de la biomécanique et de la physiologie de
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l'exercice. La consommation métabolique, mesurée en joules par kilogramme et par minute (J -kg~* -
min~1), reflete la quantité d'énergie utilisée par 1'organisme pendant une activité physique et sert
d'indicateur de l'intensité de l'effort (Brockway, 1987). En revanche, le coiit métabolique, exprimé en
joules par kilogramme et par meétre (J - kg™ -m™1), évalue 1'efficacité avec laquelle cette énergie est
dépensée pour accomplir une tache spécifique, permettant de comparer 1'efficacité énergétique entre
différentes modalités de locomotion (Minetti et al., 2002). Ces deux grandeurs sont affectées par la
dimension et la composition corporelle de 1'individu, ¢’est pourquoi elles sont normalisées par le poids
corporel afin de faciliter les comparaisons interindividuelles. Les articles scientifiques dont nous
discuterons par la suite se focaliseront quasi tous sur ’activité de marche qui est une activité aérobie,
i.e. durant laquelle la production d’ATP est faite par la consommation d’oxygene. De ce fait, la
majorité des articles étudiés durant cette these discuteront de la consommation d’oxygene (mL O, -
kg™ -min™1) et du cofit en oxygeéne de la marche (mL O, kg™ -m™1), aussi appelé CoT (Cost of
Transport). La consommation d’oxygene et le coiit en oxygene de la marche varient en fonction de

plusieurs parametres :

Vitesse de marche

La forme mathématique de la courbe empirique reliant la consommation métabolique lors de
la marche (E,,) a la vitesse de marche (v), peut s’écrire par une fonction polynomiale du second-ordre
(Figure 6) :

E,=avi+bv+c Eq. 3
Ou E,, est exprimé en joules par kilogramme de poids corporel par minute, v en meétre par minute,
et o a, b et ¢ sont des constantes. Le colit énergétique de la marche (E,,) augmente lui aussi de

maniére non linéaire avec la vitesse mais cette fois en formant une hyperbole (Figure 6). Le cofit de
la marche est égal & la consommation métabolique (E,,) divisée par la vitesse de marche (v) :

w

c
En,=—=av+b+— Lg. 4
v v
A des vitesses trés basses ou trés élevées, le cofit de la marche tend & augmenter. Il atteint

o . N . . J s . . Cc
un minimum Ep,;, = 2vac + b a une vitesse intermédiaire, nommeée vitesse optimale : v,y = \/; Les

personnes saines ont tendance a marcher a cette vitesse qui minimise le cofit de la marche (Ralston,
1958).

Note : La consommation d’oxygene et le colit en oxygene de la marche se calculent aussi a
partir des équations Eq. 3 et Eq. 4 respectivement, aux constantes pres.
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Figure 6 : Coiit métabolique brute (gauche) et puissance métabolique (droite) en fonction de la vitesse de marche
chez des sujets non-amputés (triangles ouverts), des sujets amputés transtibiaux (triangles supérieurs remplis) et des
sujets amputés transtémoraux (triangles inférieurs remplis). Les symboles représentent les valeurs moyennes ; le
nombre de sujets est donné par les chiffres prés de chaque point ; les barres d'écart-type sont tracées lorsqu'elles
dépassent la taille du symbole. Les courbes sont des régressions polynomiales de second ordre pour tous les points de
données. Adapté de Genin et al., 2008.

Sexe

Plusieurs recherches ont rapporté des valeurs de consommation d'oxygene plus élevées chez
les hommes pendant la marche (Cotes and Meade, 1960). D'autres ont rapporté des valeurs plus
élevées chez les femmes ou aucune différence significative (Booyens and Keatinge, 1957; Mahadeva et
al.; 1953). Selon Waters et Mulroy, parmi 225 sujets sains agés de 6 a 80 ans, aucune différence
significative n’a été observée dans la consommation d'oxygene en fonction du sexe a des vitesses
lentes, normales ou rapides (Waters and Mulroy, 1999).

~

Age

Grimby and Soderholm, 1962 ont constaté que la consommation d'oxygene augmente avec
l'age pendant la marche, tout comme Waters and Mulroy, 1999 qui ont trouvé une différence
significative de consommation et de cofit en oxygene entre les enfants, adolescents et adultes (Figure
7). Les personnes dgées ont tendance a présenter un cotit de la marche plus élevée (Ortega and Farley,
2007), tout comme les enfants qui ont un métabolisme basal plus élevé et qui ont une cadence plus
rapide pour compenser une longueur de foulée plus courte (Waters and Mulroy, 1999).
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Figure 7 : Consommation doxygéne (4 gauche) et coiit de la marche (& droite) en fonction de la vitesse de
marche pour les enfants, les adolescents et les adultes. Adapté de Waters and Mulroy, 1999.
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Biomécanique de la marche

Les caractéristiques individuelles de la marche, telles que la longueur du pas, la fréquence des
pas, et la posture, peuvent influencer le colit en oxygene de la marche. De nombreuses études ont
montré que les personnes saines choisissent une fréquence de pas qui rend la marche moins cofiteuse
(Bertram and Ruina, 2001; Holt et al., 1991; Minetti et al., 1995; Umberger and Martin, 2007; Zarrugh
et al., 1974). D’autre part, une largeur de pas de 0,45 fois la longueur de jambe peut augmenter de
40 % 1'énergie métabolique par rapport a la largeur de pas optimale (qui est de 0,12 fois la longueur
de jambe) (Donelan et al., 2001). Une optimisation de la mécanique de la marche peut réduire la
consommation d'énergie (Alexander, 2004).

Masse corporelle

Les personnes avec une masse corporelle plus élevée consomment plus d'oxygéne pour une
méme vitesse de marche en raison de la plus grande quantité d'énergie nécessaire pour déplacer une
masse plus importante. Browning and Kram, 2005 ont par exemple montré que la consommation
d’oxygene nette moyenne était 11 % plus élevée chez les sujets obeses que chez les sujets d’indice de
masse corporelle (IMC) normal, toutes vitesses de marche confondues. Toutefois, le coiit de la marche
peut étre similaire a celui des individus plus légers, comme cela a été démontré chez les femmes obeses
(Browning and Kram, 2005). En effet, le cout de la marche est généralement exprimé par unité de
masse (ml O2/kg/m), ce qui signifie que les personnes avec une masse corporelle plus importante
peuvent avoir un colt de la marche absolu (ml O2/m) plus élevé, bien que le coit relatif (par
kilogramme) puisse étre identique. Toutefois, la vitesse a laquelle le coiit de la marche est minimal
est 8% plus faible chez les femmes obeéses (Browning and Kram, 2005). A noter de plus que
I'augmentation du coflit de la marche absolu est principalement attribuée a la masse corporelle totale
plutdt qu'a un taux de graisse plus élevé (Ayub and Bar-Or, 2003).

Concernant I'impact de I'ajout de masse localisée, cela dépend de 'endroit ou la masse est
placée. L’ajout d’une masse augmentera d’autant plus la consommation en oxygene que la masse est
élevée et est positionnée de maniére distale : Browning et al., 2007 ont montré que I'ajout de 4 kg a
chaque pied augmente la consommation métaboliques nette de 48% par rapport & une marche avec
une charge similaire au niveau du bassin. Ces résultats revétent une importance clinique pour les
patients nécessitant des protheses pour les membres inférieurs, soulignant ainsi 1'importance de réduire
au minimum le poids des dispositifs.

Condition physique

Les niveaux d'endurance et de condition physique peuvent avoir un impact significatif sur le
cotit de la marche, en particulier chez les personnes dgées. Bien que Mian et al., 2006 ont constaté
qu'un programme de conditionnement physique de 12 mois améliorait la capacité fonctionnelle, mais
ne réduisait pas le colit de la marche. Wert et al., 2013 et VanSwearingen et al., 2009 ont tous deux
démontré une corrélation entre le cotit énergétique de la marche et la condition physique, et ont
constaté que les activités thérapeutiques axées sur la synchronisation et la coordination peuvent

réduire ce colit.

Terrain et type de surface

Marcher sur des surfaces inégales ou molles augmente le coiit énergétique par rapport a la
marche sur des surfaces dures et planes, en raison de la plus grande instabilité et résistance rencontrée.
Lejeune et al., 1998 I'a démontré lors de la marche sur du sable, et Kowalsky et al., 2021 sur plusieurs
terrains : trottoir, terre, gravier, herbe et copeaux de bois, avec un coiit de marche environ 27 % sur

des copeaux de bois que sur le trottoir.
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Inclinaison du sol

L’étude de Minetti et al., 2002 démontre que le cofit de la marche en montée de pente est
directement proportionnel a la pente quand celle-ci est supérieure & 15%. En descente, le cott de la
marche montre une relation linéaire négative avec les pentes inférieures & -15%. Cependant, les
humains ne minimisent pas toujours le coiit énergétique lorsqu'ils marchent en descente de pente,

pouvant plutot préférer une stratégie de marche qui augmente la stabilité (Hunter et al., 2010).

1.2.1.4. Capacité aérobie et effort aérobie relatif

Capacité aérobie : VO, max

Un indicateur clé de la capacité d'endurance est la capacité aérobie, plus connue sous le nom
de VO, max, qui représente la quantité maximale d'oxygene qu'un individu peut utiliser pendant un
effort intense, en mL 0, - kg™ - min™!. Elle est atteinte dans un intervalle de 2 & 3 minutes lors d'une
activité physique poussée a 1'épuisement. La VO, gy s'avere étre de 10 & 15% plus élevée chez les
enfants de 6 a 12 ans par rapport a un adulte de 20 ans lorsqu’elle est normalisée par la masse
(Astrand, 1968), bien que la VOp may absolue (mL 0, - min~1) atteigne quant & elle son apogée vers
20 ans avant de décliner, souvent en raison d'un mode de vie sédentaire qui affecte la fréquence
cardiaque maximale. La V0, max €st également influencée par le type et 'intensité de 1'exercice, étant
directement liée & la masse musculaire sollicitée durant 1'activité. Bien que le VO, 45 D€ présente pas
de différence significative entre hommes et femmes, la V0, 4, absolue est quant & elle supérieure de
15 & 20% chez les hommes, en raison d'une composition en masse maigre plus importante, tandis que

les femmes présentent une proportion plus grande de tissu adipeux (Waters and Mulroy, 1999).

Charge aérobie relative : V0, .,

La charge (ou effort) aérobie relative correspond au pourcentage de la consommation
d’oxygene (V0,) utilisée pour une activité par rapport a la consommation d’oxygéne maximum
(V0y max)- Cette notion peut permettre de graduer la difficulté aérobie d’une activité par rapport aux
capacités personnelles d'un individu. Browning and Kram, 2005 ont par exemple montré que les sujets
obeses préféraient marcher a une vitesse de confort similaire a celle des sujets plus minces, mais, ayant

une V0, max plus faible, devaient donc fournir un effort aérobie relatif plus important (51% contre

36%).

1.2.2. Impact de 'amputation sur la dépense métabolique

L'impact de l'amputation d'un membre inférieur sur la dépense métabolique pendant la
marche est une question centrale dans la recherche en biomécanique et en réadaptation. Cette section
vise & explorer les implications de I'amputation sur le colit en oxygene de la marche, en prenant en
compte différents facteurs tels que le niveau et la cause de l'amputation, ainsi que les capacités
physiques et respiratoires des individus amputés.

1.221. Augmentation du coiit en oxygéne de la marche chez les amputés

De nombreuses études ont porté sur le cotlit en oxygene de la marche chez les individus ayant

subi une amputation d'un membre inférieur. Parmi les pionnieres, 1'étude de Waters et al., 1976 a
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exploré le coiit en oxygene de la marche pour des amputés de différents niveaux et pour diverses
causes. Cinquante ans plus tard, cette étude sert toujours de référence. Il en ressort que le cofiit en
oxygeéne est influencé tant par le niveau que par la cause de l'amputation. Les augmentations
constatées étaient de 25 % et 55 % pour les amputations TT et TF non vasculaires, en comparaison
avec des individus non amputés (NA). Les chiffres grimpent pour les amputations vasculaires, avec
des hausses de 65 % et 120 % pour les mémes niveaux d'amputation, respectivement (Figure 8).

35}
304
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--NORMAL

Coiit en oxygeéne [ml/kg/m]

Amputés Amputés
vasculaires traumatiques

Figure 8 : Coiit en oxygéne de la marche pour des amputés transtémoraux (AK : Above Knee), transtibiaux (BK :
Below Knee) et partiel du pied (SYMES) et pour diverses causes (vasculaire et traumatique). Adapté de Waters et
al., 1976.

Toutefois, il convient de se demander si les valeurs fournies par Waters et al., 1976 sont
toujours applicables a la population actuelle de personnes amputées d'un membre inférieur, étant
donné que la taille de 1'échantillon dans 1'étude était relativement restreinte (environ 15 personnes
pour chaque sous-groupe d'amputés et cinqg NA), ce qui pourrait limiter la généralisation des résultats
a l'ensemble de la population d'amputés de membre inférieur. De plus, il est possible que les avancées
en matiére de protheses et les méthodes d'évaluation aient évolué au fil du temps. C’est pourquoi
Ettema et al., 2021 a réalisé une revue systématique de la littérature et une méta-analyse concernant
le coiit en oxygene de la marche chez les personnes présentant différents niveaux et causes
d'amputation des membres inférieurs. Conformément aux résultats de Waters, les résultats d’Ettema
basés sur 55 articles ont démontré que le coiit en oxygene de la marche est significativement plus
élevé chez les personnes amputées par rapport aux personnes NA, avec une augmentation moyenne
de 35%. De maniére plus spécifique, 1'écart du cofit en oxygéne est particulierement marqué chez les
individus présentant une amputation TF pour causes vasculaires (102%), suivi par les amputations
TF non vasculaires (41%), les amputations TT vasculaires (36%) et, enfin, les amputations TT non
vasculaires (12%).

Globalement, et comme indiqué a la Figure 9, les personnes amputées d'un membre inférieur
ont une courbe de colit en oxygene en fonction de la vitesse de marche décalée vers le haut, révélant
un cofit en oxygene plus élevé, indépendamment de la vitesse de marche (Detrembleur et al., 2005;
Genin et al., 2008).
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Figure 9 : Effet de la vitesse de marche sur le coiit en oxygene de la marche. TT : transtibial ; TF : transfémoral ;

controls : non-amputé. Adapté d’Ettema et al., 2021.

Dans une étude sur l'effet de la cause de 'amputation chez les personnes agées, Wezenberg
et al., 2013 a observé des résultats similaires (Figure 10). Bien qu’on puisse avoir 'impression que les
courbes vitesse-colit en oxygene sont aussi décalées vers la droite pour les personnes amputées, nous
pouvons voir que les minimums théoriques des courbes vitesse-colit en oxygeéne (marqués par des
triangles) correspondent a des vitesses équivalentes pour les trois groupes. Que ce soit dans la Figure
9 ou Figure 10, cette impression de décalage vers la droite est donnée par la plage de vitesse de marche

plus faible chez les amputés que chez les NA.
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Figure 10 : Coiit en oxygéne de la marche en fonction de la vitesse de marche. Les carrés représentent la
vitesse de confort moyenne et les triangles représentent le cotit en oxygeéne de la marche a la vitesse qui
théoriquement serait la plus économique. Trois groupes sont représentés : des personnes non amputées, des personnes
agées amputées d’un membre inférieur pour cause traumatique et des personnes agées amputées d’un membre
inférieur pour cause vasculaire. Adapté de Wezenberg et al., 2013.
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Cette augmentation du coflit en oxygene de la marche (i.e. par metre) chez les personnes
amputées par rapport aux NA entraine une augmentation de la consommation d’oxygene (i.e. par
minute) par rapport aux NA, & vitesse équivalente. La revue systématique et la méta-analyse de van
Schaik et al., 2019 incluant 61 études met en évidence d’une part 'augmentation de la consommation
d’oxygene avec 'augmentation de la vitesse (Eq. 3) et d’autre part une surconsommation d’oxygene
chez les amputés par rapport aux NA, avec une augmentation plus importante pour les TF. Nous
pouvons de plus voir sur la Figure 11 que plus la vitesse de marche augmente, plus ’écart entre T'T
et NA se réduit mais plus I’écart entre TF et NA augmente.

Nous pouvons nous demander si cette surconsommation d’oxygene durant la marche est liée
a l'activité de la marche en elle-méme ou si elle est liée & une consommation basale (au repos) plus
élevée chez les amputés : supporter le poids du corps et maintenir 1'équilibre sur un pied et une
prothese cofite-t-il plus d'énergie que sur deux pieds ? Malheureusement, il n’existe que tres peu
d’articles s’intéressant spécifiquement a cette question ou présentant les consommations basales de
leurs sujets. Kuga et al., 1959 ont observé une augmentation de 8,7% chez les personnes amputées
unilatérales (1 TT et 4 TF) et de 13,7% chez les amputées bilatérales (3 double TF et 3 TT-TF)
comparé aux personnes non-amputées. De méme, une étude de Ganguli et al., 1973 menée aupres de
10 TT a révélé une augmentation de 30% de la consommation basale en position debout par rapport
aux 16 NA de leur étude. Ces deux études datant d’y a plus de 50 ans, nous pouvons nous demander
si ces résultats sont encore d’actualité. A linverse, Genin et al., 2008 montrent dans leur étude
composée de 13 NA, 9 TT et 10 TF que, bien que la consommation métabolique liée a la marche était
de 30-60% plus élevée chez les TF et 0-15% plus élevée chez les TT par rapport a celle des NA, la
consommation métabolique en position debout était quant a elle la méme chez les amputés que chez
les NA (~1,85 W/kg). Enfin, Cheever et al., 2021 n’ont trouvé aucune différence significative entre
leur cohorte de 27 T'T et celle de 27 NA, bien les TT aient montré une augmentation significativement
plus importante de la consommation en oxygene en position debout qu'en position assise, par rapport
aux NA. Le manque d’étude et la taille limitée des cohortes ne nous permet donc pas de conclure sur
la question.
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Consommation en oxygeéne [ml/kg/min]

T T T — T — T ™ L T T T T — T

24 29 34 39 4 49 54 59 64 69 74 79 84 8 94 99

Vitesse de marche [m/min]
—Control —Transtibial —Transfemoral ® Control 4 Transtibial Transfemoral

Figure 11 : Consommation d'oxygéne, lignes de régression et moyennes de la consommation d'oxygéne (ml
02/kg/min) des études incluses dans la revue systématique et la méta-analyse. Adapté de van Schaik et al., 2019.

Synthese :

Chez les personnes amputées, la courbe du coiit en oxygene en fonction de la vitesse est décalée vers
le haut : le colit minimal théorique est plus élevé, indépendamment de la vitesse.

Le colit en oxygene de la marche chez les amputés dépend :

e Du niveau d’amputation (TF > TT)
e De la cause de 'amputation (vasculaire > traumatique)
e De I'dge (4gé > jeune)

La courbe de la consommation en oxygene en fonction de la vitesse est décalée vers le haut : pour une
méme vitesse, la consommation est supérieure chez les personnes amputées.

La consommation en oxygene est plus importante chez les TF que chez les TT.

1.22.2. Réduction des capacités physiques et respiratoires chez les amputés

Capacité aérobie

En plus d’une augmentation du coiit en oxygene de la marche, les personnes amputées
affichent des capacités physiques et respiratoires réduites. Wezenberg et al.; 2012 ont rapporté une
diminution de 13,1% de la capacité aérobie chez les personnes amputées par rapport aux personnes
non amputées, apres correction pour 1'dge, 1'indice de masse corporelle et le sexe. Gjovaag et al., 2014
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ont quant & eux observé une diminution de 40% chez les personnes amputées TF spécifiquement, par
rapport aux personnes non amputées. Wezenberg et al., 2012 montrent toutefois qu’aucune association
n'a été trouvée entre le niveau d'amputation et la V0, ,,4,. 1ls relévent cependant une diminution de
29,1 % de la VO, gy chez les amputés vasculaires, tout comme Cruts et al., 1987, tandis qu'aucune
réduction n'est observée chez les amputés traumatiques. A l'inverse, Chin et al., 2002 ont constaté
que la condition physique des jeunes amputés traumatiques était significativement inférieure a celle
des sujets non amputés, avec une V0, pqy de 18,8 ml/kg/min contre 23,5 ml/kg/min pour les non
amputés. Cette réduction des capacités se manifeste également par une vitesse de marche maximale
soutenable inférieure dépendant du niveau d’amputation : 1,2 m/s pour les TF et 1,6 m/s pour les
TT, contre 2 m/s pour les NA (Genin et al., 2008).

Charge aérobie relative

Pour une vitesse donnée, la marche des personnes amputées leur demande donc plus d’oxygene
alors qu’ils ont une capacité aérobie plus faible. Ils ont donc une charge aérobie relative plus
importante, c¢’est-a-dire une énergie aérobie nécessaire a la marche par rapport a la capacité aérobie
disponible plus importante, et cela indépendamment de la vitesse (Figure 13). Wezenberg et al., 2013
ont montré que, a vitesse de confort, les amputés traumatiques étaient capables de marcher a la méme
V0, e que les NA (respectivement 50,1% et 48,7%), mais a une vitesse de marche inférieure,
contrairement aux personnes amputées vasculaires qui ont une augmentation de plus de 40% de leur
V0, rer (70,9%) lors de la marche a vitesse de confort. Une représentation simplifiée du phénomene
est disponible Figure 12. La V0, & vitesse de confort n’a pas été trouvée comme étant associée au
niveau d'amputation. Cependant, le choix de la vitesse de confort dépend du niveau d'amputation :
les participants TF ont marché a une vitesse de confort inférieure a celle des participants TT. Par
conséquent, les participants TF ont marché au méme V0, ,; que les participants TT, mais ont atteint
ce V0, o en marchant plus lentement.

L'augmentation de la valeur de la vitesse de marche la plus économique coincide avec un
effort de marche plus important. Wezenberg et al.; 2013 ont calculé que marcher a la vitesse de
marche théoriquement la plus économique représenterait une charge aérobie relative de 60,5% pour
les traumatiques (contre 50,1% a vitesse de confort) et 109,3% pour les vasculaires (contre 70,9% a
vitesse de confort).
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Capacité aérobique : VO3 max

Non Amputés Amputés
amputés non vasculaires vasculaires

Figure 12 : Représentation simplifice de la capacité acérobie (V O, may) et de la charge acrobie relative (VO ¢ ) en
orange lors de la marche a vitesse de confort chez les individus non amputés, amputés non vasculaires et amputés

vasculaires.
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Figure 13 : Effort aérobie relatif en fonction de la vitesse de marche. La moyenne (carré) et I'écart type
sont représentés pour trois groupes . des personnes non amputées, des personnes agées amputées d’un membre

inférieur pour cause traumatique et des personnes dgées amputées d’un membre inférieur pour cause vasculaire.
Adapté de Wezenberg et al., 2013.

Synthese :

Capacité aérobie :

e Les personnes amputées ont une capacité aérobie plus faible que les personnes non amputées.
o Les personnes amputées vasculaires ont une capacité aérobie plus faible que les traumatiques.
o La capacité aérobie ne dépend pas du niveau d’amputation.

e Plus Pamputation est proximale, plus de la vitesse de marche maximale soutenable est faible.
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Charge aérobie relative :

o Les personnes amputées pour cause vasculaire ont une charge aérobie relative plus importante
que les personnes amputées pour cause traumatique, indépendamment de la vitesse de
marche.

o La charge aérobie relative, indépendamment de la vitesse, ne dépend pas du niveau
d’amputation.

1.22.3. Réduction de la vitesse de marche des personnes amputées

Comme nous venons de le voir, 'augmentation du cofit en oxygene de la marche, couplée a
une capacité aérobie réduite, entraine une augmentation de la charge aérobie relative lors de la marche
des personnes amputées. Afin de réduire cette charge aérobie relative, les personnes amputées tentent
de diminuer leur consommation en oxygene. Puisque celle-ci dépend du carré de la vitesse (Eq. 3 et
Figure 11), une des stratégies utilisées par les personnes amputées est de réduire leur vitesse de marche
(Detrembleur et al., 2005; Ettema et al., 2021; Jaegers et al., 1993; Robert and Waters, 1992;
Wezenberg et al., 2013). Dans sa revue systémique et sa méta-analyse, Ettema et al., 2021 rapporte
la vitesse de marche moyenne préférée pour chaque groupe : TF vasculaires : 0,62 + 0,11 m/s ; TT
vasculaires : 0,82 £+ 0,15 m/s ; TF non vasculaires : 1,02 = 0,20 m/s ; TT non vasculaires : 1,20 +
0,51 m/s.

Cette vitesse de marche (aussi appelé vitesse de confort) réduite résulte en une marche non-
optimale d'un point de vue métabolique. En effet une diminution de la vitesse revient a se déplacer
vers la gauche sur la courbe en U modélisant la relation cofit en oxygene en fonction de la vitesse, ce
qui signifie une augmentation du cofit en oxygene. Ceci est visible sur la Figure 9 de Ettema et al.,
2021 ou les étoiles correspondant a la vitesse de marche moyenne adoptée par chaque groupe ne
correspondent pas chez les personnes amputées a la vitesse pour laquelle le colit en oxygene est le
plus faible. Idem sur la Figure 10 de Wezenberg et al., 2013 ou les triangles inversés correspondent a
la vitesse pour laquelle le colit en oxygene est le plus faible, et les carrés correspondent aux vitesses
de marche moyennes réellement utilisées par chaque groupe. Nous voyons que seuls les NA marchent
a leur vitesse de marche optimale d’un point de vue métabolique.

Ettema et al., 2021 souligne que l'augmentation du coiit en oxygene qui pourrait étre
expliquée par les différences de vitesse de marche (c'est-a-dire un déplacement d'un groupe spécifique
sur sa propre courbe vitesse-coiit en oxygene vers le flanc ascendant gauche) semble considérable par
rapport a la variation expliquée par la cause ou le niveau d'amputation uniquement (c'est-a-dire un
déplacement vers le haut des courbes vitesse-colit en oxygene entre les groupes).

Il est important de noter que cette tendance est particulierement marquée chez les individus
présentant une faible capacité aérobie et/ou une surconsommation métabolique, comme les personnes
agées, les amputés vasculaires, ou ceux en mauvaise forme physique. De plus, cette augmentation du
colit en oxygene et cette diminution de la vitesse de marche sont également influencées par le niveau
d'amputation : plus le nombre d'articulations et de muscles de la jambe perdus en raison
d'amputations de niveau supérieur est important (i.e. plus le niveau d’amputation est proximal), plus
la perte des mécanismes locomoteurs normaux est importante ; par conséquent, le cofit énergétique
est plus élevé et la vitesse de confort plus lente, comme le montre la revue de littérature de Waters
and Mulroy, 1999 concernant la dépense énergétique de la marche normale et pathologique (Figure
14). Cette revue, publiée dans un premier temps par Robert and Waters, 1992, est une analyse groupée
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des articles de Nowrozzi and Salvanelli, 1983 (amputés jeunes ayant subi une désarticulation de la
hanche ou une amputation transpelvienne par acte chirurgical) et Waters et al., 1976 (amputés
traumatiques transtibiaux, désarticulés du genou ou transfémoraux), dont les participants amputés
marchaient a vitesse de confort dans des conditions expérimentales similaires. Cela explique aussi
certains résultats de la littérature o des personnes dgées TF vasculaires avaient une vitesse de confort
de 0,41 m/s (Pinzur et al., 1992) alors que des jeunes miliaires TF traumatiques en avaient une de
1,23 m/s (Russell Esposito et al., 2018).

0.3 100
-COﬁt 02
Vitesse
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0.2
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Coiit en oxygéne [ml/kg/m]

HP HD TF TK TT Normal
Niveau d’amputation
Figure 14 : Coiit en oxygéne et vitesse de marche chez les personnes non amputées et amputées a différents niveaux.
HP : hémipelvectomies ; HD : désarticulées de hanche ; TF : transfémoraux ; TK : désarticulées du genou ; T'T :

transtibiaux ; Normal : non amputées. Adapté de Waters and Mulroy, 1999.

Cette analyse croisée montre de plus que, bien que la consommation d’oxygene a vitesse fixe
soit supérieure chez les personnes amputées par rapport aux NA (Figure 11), la stratégie des personnes
amputées de diminuer leur vitesse de confort, au prix d’une augmentation du coiit en oxygene et
d’'une diminution de Defficacité de la marche, leur permet toutefois d’avoir une consommation
d’oxygene qui ne dépende pas du niveau d’amputation et qui soit proche de celle des personnes NA
(Figure 15).

Consommation en oxygéne [ml/kg/min]

TP HD TF KD TT  Normal
Niveau d’amputation

Figure 15 : Consommation d’oxygéne (« O2 rate ») durant la marche chez les personnes non amputées et amputées
a diftérents niveaux. TP : transpelviennes ; HD : désarticulées de hanche ; TF : transtémoraux ; KD : désarticulées

du genou ; TT : transtibiaux ; Normal : non amputées. Adapté de Robert and Waters, 1992.

Les résultats de cette étude croisée sont présentés dans le Tableau 2 ci-dessous :
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Tableau 2 : (Waters and Mulroy, 1999) Dépenses énergétiques chez les personnes amputées unilatéraux

Vitesse de Consommation Cofit en oxygéne Fréquence
marche d’oxygeéne [ml/kg/m] cardiaque
[m/min] [ml/kg/min] [bpm]
Amputés traumatiques *
TT 71 12,4 0,16 106
TK (aussi appelé KD) 61 13,4 0,20 109
TF 52 10,3 0,20 111
Amputés chirurgicaux +
HD 47 11,1 0,24 99
HP 40 11,5 0,29 97
Amputés vasculaires *
Symes 54 9,2 0,17 108
TT 45 9,4 0,20 105
TF 36 10,8 0,28 126

* Waters et al., 1976
*Nowrozzi and Salvanelli, 1983
Il faut toutefois noter que certains amputés, notamment les jeunes amputés transtibiaux pour

cause traumatique, mais pas seulement, peuvent tolérer I'augmentation de la consommation d'oxygéne
nécessaire pour maintenir une vitesse de marche proche de leur vitesse économique, suggérant une
efficacité métabolique plus favorable. Par exemple, dans I’étude de Gailey et al., 1994, la dépense
énergétique de 39 amputés TT en bonne santé, non vasculaires, 4gés de 22 a 75 ans, a été comparée
a celle de 21 NA en bonne santé, 4gés de 27 a 47 ans. Une diminution de 11% de la vitesse de confort
et une augmentation de 16% de la consommation d’oxygene ont été trouvées. De maniére similaire,
Torburn et al., 1995 ont quant a eux observé des vitesses de confort chez les T'T traumatiques proches
de la normale et plus élevées que chez les TT vasculaires (82,3 vs 61,7 m/min contre 86 m/min chez
les NA), associées a une plus grande consommation d’oxygene chez les TT traumatiques que chez les
TT vasculaires (17,72 vs 13,23 ml/kg/min contre 13 m/min chez les NA). Cela soutient que les T'T
traumatiques, étant en meilleure condition physique que les T'T vasculaires, choisissent d’augmenter
leur consommation d’oxygene afin de marcher plus rapidement, proche de la normale.

Russell Esposito s’est demandé s’il était possible que des amputés d’'un membre inférieur avec
de bonnes conditions physiques, aient la méme demande métabolique que des personnes NA, & vitesse
équivalente. Russell Esposito et al., 2014 ont trouvé une consommation d’oxygene et un cotit en
oxygene équivalents entre 13 militaires T'T traumatiques actifs et jeunes (29,9 + 5,3 ans) et 13 NA
du méme age, sur une gamme de cing vitesses de marche, normalisées par la longueur des jambes (de
0,74 + 0,02 & 1,68 £ 0,05 m/s). Dans cette étude, les T'T ont choisi une vitesse de confort équivalente
aux NA (1,29 £ 0,14 vs 1,32 + 0,16 m/s). Dans une étude complémentaire sur TF, Russell Esposito
et al., 2018 ont comparé la demande métabolique de 14 militaires TF traumatiques actifs et jeunes
(27 £ 5 ans) a celle de 14 NA du méme dge marchant a vitesse de confort et & quatre vitesses
normalisées. La vitesse de confort était cette fois 8,6 % plus faible chez les TF (1,23 + 0,10 m/s) que
chez les NA (1,34 £ 0,16 m/s), avec une augmentation de la consommation d’oxygene de 34%
(respectivement 19,2 + 3,2 ml/kg/min et 14,3 + 2,0 ml/kg/min) et du colt en oxygene de 44%
(respectivement 0,26 + 0,03 ml/kg/m et 0,18 £ 0,02 ml/kg/m). Pour les vitesses standardisées, la
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consommation d’oxygeéne et le colit en oxygéne étaient supérieurs de 44 % a 47 % chez les TF par
rapport aux NA. Ainsi, bien que le groupe de TF soit relativement jeune, en bonne forme physique
et ait bénéficié d'un acces étendu aux soins de rééducation, la consommation et le cofit en oxygeéne de
la marche se situait dans la fourchette de valeurs rapportée dans la littérature et n'était pas plus
économique que dans les rapports précédents portant sur des TF plus agés et potentiellement en
moins bonne condition physique.

Ces études mettent en évidence I'adaptation que peut fournir une personne amputée pour
augmenter sa vitesse de marche vers sa vitesse économique théorique, s’il est capable de tolérer la
surconsommation métabolique. Toutefois, bien que des études ont montré que certains TT dans de
bonnes conditions physiques pouvaient atteindre une vitesse de confort, une consommation d’oxygene
et un coflit en oxygene équivalents a ceux des NA, ces résultats ne semblent pas valables pour les TF.

Synthese :

o Les personnes amputées réduisent leur vitesse de marche afin de garder une consommation
métabolique proche des NA.

e Plus 'amputation est proximale, plus le colit en oxygene de la marche est élevé et plus la vitesse
de confort est faible.

o Les amputés peuvent augmenter leur vitesse de confort vers leur vitesse théorique la plus
économique a condition de pouvoir tolérer la surconsommation métabolique.

1.2.2.4. Importance de la réadaptation et de la rééducation

La réadaptation et la rééducation des personnes amputées d'un membre inférieur vise a
rétablir une marche énergétiquement efficace, préserver le membre controlatéral, et prévenir les
complications secondaires. Cette approche inclut une évaluation post-prothétique, la formation, et
une réadaptation qui integre des exercices spécifiques, l'entrainement & la marche et a 1'équilibre,
ainsi que des activités fonctionnelles. I1 est important de prendre en charge de maniére personnalisée
la réadaptation des personnes amputées, et de fournir un programme physique visant a optimiser leur
cotlit métabolique lors de la marche et & améliorer leur capacité aérobie. Les activités thérapeutiques
axées sur la synchronisation et la coordination par exemple ont été rapportées comme réduisant le
colit de la marche (VanSwearingen et al., 2009; Wert et al., 2013).

Un mode de vie sédentaire a un effet négatif sur la consommation maximale d'oxygene
(Waters and Mulroy, 1999). La sédentarité entraine non seulement une atrophie des structures
musculosquelettiques périphériques, mais aussi un déclin du débit cardiaque, ainsi qu'une
augmentation de la fréquence cardiaque au repos et durant 1'exercice en raison de l'inactivité. Tout
processus pathologique affectant les systémes respiratoire, cardiovasculaire, musculaire ou
métabolique, qui limite 1'apport d'oxygene aux cellules, entrainera également une diminution du
V0, max- Suite & sa revue systématique concernant la capacité physique et 'aptitude & la marche
apres l'amputation d'un membre inférieur (48 études), van Velzen et al., 2006 recommande de
continuer a entrainer la capacité aérobie, 1'équilibre et la force musculaire ainsi que la capacité de
marche fonctionnelle au cours du processus de réadaptation des amputés afin de retrouver une certaine

capacité physique et d'améliorer la capacité de marche. La revue systématique et la méta-analyse de
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Bouzas et al., 2021 confirme avoir trouvé des preuves que l'exercice physique a eu des effets positifs
sur les parameétres de la condition physique aérobie et musculaire chez les personnes amputées d’un
membre inférieur. A noter toutefois que les résultats de la méta-analyse indiquent que l'exercice
physique améliore la distance parcourue mais n'a pas d'impact significatif sur la mobilité fonctionnelle
ou la capacité fonctionnelle déclarée.

Wezenberg et al., 2013 a prédit qu'une augmentation de 10 % de la VO, 4, pourrait
potentiellement entrainer une réduction de la charge aérobie relative de 9,1 %, une augmentation de
la vitesse de marche de 17,3 % et 13,9 %, et une réduction du cofit en oxygene de 6,8 % et 2,9 %,
pour les personnes ayant subi une amputation vasculaire ou traumatique, respectivement, et sans
distinction de niveau d’amputation. Des interventions telles que le programme sportif « Amputee
Parateam » de 6 semaines ont démontré leur efficacité pour améliorer la capacité de marche et la
mobilité fonctionnelle des amputés (aucune précision n’est donnée sur le niveau d’amputation), bien
que leur impact sur l'activité quotidienne et la qualité de vie liée a la santé reste a confirmer (Van
Oorschot et al., 2023).

Certaines équipes travaillent sur de nouveaux programmes de réadaptation plus moderne. Par
exemple, une étude a été menée sur l'entrainement a la marche appareillée basé sur la facilitation
neuromusculaire proprioceptive (PNF), i.e. le retour proprioceptif. Le PNF est une technique de
rééducation qui utilise des mouvements et des exercices spécifiques pour améliorer la réponse
neuromusculaire a travers la stimulation des propriocepteurs. Elle vise a renforcer la capacité du
muscle & répondre aux signaux du systéme nerveux, améliorant ainsi la coordination, la force, et la
flexibilité. Cette rééducation proprioceptive a été comparée a une rééducation traditionnelle basée sur
des exercices de transfert de poids, d'équilibre, de marche sur un tabouret et de marche. Apres 10
jours d’entrainement quotidien de 30 min chacun, la PNF a été évaluée comme plus efficace pour
améliorer le port de poids et les parametres temporels-spatiaux que la rééducation traditionnelle de
la marche chez 50 nouveaux amputés TF portant une protheése pour la premiere fois (Yigiter et al.,
2002). L'entrainement de la marche basé cette fois sur la réalité virtuelle avec un retour biomécanique
en temps réel a été rapporté comme améliorant le mouvement de la hanche, du bassin et du tronc
dans le plan frontal lors de la marche sur tapis d’'un amputé TF de 24 ans, apres 3 semaines
d’entrainement (Darter and Wilken, 2011). En particulier, une diminution de 23% de la consommation
d’oxygene a été observée. De nouveaux programmes d’entrainements doivent continuer a étre testés
afin d’améliorer les capacités fonctionnelles et diminuer le cotit en oxygene de la marche des patients
amputés.

L'état actuel des efforts de recherche semble privilégier la conception et l'évaluation des
composants prothétiques, qu'ils soient passifs (Fey et al., 2012; Heitzmann et al., 2018; Zelik et al.,
2011) ou actifs (Probsting et al., 2022; Russell Esposito et al., 2015) mais intégre rarement tout type
de programme de physiothérapie ou d'entrainement spécifique a l'appareil (Gailey et al., 2012). Etant
donné le rythme accéléré de 1'innovation technologique dans les dispositifs prothétiques, il existe une
lacune dans les connaissances concernant la maniere dont les individus atteints de perte de membre
inférieur devraient apprendre a utiliser correctement cette technologie avancée et motorisée pour un
bénéfice maximal. Une attention particuliere doit étre portée sur 'amputation TF qui entraine
généralement de moins bons résultats fonctionnels que Pamputation TT (Jo et al., 2021) et dont les
patients doivent apprendre a gérer deux appareils prothétiques. A notre connaissance, seuls Finucane
et al., 2022 ont proposé un protocole détaillé d'entrainement a l'utilisation de protheses motorisées
du genou et de la cheville a des personnes amputées TF ou désarticulée du genou. 27 participants sur
30 ont réussi a se déplacer confortablement en marchant sur un terrain plat, une montée d’escalier et
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une descente de pente apres avoir participé a 1-3 sessions d’entrainement d'une durée de 1-2 heures.
Les techniques thérapeutiques doivent elles aussi évoluer au fur et a mesure que ces protheses
progressent.

1.2.3. Conclusion

L’amputation d'un membre inférieur est généralement associée & une augmentation du cofit
en oxygene de la marche ainsi qu'une diminution de la capacité aérobie des patients. Afin de garder
une consommation d’oxygene proche des personnes non amputées et pour limiter 'augmentation de
la charge aérobie relative, les personnes amputées diminuent leur vitesse de marche, rendant leur
locomotion moins efficace d’'un point de vue énergétique. Seuls les individus pouvant tolérer une
surconsommation d’oxygeéne peuvent se permettre d’augmenter leur vitesse de marche dans le but de
se rapprocher de leur vitesse la plus économique.

Il est important de garder a l'esprit que 1'étude de cette population peut impliquer de
nombreux biais a cause de son hétérogénéité. Les différents parametres d’intérét dépendent de
nombreux facteurs comme le niveau d’amputation, la cause de 'amputation, I'dge, le poids, les
comorbidités, les conditions physiques, l'adéquation de l'adaptation prothétique, la durée depuis
Pamputation, le type de prothéses, la longueur de la jambe résiduelle etc. Une attention particuliere
doit donc étre accordée lors de I'étude de cette population.

La compréhension approfondie de la dépense métabolique chez les individus amputés, explorée
précédemment, souligne 1'importance d'aborder également les aspects mécaniques de la marche afin
de comprendre les origines de la surconsommation métabolique observée chez les personnes amputées.
La suite de ce Chapitre 1 se consacrera a la modélisation de la marche et aux méthodes permettant
de calculer les puissances mécaniques mises en jeu durant la marche. Ensuite, nous aborderons le lien
entre ces puissances mécaniques et la dépense métabolique. En explorant la dépense mécanique de la
marche, nous espérons non seulement comprendre les limitations physiques imposées par
I'amputation, mais aussi proposer des solutions technologiques pour les atténuer, améliorant ainsi la
qualité de vie des utilisateurs.

Synthese :

o Le colit en oxygene de la marche est plus élevé chez les personnes amputées.
o Les personnes amputées ont généralement une capacité aérobie plus faible.

e Les deux points précédents implique une charge aérobie de la marche relativement a la capacité
des amputés est plus importante.

o Les personnes amputées diminuent leur vitesse de confort afin de maintenir une consommation
proche des celles des personnes non amputées.

e Les personnes amputées peuvent augmenter leur vitesse de confort vers leur vitesse théorique la
plus économique a condition de pouvoir tolérer la surconsommation métabolique.
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1.3. [Etat de ’art : Modélisation mécanique de la marche

Cette partie de la revue de littérature se consacre a explorer la marche humaine sous l'angle
de sa modélisation mécanique. L'objectif est de déchiffrer les mécanismes sous-jacents de la locomotion
bipede et d'évaluer comment ces mécanismes influencent la consommation énergétique. Cette
approche nous permet non seulement d'appréhender les aspects mécaniques et énergétiques de la
marche chez les individus non-amputés, mais aussi de discerner les particularités présentes chez les
personnes amputées. En analysant la puissance et le travail mécaniques, nous cherchons a établir un
lien entre les patterns de marche, les différences de puissances mécaniques entre personnes amputées
et non amputées, et leurs conséquences métaboliques.

1.3.1. Description de la marche humaine

1.3.1.1. Définition des termes spécifiques 4 I'analyse du mouvement humain

Dans 1'étude du mouvement humain, on décrit souvent les mouvements a 1'aide d'un systeme
de coordonnées centré sur la personne. Ce systéme intégre un axe vertical et un axe antéropostérieur
horizontal, qui s'étend de 1'arriere vers 1'avant du sujet. Il inclut également un troisieme axe, le médio-
latéral, qui traverse le corps d'un coté a l'autre. La direction latérale se réfere au coté externe du
sujet, tandis que la direction médiale fait référence au centre du corps. Ces axes définissent trois plans
principaux liés & la personne. Le plan sagittal, couramment utilisé dans 'analyse de la marche, est le
plan formé par les axes vertical et antéropostérieur. Le plan frontal est celui qui combine I'axe vertical
et axe médio-latéral, et le plan transverse (ou coronal) est le plan comprenant ’axe antéropostérieur
et 'axe médio-latéral (Figure 16).

Axe longitudinal
Py, wa\
an Sagiteyy an grol

Latéfal

Figure 16 : Définition des axes et plans anatomiques (adapté de Wikimedia Commons, 2014 par Louessard, 2023).

Les mouvements de rotations des articulations définis dans ces trois plans sont décrits dans
la Figure 17.

34 Lucas SEDRAN


https://commons.wikimedia.org/wiki/File:Anatomical_Planes.svg

Chapitre 1. Etat de l'art : Locomotion des personnes amputées appareillées et quantification de la

consommation énergétique

Flexion

Extension

“—/ Dorsiflexion
=
\~—

L Plantiflexion

Haut

arus

Eversion Inversion

Figure 17 : Définition des termes utilisés pour décrire les mouvements anatomiques d’aprés Duraffourg, 2021.

1.3.1.2. Le cycle de marche

La locomotion humaine se caractérise par sa nature périodique, se divisant en cycles. Ces
derniers, dans l'analyse du mouvement, sont habituellement délimités par deux contacts successifs du
talon du méme pied avec le sol. Différents moments clés jalonnent ce cycle, permettant de le segmenter
en deux phases principales, la phase d’appui et la phase oscillante, chacune subdivisée en sous-phases.

Le début de la phase d'appui est marqué par 1'appui talon, qui signifie le contact initial du
pied du coté analysé avec le sol (Figure 18). Cet instant introduit également le premier double appui.
La transition vers l'appui unipodal se produit quand l'autre pied se souléve du sol, et 'appui talon
suivant indique le début du second double appui. Lorsque les orteils du pied étudié quittent le sol, on
entre dans la phase oscillante, marquée par le début de la flexion pendulaire du genou. Le cycle de
marche se conclut avec un nouvel appui talon, apres le retour du genou en extension.
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ALERES

0% 10% 60% 100%
Phase de Phase d’appui Phase oscillante
marche ~ 60% ~40%
Sous phase Double appui Simple appui Double appui Flexion Retour en
de marche ~10% ~40% ~10% pendulaire extension
Role cheville | Absorption impact Assure le déroulé du pas Propulsion Dorsiflexion
Role genou Absorption impact Assure soutient Flexion Extension
v v # v v v
. N . , Appui
Appui talon Pied a plat Appui talon Décollement Passage talon
controlatérale orteils du pas

Figure 18 : Définition des phases et sous-phases du cycle de marche et roles des articulations du genou et de la
cheville pour chacune de ces phases daprés Duraftourg, 2021, adapté de Perry and Burnfield, 2010.

Pour mieux comprendre le fonctionnement des protheses, il est essentiel d'examiner le
comportement des articulations qu'elles remplacent. Ainsi, nous aborderons brievement le
comportement des articulations du genou et de la cheville durant la marche sur une surface plane

chez des individus non amputés.

Durant la phase d'appui, le genou contribue a soutenir le poids du corps tandis que la cheville
facilite le déroulement du pas (Uchida et al., 2020). Au début de cette phase, la flexion du genou et
le mouvement de la cheville, en accompagnant la mise a plat du pied, jouent un réle crucial dans
I'amortissement de 1'impact du talon avec le sol. Par ailleurs, la cheville est un acteur majeur de la

propulsion en fin de phase d’appui, durant le second double appui (Winter, 1983).

Au cours de la phase oscillante, le genou se fléchit avant de passer le pas, puis s'étend de
nouveau. Cette flexion réduit la distance entre la hanche et l'extrémité du pied, facilitant ainsi le
passage de la jambe sous le bassin sans toucher le sol. La dorsiflexion de la cheville aide également a
ce mouvement. La flexion maximale du genou se produit quand le pied dépasse la jambe opposée.
Finalement, le genou s’étend en préparation pour le prochain appui talon (De Asha and Buckley,
2014; Mills and Barrett, 2001).

Enfin, la longueur de pas est la distance le long de la ligne de progression entre le méme point
sur deux empreintes consécutives (Figure 19). La distance parcourue en deux pas consécutifs, ou la
distance parcourue en un cycle de marche, sont appelées longueur de cycle. L’angle d’ouverture est
I’angle que forme ’axe antéro-postérieur du pied avec la ligne de progression de la marche.
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Figure 19 : (Uchida et al., 2020) Mesures spatiales de la marche dans le plan transverse.

1.3.2. Analyse quantifiée de la marche

1.3.2.1. Variables cinématiques

L'analyse quantitative de la marche (AQM) constitue une facette essentielle de la
biomécanique, permettant une compréhension approfondie des mécanismes sous-jacents a la
locomotion humaine. Cette analyse s'appuie sur des outils et méthodes sophistiqués pour mesurer et
interpréter les mouvements et les forces générés lors de la marche. Parmi ces outils, les systéemes de
caméras optoélectroniques constituent la référence, capturant les mouvements tridimensionnels des
marqueurs réfléchissants placés sur des points anatomiques clés du sujet. Ces données permettent
ensuite de reconstruire les trajectoires des segments corporels et de calculer les variables cinématiques
telles que les angles articulaires, ainsi que les vitesses et les accélérations linéaires et angulaires
(Cappozzo et al., 1995; Legnani et al., 1996).

1.3.2.2. Variables dynamiques

En parallele, les plateformes de force sont utilisées pour mesurer les forces de réaction du sol
(GRF : Ground Reaction Force) exercées pendant la marche. Ces données sont indispensables pour
analyser les forces transmises a travers les articulations et les segments corporels, permettant ainsi de
calculer les variables dynamiques, telles que les forces et les moments articulaires. La dynamique
inverse, un processus clé dans cette analyse, implique le calcul des forces et des moments
intersegmentaires a partir des mouvements observés et des forces mesurées. En d'autres termes, cette
approche consiste a déterminer les causes (forces et moments intersegmentaires) a partir des effets
observés (mouvements des segments) en appliquant la 2™ loi de Newton sur le mouvement (Figure
20).
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Forces de réaction du sol

Forces, Vitesses,

Moments Accélérations Angles Positions

Dynamique .
. Cinématique Mesures
inverse

1

Figure 20 : Eléments typiques d'une analyse dynamique inverse. L 'analyse commence par des mesures des
trajectoires des marqueurs et des forces de réaction du sol (a droite) et utilise un modéle biomécanique pour estimer
les angles, les vitesses et les accélérations des segments du corps et des articulations. Un modéle de dynamique
inverse permet d’estimer les moments articulaires et une procédure d’optimisation peut permettre d’estimer les
efforts musculaires. Adapté de Uchida et al., 2020.

Concretement, on modélise le corps humain comme un systéme polyarticulé ot chaque
segment est supposé étre un solide rigide lié a ses voisins soit par une liaison a 3 degrés de liberté
(DOF : degrees of freedom), soit une liaison & 6 DOF. En partant du pied, on peut isoler chaque
segment et lui appliquer la 2" loi de Newton afin de calculer les forces et les moments exercés aux
articulations qui 'entourent, a partir de la masse, de l'inertie, de la géométrie et de la cinématique
(positions, vitesses et accélérations) de chaque segment du corps (ainsi que les forces externes,
lorsqu'elles sont disponibles). Les parametres inertiels de chaque segment, tels que la masse, le centre
de masse et le moment d'inertie, peuvent étre estimés a partir de tables anthropométriques (De Leva,
1996; Dempster, 1955; Dumas et al., 2007a, 2007b) ou estimés via des techniques d'imagerie.

1.3.3. Quantification des puissances mécaniques

Apres un court rappel concernant le calcul de la puissance d’une action mécanique dans le
cas général et dans le cas d’un action mécanique appliquée a un solide indéformable, nous discuterons
des puissances articulaires et des puissances intérieurs au corps complet, utile pour I'analyse de la
marche.

Soit un ensemble matériel E, en mouvement par rapport a un repere R. L’ensemble E est
soumis a une action mécanique représentée par une densité de force m relative a I’élément du en
chaque point P de E. L’élément du représente soit un élément de masse (dm), de surface (ds) ou de
volume (dv) suivant la nature de la densité de force.
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La puissance développée a un instant t par 'action mécanique de densité f(P) relativement
a du dans le mouvement de E par rapport a R, est :

Prtsiossn = | T Voymdn B 3
E

La puissance est exprimée en Watt [W] ou Joules par seconde [J/s], et correspond a une

variation d’énergie [J] au cours du temps.

Dans le cas d’un solide indéformable, la puissance mécanique développée par les actions
mécaniques agissant sur un solide S au cours de son mouvement par rapport a R est égale au
comoment du torseur des actions mécaniques agissant sur S et du torseur cinématique du solide S
dans son mouvement par rapport a R, exprimé au méme point A4 :

R Q
— _ f-S S/R
Priogm = (Frost ® (Vsjr} = { i } ® {—-—»V } Eq. 6
Af-5S), A€S/R) ,
P}YI;—)’—E/R = Rf—>5 ) VAeS/R +MA,f—>s ’ Qs/R FEq 7

Avec Ry l'action mécanique appliquée sur S, My s le moment au point A induit par
l'action de Ry_s sur S, Qg/g la vitesse de rotation de S par rapport a R et Vyeg/g la vitesse du point

A appartenant a S par rapport a R.

Nous allons a présent appliquer ces principes au corps humain.

1.3.3.1. Puissances articulaires

Les variables cinématiques et dynamiques obtenues par dynamique inverse sont utilisées pour
calculer les puissances mécaniques articulaires (Buczek et al., 1994). On appelle « puissance
articulaire » la puissance d’inter-efforts d'un segment distal S; sur un segment proximal S, et de S,
sur S;. Dans le cas d’'un systéme multicorps articulé, il s’agit de la puissance d’une action mécanique
intérieur au systeéme. Par commodité, nous utilisons le terme « travail articulaire » (calculé comme
I'intégration au cours du temps de la puissance articulaire) pour décrire le travail effectué par la
contraction concentriques et excentriques des muscles ainsi que par 1’élasticité passive des tendons,

qui agissent pour faire tourner chaque articulation.

La puissance articulaire Py, ; de I'articulation J a 6 DOF reliant un segment rigide proximal
S, et un segment rigide distal Sy, est la somme de la puissance articulaire de translation Pin; trans

et de la puissance articulaire de rotation Py jro¢, le tout défini dans un repere global R.

Pint j trans est le produit scalaire de la vitesse d'un point A appartenant a S, par rapport a S,

et de l'effort que S, applique sur Sg:

Pint,] trans — FSp—>Sd i €Sa/Sp Eq. 8
Pint s rot €st quant a lui le produit scalaire entre la vitesse angulaire de S; par rapport a S, et
le moment au point A que génere l'effort que S, applique sur Sy :

——————

Pintjrot = MA,ﬁsp_)sd/R "QSd/Sp ra. 9
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Nous avons ainsi une puissance articulaire Py, ; définie comme :

——

Pint,] = Pint,] trans T Pint,] rot — FSp—>Sd “Va €Sa/Sp + MA, ﬁqusd/R ) -Qsd/sp Eq. 10

La puissance de translation Pi;¢ransest régulierement négligée devant la puissance de
rotation Piyjror, auquel cas larticulation J est modélisée comme une articulation a 3 DOF et la
puissance intérieure Pj, ; est approximée par Pin;ror seule. Toutefois, il a été montré que 1'analyse
a 6 DOF (rotation plus translation) permet une meilleure estimation des variations d'énergie du corps

que les estimations & 3 DOF plus conventionnelles (Zelik et al., 2015).

Cette analyse de la puissance articulaire révele 1'énergie transférée ou dissipée au niveau de
chaque articulation, fournissant des perspectives précieuses sur l'efficacité et la stratégie de la
locomotion (Winter, 2009).

A partir de 'Eq. 10, nous pouvons calculer la puissance a la cheville telle que :

—

- D ————————————
Pint,cheville = Ftibia—»pied ' VAepled/tlbLa + MA, ﬁtibia—mied/R ’ -Qpled/tzbla Eq. 11

Avec A le centre de la cheville appartenant au tibia, ﬁtibm_,pied Ieffort appliqué par le tibia

sur le pied, M, le moment induit par cette force au point A, Vs ¢ pred/tinia la vitesse linéaire

Ftibigopied/R
du point A appartenant au pied par rapport au tibia et p,0q/tpa la vitesse angulaire du pied par

rapport au tibia.

1.3.3.2. Puissance des actions mécaniques distales au tibia

La méthode de calcul présentée précédemment n'estime que la puissance articulaire a la
cheville, en supposant le pied comme un unique segment rigide. Or si nous voulons estimer 1’ensemble
de la puissance générée par le complexe pied-cheville, il est essentiel de considérer le pied comme un
segment multicorps articulé ou déformable et ainsi tenir compte de la puissance intérieure au pied.
De plus, les hypotheéses de corps rigides en liaison autour d’un axe ne sont plus valides pour les pieds
prothétiques ESAR, qui sont déformables et non articulés. La puissance articulaire a la cheville impose
donc de définir un « centre de cheville » qui soit comparable d’un pied prothétique a l'autre, et qui
soit aussi comparable a la cheville d'une personne non amputée. Ceci est peu réalisable. Par
conséquent, les calculs dynamiques standards qui supposent des segments de corps rigides liés & une
articulation n’estiment pas la puissance générée par le complexe pied-cheville, en particulier pour un
pied prothétique (Prince et al., 1994).

Une autre méthode a été proposée pour prendre en compte ’ensemble du complexe pied-
cheville, nommée Distal Shank Method (méthode DS) (Prince et al., 1994; Takahashi et al., 2012).
Cette méthode quantifie la puissance des actions mécaniques distales a un segment rigide (le tibia)
dont la partie distale est déformable ou multicorps articulés (le pied) et de masse négligeable. Dans
le cas du pied d’une personne non amputée, cela est équivalent & sommer la puissance articulaire a la

cheville et la puissance liée la déformation des structures internes du pied.

Démonstration

Soit un systeme isolé {pied} déformable soumis & 3 forces (Figure 21).
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Systeme {pied} : déformable
Tibia : solide rigide

Sol : Solide rigide

T

Fpensameurﬂuie(i .
sol-pied
Figure 21 : Bilan des forces s'exercant sur le systéme {pied}, considéré comme déformable.
On effectue le bilan des forces externes appliquées au systeme {pied} :

Ftibia—»pied + Fsol—>pied + Fpesanteur—»pied = mpaGp/R Eq 12

Avec Fiipig-piea I'action du solide rigide tibia sur le pied, Fgopieq 1'action du solide rigide
sol sur le pied, Fpesenteur—piea I'action de pesanteur sur le pied, m, la masse du pied et de /R

I'accélération du centre de masse du pied, G,, dans le repere global R.

On réalise le bilan des puissances sur le systeme {pied} :

d(E.(pied/R)) FEq 13
Pext,pied + Pint,pied = CT

Avec Pyt pieq 1a puissance développée par les forces extérieures appliquées au {pied}, Piytpiea

celle développée par les forces intérieures appliquées au {pied} et M puissance cinétique du
{pied}. On note :
Pext,pied = Pﬁtibia—»pied Pﬁsol—mied + ﬁpesanteurapied E(]. 14
On suppose la masse du pied négligeable :
d(E;(pied/R
pesanteur-pied dt

Estimer la puissance cinétique d’un pied comme nulle est cohérent avec les résultats de Prince
et al., 1994 qui estiment la puissance cinétique d’un pied SACH durant la phase de propulsion a 20
W et les puissances développées par les forces extérieures et intérieures a 292 W.

On suppose que le pied ne glisse pas sur le sol donc :
ﬁsol—»pied =0 E(]. 16

L’Eq. 13 devient alors :

":tibiaapied + Pint,pied =0 Eq 17
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La puissance des actions mécaniques du tibia sur le pied peut s’écrire :

= f ftiviaspiea * Vp/rds Eq. 18

liaison pied/tibia

Ftibia-pied

Avec ﬁibia_)pl-ed la densité de force surfacique en chaque point P de la liaison entre le systéme

{pied} et le tibia, Vo /r la vitesse de P dans R et ds I'élément de surface.

Enfin, comme tous les points de la liaison entre le systéme {pied} et le tibia appartiennent
au tibia, ces points ont un mouvement de solide rigide (puisque ’on consideére le tibia comme rigide).

On peut alors écrire :

Fribiaopied {“{Fﬁbi‘lﬁpi@d} ® {Vtibia/R} Fq. 19
> - —> —
Feibiaopied Ftivia—pied " Vae tivia/r + My FribiapiealR Qtibia/r Eq. 20

Avec A n’importe quel point du tibia. Expérimentalement, nous prenons A comme le centre

de la cheville, déterminé comme le point médian entre les malléoles internes et externes.

En injectant I’'Eq. 20 dans 'Eq. 17, on peut estimer la puissance des actions intérieures au

systeme {pied} comme égale a :

—

- — —>
Pintpiea = Fpiea—tivia * Va e tivia/r + My FpiedotivialR Qtivia/r Eq. 21

Interprétation

Il est déja connu que la méthode par dynamique standard (Eq. 10) montre une plus grande
asymétrie entre la production de puissance du membre intact et celle du membre appareillé par
rapport a la méthode DS (Zelik and Honert, 2018). Elle a de plus tendance & sous-estimer la puissance
négative de collision au moment du contact du pied (0-20 % de 'appui), de surestimer la puissance
négative au milieu de l'appui (40-85 % de 1'appui) et a surestimer la puissance positive de propulsion
a la fin de l'appui (Figure 22), par rapport a la méthode DS (Farinelli et al., 2019; Heitzmann et al.,
2018; Zelik and Honert, 2018). Pour certaines protheses toutefois, la puissance positive de propulsion
en fin de phase d’appui est sous-estimée avec la méthode par dynamique standard (Heitzmann et al.,
2018; Zelik and Honert, 2018). Cela dépend du design des prothéses et prouve l'importance d’utiliser
une méthode adéquate pour ne pas biaiser les conclusions de nos études.
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Figure 22 : (Zelik and Honert, 2018) Comparaison entre la puissance des actions mécaniques distales au tibia (en

bleu) calculée a partir de I'Eq. 21 et la puissance & la cheville & 3 DOF, i.e. la puissance de rotation (3 DOF) du

tibia par rapport au pied (en gris), calculée a partir de I'Eq. 9. Ces puissances correspondent a la marche avec un
pied prothétique ESAR (All Pro de Fillauer) & une vitesse de 1,25 m/s.

Par commodité et pour simplifier la comparaison entre auteurs qui n’utilisent pas les mémes
termes et les mémes méthodes de calcul, nous parlerons de « puissance a la cheville » pour parler de
la puissance articulaire a la cheville et/ou de la puissance des actions distales au tibia. Une précision
sera toujours apportée quand cela sera nécessaire.

1.3.3.3. Puissances intérieures au corps

Les puissances articulaires peuvent nous aider a comprendre 1'efficacité et la stratégie de la
marche. Par exemple, entre 40 et 60% du cycle de marche, la fin de 'appui unipodal et le second
appui bipodal correspondent a une phase de propulsion. Pour les personnes non amputées, on observe
une puissance positive au niveau de la cheville et de la hanche (Figure 23), mais également une
puissance négative au niveau du genou et du pied (Zelik and Adamezyk, 2016).

Travail de propulsion

Phase de
propulsion

5

IN=9

Puissance & la
cheville [W/kg|
o

[0.5W kg

Figure 23 : Puissance et travail de la cheville. Puissance de la cheville au cours du cycle de marche. Encadré de
(=} 4
gauche : dessin adapté de Inman et al., 1951 décrivant le comportement propulsif de la cheville. Encadré de droite :
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travail de propulsion de la cheville par rapport au travail de propulsion effectué par d'autres articulations et
segments du membre inférieur (hanche, genou, pied). Adapté de Zelik and Adameczyk, 2010.

Une approche plus globale consiste a appliquer le théoreme de I’énergie cinétique a ’ensemble

du corps.

Trajectoire du BCoM | | &
/_ - ] ” \__7

Figure 24 : Bilan des forces s'exercant sur le corps

Au cours de la marche, on peut effectuer le bilan des forces externes appliquées au systéeme
{corps complet} (Figure 24). On obtient :

f;+f‘;+ ﬁ=m*aG/R Eq. 22

Avec F‘; et T’; les forces de réaction au sol appliquées au centre de pression de chaque pied, P
la force de pesanteur appliquée au BCoM, appelé ici G pour s’amplifier les notations, m la masse
totale du sujet et ag g, l'accélération du BCoM dans le repere global R.

On réalise le bilan des puissances sur le systéme {corps complet} en faisant les hypotheses
suivantes :

H1 : Les pieds ne glissent pas sur le sol.
H2 : On néglige I'énergie de translation des segments par rapport au repere R; et I'énergie
cinétique due aux termes de rotations des différents segments (Pillet, 2015).

_ 4(E:/R)

Pint + Pexy = Peine = dt Eq. 23

Avec P,,; la puissance développée par les forces extérieures appliquées au systeme, P;,; celle
développée par les forces intérieures appliquées au systéme (ce qu'on cherche a calculer) et P la
puissance cinétique du systéme {corps complet}. On note :
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Pexy = Pp + Py, + Pg; Eq. 24
Par H1, les pieds ne bougent pas dans le repere global R, donc les forces ne travaillent pas :

Pr;=Pp, =0 Eq 25

La puissance développée par le poids est quant a elle égale a :
Pﬁ=ﬁVG/R0 E(] 20

Enfin, I’énergie cinétique du systéme est la somme des énergies de translation et de rotation
des segments :

1T 1— —_
— 2
E/R= ) sm(Tam?+ Y 5 Ooallo o] Oy Fq. 27
segments segments
\ X )L X J
Energie de translation des Energie de rotation des
segments / R segments / R

L’énergie de translation des segments par rapport a R peut s’écrire en fonction de la vitesse
du centre de masse G par la relation de composition des vitesses :

1 T
Emi( Ver)* = Z Emi( Veyre + Vosr)? Eq. 28
segments segments
1 —\2 1 - 5 2 1 - 5 2 - s
Z Emi( Ve ) = 3 Z m;( V/r) +E Z m;( Vg g,) + Z m;( Ver,© Vesr) Eg. 29
segments segments segments segments
Or:
_ dZsegmentS miGGi _ dZsegments mi(_OG + OGL')
m;( VGl/Rg) = dt = dt Eq. 30
Rg Rg
segments
Avec G le barycentre des centres de masse G; des segments :
— 1 ] —— —
0G =— Z m,0G, Z m,0C = Z m,0C, o 31
segments segments segments
En remplagant 'Eq. 31 dans |’ Eq. 30, on a :
Z m;( VGL/R(;) =0 Eq. 32
segments
L’Eq. 29 devient alors :
1 e, 1 1 —
Z Smi( Ve r)™ = 5m( Vor)® +5 Z m;( Ve,/re) Eq. 33
segments segments

Ainsi I'énergie cinétique du systéeme {corps complet} peut s’écrire :
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1 1 - 11— _
E./R = zm( Ve/r)? + > Z m;( Vg, rg)* + Z 5 Qs,/r|16,(SD] Qs,/r Eq. 34
\ segments | segments |
[ [ [
Energie de Energie de translation Energie de rotation des segments
translation de G / R des segments / Rg /R

Par H2 on néglige ’énergie de translation des segments par rapport au repere R; et I’énergie
cinétique due aux termes de rotations des différents segments :

1 ———
EC/R = Em( VG/R)Z E(] 35

Et la puissance cinétique du systeme {corps complet} est alors :

d(E./R d 1 -
Peing = w =——(Gm( VG/R)Z) =mx* Vg/r* Qg Eq. 56
dt dt "2

En reprenant 'Eq. 24 on a :
Pint +ﬁVG/R= m * VG/R. aG/R E(] 37

En multipliant I'Eq. 22 du bilan des forces externes appliquées au systéme {corps complet},

par Vecomyr -

—_— =

Fd'VG/R+Fé'VG/R+ P'VG/R=m*aG/R'VG/R E(] 38

On peut alors identifier a partir de 'Eq. 37 et Eq. 38, et en reprenant la notation BCoM a
la place de G : VG/R = VBCOM/R'

Pine = Fa " Vecom/r, T E5 " Vacomyr, Eq. 39

La puissance interne du systéme {corps complet} peut donc étre approximée par la somme

de deux termes _ﬁ';- Vecom/r, €t 1—7; *Vacom/r,» résultant de leffort exercé par le sol sur le membre
inférieur droit et sur le membre inférieur gauche respectivement. L’intégration au cours du temps de
chaque terme refléte le travail mécanique qui serait effectué par la force de réaction du sol sous un
pied si elle était appliquée directement au BCoM pendant qu'il se déplace (Zelik and Adamczyk,
2016). Si on suppose que la dynamique de 1’ensemble des segments du corps a une influence sur la
vitesse du BCoM et/ou sur les actions exercées sur le sol, alors il est raisonnable de considérer que la
contribution des membres inférieurs est prépondérante par rapport au reste du corps (Donelan et al.,
2002a; Zelik et al., 2015). Dans ce cas, F;-m correspond & la puissance interne résultant
principalement de l'action du membre inférieur droit et le terme Fj - Vpcom/r, celle résultant
principalement de ’action du membre inférieur gauche. L’intégration au cours du temps de chaque
terme (travail mécanique) peut étre considérée comme la contribution des forces appliquées par les
membres inférieurs au changement d’énergie du BCoM.
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Notation

Par la suite, nous utiliserons le nom que Donelan et al., 2002a ont donné a cette méthode :
« Individual Limb Method » (ILM). Nous parlerons aussi de :

* Puissance au membre droit (ou gauche) : le terme de la puissance interne du corps résultant de

laction du membre droit (ou gauche respectivement) sur le sol.

* Puissance au membre appareillé (ou controlatéral) : le terme de la puissance interne du corps

résultant de I'action du membre appareillé (ou gauche respectivement) sur le sol.

Lors de la transition d'un pas a l'autre, nous utiliserons aussi les termes de « membre arriere »
(i.e. le membre inférieur qui est en arriere du tronc) et « membre avant » (i.e. le membre inférieur
qui est en avant du tronc). Dans ce cas, nous appellerons :

* Puissance au membre arriére (ou avant) : le terme de la puissance interne du corps résultant de

l'action du membre arriére (ou avant respectivement) sur le sol.

1.3.3.4. Modéle du pendule inversé

Donelan et al., 2002a a montré que durant la période du double appui, correspondant a la

transition d’un pas vers 'autres, les deux termes F;- Vecom/r, €t F;- Vscom/r, sOnt de signes opposés.
Pour mieux comprendre les mécanismes énergétiques mis en jeu, Kuo, 2007 a fait 'analogie avec un
pendule inversé, comme illustré Figure 25. La marche peut alors étre modélisée comme une succession
de pendules inversés. En considérant chaque phase unipodale comme un pendule inversé, la puissance
interne est censée étre nulle au cours de cette phase. Toutefois, de 1’énergie est nécessaire pour passer
d’'un pendule inversé a I’autre, i.e. durant la transition d’un pas vers l'autre, lors du double appui.

| Appui unipodal | Double | Appui unipodal
\ \ \

s @{T}
S\ W -~ Y
dugeno% *V\\\

y

Phase de Transition
pendule d’un pas &
inversé Pautre
Propulsion Collision

Figure 25 : Modélisation de la marche humaine comme une succession de pendule inversé (adapté de Kuo, 2007)

En effet, durant cette phase, la vitesse du BCoM doit étre redirigée pour passer d’une vitesse
descendante vpy, a la fin d'un arc en une vitesse ascendante v, au début de l'arc suivant, comme
illustré Figure 26. Pour ce faire, un travail négatif est réalisé lors de la collision du membre avant
avec le sol. Ce travail négatif qui redirige le BCoM, tend aussi a le décélérer. Aussi, un travail positif
doit étre fourni pour le compenser et réaccélérer le BCoM. Ainsi, le membre arriere fournit un travail
positif, appelé travail de propulsion, et le membre avant fournit un travail négatif, appelé travail de
collision (Adamezyk and Kuo, 2009; Kuo, 2002; Zelik et al., 2014). Par commodité nous pourrons
appeler « propulsion » et « collision » le travail de propulsion et le travail de collision, respectivement.
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Chez les personnes non amputées, la grande majorité (>80% a 0,9 m/s et >90% a 2 m/s) de
la variation d'énergie (i.e. la variation du travail mécanique) du membre arriere contribue directement
a la variation d'énergie du BCoM pendant la propulsion (d'apres la réanalyse des données de Zelik et
al., 2015 par Zelik and Adamczyk, 2016). Le reste de la variation d’énergie correspond aux
changements d'énergie dus au mouvement des segments composants le membre inférieur par rapport
au BCoM.

N
Reduced push-off
- Great
S x er 7.
_ — S \G\‘ Positive Work
g Srlea[er,;s
AN, i~
0 e WOr /e ~ '
Push-off
.............. . work
............. \ ;}"c','(;i\'\s'\ons
--------- Gred
— Positive work
’ === Middle-stance
o  coN PO N\ e stance

® Optimum

Figure 26 : Illustration du travail mécanique nécessaire a la redirection du centre de masse durant la marche
humaine. Le modele du pendule inversé prédit quune réduction du travail de propulsion du membre arriere
augmentera le travail de collision du membre avant. A) Optimum. B) Réduction de la propulsion. C) Travail
compensatoire : En partant du cas le plus économique (point le plus a droite sur le graphique), la réduction du
travail de propulsion entraine une plus grande amplitude du travail de collision négatif et du travail du milieu de
Llappui unipodal positif. S la longueur de pas et 2a l'angle entre les deux membres inférieurs (Huang et al., 2015).

Cette stratégie de redirection du BCoM a été montrée comme plus économique lorsque le
travail de propulsion Wp, du membre arriére est effectué juste avant le travail de collision Wy, du
membre avant, et de méme amplitude (Huang et al., 2015; Kuo, 2002) comme illustré Figure 26.A.
Les impulsions (intégration des efforts au cours du temps) idéales PO (propulsion) et CO (collision)
produisent un travail Wp, et Wy proportionnel au carré de 'amplitude de 1'impulsion (intégrale de
la force exercé au sol) (Kuo, 2002). Pour une méme vitesse et une méme longueur de pas S, une
réduction de limpulsion de propulsion PO (Figure 26.B) induit une diminution du travail de
propulsion ce qui devrait entrainer une plus grande impulsion de collision CO et une plus grande
dissipation d'énergie, sous forme de travail de collision W,. Ceci entraine une augmentation du
travail mécanique durant la transition d'un pas a l'autre (travail de propulsion plus valeur absolue
du travail de collision), qui est minimisé lorsque ces deux travaux sont de méme amplitude (Soo and
Donelan, 2012).

Suite a la diminution du travail de propulsion, 1'énergie dissipée lors de la collision doit alors
étre compensée par un travail musculaire net positif durant le milieu de 'appui unipodal (« middle
stance »), noté Wy, afin de maintenir une vitesse de marche stable (Adamczyk et al., 2006; Bertram
and Hasaneini, 2013; Donelan et al., 2002b; Kuo, 2007; Kuo et al., 2005; Kuo and Donelan, 2010;
Ruina et al., 2005). Ceci induit un travail mécanique positif total plus important (Figure 26.C).

Les impulsions PO et CO ne sont pas les seuls a influencer le travail mécanique durant la
transition d’un pas a 'autre. L'amplitude de la vitesse du BCoM augmente avec la vitesse de marche,
et son changement de direction, 2a, augmente avec la longueur de pas (s), comme illustré Figure 27
(Adamezyk and Kuo, 2009). D’apres le modele de collision de Donelan, le travail de collision est
proportionnel a la puissance quatre de la longueur du pas (Donelan et al.; 2002b). Une vitesse de
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marche plus rapide et des pas plus longs nécessitent ensemble un changement de direction plus
important de la vitesse du BCoM que 1'un ou l'autre de ces facteurs pris isolément.

Normal walking Faster speed, same step length
Vpost - Vpost i\
W ) 2a 2a
Vpre " Vpre
Longer steps, same speed Faster speed with longer steps
Vpost Vpost
2a 2a
I s I
Vpre "

Vpre ™

Figure 27 : Effet de la vitesse de marche et de la longueur de pas (s) sur le changement de direction, noté 2a, de la

vitesse du BCoM durant la transition d’un pas a l'autre. Adapté de Adamczyk and Kuo, 2009.

Les phases de propulsion et de collision sont délimitées par le passage & 0 W /kg de la puissance
générée par le membre inférieur (calculée via I'TLM). On compte 4 zones énergétiques (Figure 28) : la
collision (environ 0-15% du cycle de marche), le rebond (« rebound », 15-35%), le pré-chargement
(« pre-load », 35-45%) et la propulsion (« push-off », 45-65%) (Kuo et al., 2005). Chez les personnes
non amputées : (1) Lors de la collision, le travail négatif est effectué au niveau de la cheville puis du
genou. (2) Le membre en appui unipodal rebondit ensuite légérement, avec un travail positif au niveau
du genou. (3) Le pré-chargement se caractérise par un travail négatif continu au niveau de la cheville,
ralentissant éventuellement le mouvement pendulaire et stockant 1'énergie élastique pour la propulsion
qui s'ensuit (4). Cette propulsion est principalement générée par l'articulation de la cheville, et dans

une moindre mesure par la hanche.

Il a été montré que, chez les personnes non amputées, plus la vitesse de marche augmentait,
plus le travail de collision, de rebond et de propulsion augmentaient, comme illustré Figure 28 (Zelik
and Kuo, 2010).

Collision Rebound Pre-  Push-off Swing

6 load
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g
2
]
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Q? —=16ms’
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0 25 50 75 100

Cycle de marche [%)]

Fligure 28 : Puissance générée par un seul membre inférieur en fonction du cycle de marche, & quatre vitesses de
marches différentes. Les données illustrées sont la moyenne de 10 participants non amputés (Zelik and Kuo, 2010).
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1.4. Etat de ’art : Role de la puissance a la cheville

1.4.1. Introduction

La cheville a depuis longtemps attiré e i E
= ] i :j
lattention car les muscles et tendons agissant autour ° = = z
de cette articulation sont considérés comme les i
Membre

inférieur

principaux générateurs de puissance positive durant la ;
(ILM

phase de propulsion, lors de la transition d’un pas a
lautre (Cappozzo et al., 1976; Hof et al., 1983; Winter,
1983). La puissance du membre inférieur, ainsi que les

>
> Propulsion

<

puissances articulaires et la puissance des actions
distales au pied (liée a la déformation du pied en s or
interagissant avec le sol) sont illustrées Figure 29. Le =6 DOF

travail de propulsion au membre arriere présente un Hanche

:

timing et une amplitude similaires au travail de
propulsion de la cheville (Kuo et al., 2005; Zelik and Genou
Kuo, 2010). Les muscles de la hanche contribuent dans
une moindre mesure a la puissance positive, tandis que
le genou et le pied fournissent un travail négatif net
pendant cette phase du cycle de la marche (Zelik et
al., 2015). Cheville
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Figure 29 : Puissances générées durant la marche.

Certaines études soutiennent 1'hypotheése selon laquelle le réle principal de la propulsion de la
cheville pendant la marche est d'aider a initier I'oscillation du membre arriere (Winter and Robertson,
1978), tandis que d'autres études soulignent que sa fonction principale est de rediriger le BCoM
pendant la transition d'un pas a lautre (KKuo et al., 2005). Zelik et Adamczyk ont tenté de répondre
a cette question dans leur article Zelik and Adamczyk, 2016 en proposant une vision qui se veut la
plus compléte possible quant au réle de la cheville. Ils concluent sur le fait que la cheville a les deux
roles en méme temps, et que ces roles ne sont pas a opposer. Le principal moyen par lequel la
propulsion de la cheville affecte la mécanique du BCoM est une action localisée (impulsion PO, Figure
26) qui augmente la vitesse et 1'énergie cinétique des segments du membre arriere. Comme le membre
arriére est inclus dans les calculs énergétiques du BCoM (estimé comme le barycentre des centres de
masse segmentaires), cette accélération segmentaire localisée accélere également le BCoM. Ainsi la
plus grande partie du changement d'énergie segmentaire induit par la propulsion a la cheville, apparait
également comme un changement d'énergie au BCoM.

Par la suite, nous allons nous intéresser a cette relation entre la puissance a la cheville
(calculée comme la puissance articulaire a la cheville ou comme la puissance des actions distales au
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tibia, en fonction des auteurs) et la puissance au membre inférieur durant la phase de propulsion,

chez les personnes non amputées, amputées transtibiales et amputées transfémorales.

1.4.2. Accélération du BCoM : Lien entre la puissance a la cheville et

la puissance du membre arriere pendant la phase de propulsion

1.4.2.1. Propulsion chez les personnes non amputées (NA)

Chez les personnes non amputées (NA), on observe que les travaux de propulsion a la cheville
(Muller et al., 2019) et au membre arriere (Bonnet et al., 2014) augmentent avec la vitesse de maniére
similaire, comme illustré Figure 30 (Zelik and Kuo, 2010 : 16,2 J contre 14,9 J 4 0,9 m/s et 30,0 contre
28,9 J a 1,8 m/s). De méme, lorsque le travail de propulsion a la cheville a été réduit a 1'aide d'une
orthese restrictive pied-cheville, le travail de propulsion au membre arriére a été diminué en proportion
(Huang et al., 2015 : pente de régression linéaire + intervalle de confiance de 0,75 + 0,3, R2 = 0,59).

Membre inférieur Cheville
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Fligure 30 : Puissance mécanique durant la marche de personnes non amputées. A gauche : Puissance d’un
des membres inférieurs. A droite : Puissance a la cheville. Adapté de Zelik and Kuo, 2010.

1.4.2.2. Propulsion chez les personnes amputées transtibiales (TT)

Pied prothétique

Chez les personnes amputées TT, il a été montré a de nombreuses reprises une diminution de
la puissance au pied prothétique (i.e. puissance des actions mécaniques distales au tibia) par rapport
a la cheville des personnes non amputées. Miiller et al., 2019 ont réalisé une revue de la littérature
concernant la puissance de propulsion chez les personnes NA et chez les personnes amputées TT
portant différents types de pieds prothétiques : les pieds SACH, les pieds ESAR et les pieds motorisés
(« PWR »). Leurs résultats sont illustrés Figure 31. Ils ont rapporté que 1) la puissance de propulsion
de la cheville était positivement corrélée avec la vitesse de marche chez les NA (Zelik and Kuo, 2010)
et les TT utilisant des pieds ESAR ou motorisés, 2) que les pieds SACH ou ESAR restituent moins
de puissance de propulsion que la cheville des NA, pour toutes les vitesses et 3) que les pieds motorisés
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et certains ESAR récents avec des conceptions spécifiques peuvent délivrer autant de puissance que
la cheville des NA.

Il faut toutefois noter que les valeurs de puissances de propulsion « a la cheville » des études
rapportées par Miiller et al., correspondent soit a la puissance articulaire a la cheville (i.e. la puissance
d’inter-effort entre le pied et le tibia), soit & la puissance des actions mécaniques distales au tibia (i.e.
la puissance d’inter-effort a la cheville plus la puissance intérieure du pied). Ceci peut mener a
quelques biais dans la comparaison des résultats (Zelik and Honert, 2018).
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Figure 31 : Pic de puissance de propulsion a la cheville pour diftérents types de pieds prothétiques et pour
les non-amputés. A gauche : Régression linéaire entre la vitesse de marche et le pic de puissance. A droite :
regroupement entre vitesse lente et vitesse rapide. Les différences significatives sont indiquées par * (p < 0,05), **
(p < 0,01), et *** (p < 0,001), respectivement. Adapté de Miiller et al., 2019.

Pied prothétique vs membre appareillé

En parallele de cette diminution de puissance au pied prothétique des personnes amputées
TT (appareillés de pieds passifs ESAR ou SACH), une diminution de la puissance de propulsion au
membre appareillé a aussi été observée (Adamczyk and Kuo, 2015; Caputo and Collins, 2014; Collins
and Kuo, 2010; Houdijk et al., 2009; Zelik et al., 2011). Par exemple, Houdijk et al., 2009 ont rapporté
lors de la marche de 11 NA et 11 TT (appareillé I’ESAR) & 1,31 m/s, un travail de propulsion au
membre appareillé (0,16 + 0,04 J/kg) inférieur a celui au membre controlatéral (0,25 + 0,07 J/kg)
chez les personnes amputées TT, et inférieur a celui des personnes NA (0,28 + 0,05 J/kg). Le membre
controlatéral semble compenser le manque de propulsion c6té appareillé par la production d’un travail
de propulsion plus important.

De plus, lorsque cette fois la propulsion au pied prothétique des personnes amputées TT est
augmentée, en utilisant un pied motorisé (« PWR », Figure 31) par exemple, la propulsion au membre
appareillé augmente également, dans une proportion équivalente (Herr and Grabowski, 2012; Zelik et
al., 2011).

Ceci confirme 1'hypotheése selon laquelle le travail de propulsion au pied prothétique contribue
au travail de propulsion du membre appareillé, chez les personnes amputées TT.

La littérature n’a cependant pas clairement montré le lien entre la puissance et/ou le travail
de propulsion au membre appareillé et la vitesse de marche, comme Miiller et al.; 2019 a pu le faire
pour le pied prothétique. A priori seul Askew et al., 2019 s’en est approché mais il a étudié la somme
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du travail positif des deux membres sur ’ensemble du cycle de marche et 1’a normalisé par metre.
Cette grandeur est positivement corrélée a la vitesse de marche chez les personnes amputées TT, mais
ne correspond pas a nos grandeurs d’intérét (i.e. le travail positif généré durant la phase de propulsion
par un seul membre uniquement).

Synthéese : Marche des personnes amputées T'T

1) La puissance et le travail de propulsion au pied prothétique des personnes amputées TT a largement
été étudiée par la littérature, mais celle au membre appareillé un peu moins.

2) Pied prothétique : Le pic de puissance de propulsion au pied prothétique augmente avec la vitesse

de marche. Ce pic est inférieur a celui des NA lors de la marche avec les ESAR conventionnels mais
peut étre équivalent avec des pieds motorisés ou des ESAR particuliers.

3) Membre appareillé : A priori, aucune étude n’a clairement étudié le lien entre la puissance de

propulsion au membre appareillé des personnes amputées TT et la vitesse de marche. Il a par contre
été rapporté un travail de propulsion au membre appareillé inférieur a celui au membre controlatéral
et inférieur a celui des personnes NA.

4) Pied prothétique vs membre appareillé : En parallele de la diminution du travail de propulsion au

pied prothétique observé dans la littérature, il a aussi été rapporté une diminution du travail de
propulsion au membre appareillé. Ces deux grandeurs ont cependant été évaluées séparément dans la
littérature. A l'inverse, une augmentation du travail de propulsion au pied prothétique (par exemple
avec un pied motorisé) a entrainé une augmentation du travail de propulsion au membre appareillé.

1.4.2.3. Propulsion chez les personnes amputées transfémorales (TF)

Bien que la puissance de propulsion au pied et au membre appareillé soit bien documentée
pour la marche des personnes amputées TT, beaucoup moins d’études ont été menées chez les
personnes amputées TF. Pourtant le nombre de personnes amputées TT et TF est a peu pres
équivalent (Fosse et al., 2006). Ceci pourrait étre dii & 'augmentation du cofit en oxygene (Ettema
et al., 2021), les moins bons résultats fonctionnels (Davies and Datta, 2003; Jo et al., 2021) et les
douleurs au dos, au genou et & la hanche accrus (Robbins et al., 2009; Smith et al., 1999), lors de la
marche des personnes amputées TF par rapport aux personnes amputées TT, rendant plus difficile
les expérimentations avec cette population qu’avec des personnes amputées TT. Ceci pourrait peut-
étre expliquer le fait que Miiller et al., 2019 n’aient pas inclus d’études concernant les personnes
amputées TF dans leur revue de littérature.

Pied prothétique

Probsting et al., 2022 ont observé chez 6 TF des pics de puissance au pied prothétique (ESAR)
augmentant avec la vitesse de marche : 1,75 W /kg & 1,28 m/s et 2,57 W/kg a 1,63 m/s. Ces valeurs
concordent parfaitement avec les valeurs rapportées pour les personnes amputées TT dans la revue
de littérature de Miiller et al., 2019. Cela signifie une diminution de la puissance de propulsion au
pied prothétique des TF par rapport a la cheville des NA, ce qui va dans le sens de la diminution du
travail de propulsion observé par Seroussi et al., 1996 (NA : 252 + 3,7 J 4 1,36 m/s vs TF : 49 +
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2,1 J a 1,20 m/s). Bien qu’il y ait clairement un manque de littérature concernant ’étude de la
puissance de propulsion au pied prothétique des personnes amputées TF, ces deux études semblent
confirmer I’hypothese simpliste selon laquelle, & premiere vue, un pied prothétique restitue la méme
quantité d’énergie, qu’il soit porté par une personne amputée TT ou TF. D’autres études doivent étre
menées afin d’étudier d’une part s’il y a une différence de propulsion au pied prothétique entre ces
deux populations, et d’autre part, étudier si, comme les NA et les TT, la puissance de propulsion au
pied prothétique augmente avec la vitesse. Une étude complémentaire a celle de Miiller et al., 2019
serait particulierement pertinente.

Membre appareillé

Concernant I'étude de la propulsion du membre appareillé, la aussi peu d’études ont été
réalisées mais elles présentent cette fois un plus large panel de vitesse de marche et permettent de
mieux comprendre l'interaction entre ces deux grandeurs. Bonnet et al., 2014 ont demandé a 6
participants NA et 6 participants TF de marcher a 3 vitesses différentes : lente, normal, rapide
(choisies pour chaque participant). Ils ont trouvé moins de travail de propulsion au membre appareillé
des personnes amputées TF qu’au membre arriére des personnes NA (0,09 J/kg vs 0,28 J/kg a vitesse
de confort ~1,2 m/s), comme illustré Figure 32. Cette différence de travail de propulsion est similaire
au 66% de différence observée entre ces deux populations par Tesio et al., 1998. A I'inverse, le membre
controlatéral fournit un travail de propulsion 21% supérieur a celui des NA (0,34 J/kg vs 0,28 J/kg).
La diminution du travail de propulsion au membre appareillé et son augmentation au membre
controlatéral chez les personnes amputées TF est similaire a ’observation de Houdijk et al., 2009 chez
les personnes amputées TT. Cependant moins de travail de propulsion semble étre généré au membre
appareillé chez les TF que les TT (0,09 J/kg vs 0,16 J/kg) et plus de travail de propulsion semble
étre généré au membre controlatéral (0,25 J/kg vs 0,34 J/kg). La compensation énergétique au
membre controlatéral induit par le manque de propulsion coté appareillé, comme observé chez les
personnes amputées T'T, semble étre accrue chez les personnes amputées TF.
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Figure 32 : Puissance mécanique et travail de propulsion au membre inférieur en fonction de la vitesse de marche
chez 6 participants NA et 6 participants amputés TF. Adapté de Bonnet et al., 2014.

Bonnet et al., 2014 ont de plus trouvé une corrélation positive entre la vitesse de marche et
le travail de propulsion pour le membre appareillé (r=0,72) et controlatéral (r=0,75) des personnes
amputées TF et pour les personnes NA (r=0,72) (cohérent avec les résultats de Zelik and Kuo, 2010
trouvé précédemment pour les NA).

Récemment, Pinhey et al., 2022 se sont aussi intéressés a l'effet de la vitesse de marche sur
la puissance et le travail de propulsion aux membres inférieurs des personnes TF (Figure 33). Dans
cette étude, 25 participants TF (actifs appareillés avec des ESAR) ont marché sur un tapis roulant a
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8 vitesses différentes. Comme Bonnet et al., 2014, significativement moins de travail de propulsion a
été trouvé au membre appareillé par rapport au membre controlatéral, avec des ordres de grandeur
équivalents.
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Figure 33 : Puissance mécanique (en haut) et travail de propulsion (en bas, triangle noir) au membre appareillé (a
gauche) et controlatéral (a droite) de 25 participants amputés TF, en fonction de la vitesse de marche. Adapté de
Pinhey et al., 2022.

Par contre, le travail de propulsion au membre appareillé a été rapporté comme quasiment
constant avec la vitesse de marche (régression linéaire : Y=0,028X-0,01 ; illustrée Figure 33), a
Iinverse de Bonnet et al., 2014. Dans les deux études, les participants étaient considérés comme actifs
et portaient des pieds ESAR. L’étude de Pinhey et al., ont calculé la vitesse du BCoM (essentielle au
calcul de la puissance au membre inférieur selon la méthode ILM) en intégrant 'accélération du
BCoM déterminée a partir des efforts au sol. A I'inverse, Bonnet et al., ont calculé la vitesse du BCoM
en dérivant la position du BCoM, estimée comme le barycentre des centres de masses segmentaires.
Les différences d’évolution du travail de propulsion au membre appareillé en fonction de la vitesse de
marche auraient pu venir d’une différence de méthode de calcul, mais ces deux méthodes ont été
montrées comme estimant la vitesse du BCoM de maniere équivalente chez les personnes amputées
TF (Lansade et al., 2021). L’étude de Pinhey comporte 4 fois plus de participants TF que celle de
Bonnet et pourrait donc étre considérée comme plus représentative de la population des personnes

amputées TF.

Pied prothétique vs membre appareillé

Trop peu d’études ont été menées pour avoir une compréhension compléte du mécanisme de
propulsion chez les personnes amputées TF. Les rares études s’intéressant au sujet semblent indiquer
un comportement énergétique identique au pied prothétique entre personnes amputées TT et TF,
mais un comportement différent & 1’échelle du membre appareillé. En particulier, le travail de
propulsion au membre appareillé est réduit chez les personnes amputées TF, et est quasiment constant
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avec la vitesse de marche. Ce manque de travail au membre appareillé entraine une augmentation

importante du travail au membre controlatéral.

Synthése : Marche des personnes amputées TF

1) Peu d’études ont étudié les puissances et le travail de propulsion chez des personnes amputées TF.

2) Pied prothétique : Le pic de puissance de propulsion au pied prothétique semble étre inférieur a
celui des NA et équivalent au pied prophétique des personnes amputées TT. Il semble de plus
augmenter avec la vitesse de la méme maniere chez les personnes amputées TF que chez les personnes
amputées TT. Ceci parait cohérent avec le fait que les deux populations utilisent les mémes pieds
prothétiques, mais rien n’assure qu’ils appliquent les mémes efforts dessus. D’autres études doivent
étre menées afin d’infirmer ou d’affirmer ces résultats.

3) Membre appareillé : Le travail de propulsion au membre appareillé semble inférieur a celui des

personnes NA et amputées TT. De plus, il semble étre quasiment constant avec la vitesse alors qu’il
augmente de maniere significative avec la vitesse chez les NA et les T'T.

4) Pied prothétique vs membre appareillé : Aucune étude n’a directement comparé ces deux grandeurs

chez les personnes amputées TF. Toutefois, le travail mécanique de propulsion au pied prothétique
des personnes amputées TF semble évoluer de la méme maniere que celui des personnes amputées TT
(positivement avec la vitesse) ; alors que les personnes amputées TF semblent étre les seuls dont le
travail de propulsion est presque constant avec la vitesse. Ainsi, une augmentation du travail au pied
prophétique ne semble pas permettre d’augmenter le travail au membre appareillé.

1.4.3. Initiation de la flexion du genou

En parallele de ces études concernant les travaux de propulsion en fonction du niveau
d’amputation, la littérature a mis en évidence une adaptation de l'initiation de la flexion du genou
chez les personnes amputées TF, coté appareillé. Cette initiation se déroule durant la phase de
propulsion, pour préparer la phase d’oscillation du membre arriere. Nous allons voir par la suite
comment la stratégie utilisée par les personnes amputées TF pourraient limiter la génération de travail
mécanique au membre appareillé durant la phase de propulsion.

1.4.3.1. Initiation de la flexion du genou chez les personnes NA et amputées TT

Les efforts exercés sur le sol au cours de la phase de propulsion imposent un moment
d’extension au genou (Figure 34). Il est alors nécessaire d’avoir une activation musculaire afin d’initier

la flexion de genou, en amont de la phase oscillante.
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Figure 34 : Effort au sol passant & l'avant de l'axe du genou (Adapté de Gruben and Boehm, 2012).

Chez les personnes NA, cette initiation est majoritairement permise par le muscle
gastrocnémien (Neptune et al., 2001). Ce muscle bi-articulaire a pour fonction la flexion du genou
ainsi que la flexion plantaire a la cheville. D’autre part, la force développée par les structures passives
de la hanche fortement étirées en fin de phase d’appui (comme les ligaments, les tendons et les tissus)
et la force active produite par les fléchisseurs uniarticulaires de la hanche (principalement le muscle
iliopsoas) aident le muscle gastrocnémien dans l'initiation de la phase pendulaire (Neptune et al.,
2004a). L’activation musculaire lors de la marche d’une personne NA est illustrée Figure 35.
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Figure 35 : Représentation du muscle gastrocnémien (& gauche) et des muscles iliaques et psoas, aussi appelé
muscle iliopsoas (a droite). En bas, représentation de I'activation musculaire (muscles profonds en noir et muscles
superficiels colorés en rose ou rouge en fonction de leur activation) au niveau du membre inférieur droit au cours

d’un cycle de marche droit. Le muscle triceps sural est constitué de I'union des muscles gastrocnémien (partie
superficielle) et soléaire (partie profonde) (adapté de Inman et al., 1981 par Gasq, 2022). Chez les personnes non-

amputées, ces muscles sont les contributeurs principaux de l'initiation de la flexion du genou en début de phase
pendulaire.

Lucas SEDRAN 57



Chapitre 1. Ftat de l'art : Locomotion des personnes amputées appareillées et quantification de la

consommation énergétique

Lors d'une amputation TT, la partie distale du gastrocnémien est coupée. La partie restante
est de longueur variable et est propre a chaque patient. Le gastrocnémien devient alors mono-
articulaire et perd son insertion distale, initialement inséré au calcanéum. Le gastrocnémien est
souvent réutilisé pour couvrir et protéger 1'extrémité du membre résiduel, notamment pour créer une
extrémité de membre plus stable et fonctionnelle (Tosun et al., 2017). L’utilisation du gastrocnémien
reste possible mais les ischio-jambiers doivent tout de méme compenser une partie de sa fonction pour
la flexion du genou (augmentation de la flexion de genou au moment du passage du pas, rendu plus
difficile par 'absence de releveurs du pied), le controle du genou et 'aide & la propulsion (Cheyrou-
Heraud, 2011).

1.4.3.2. Initiation de la flexion du genou chez les personnes amputées TF

Une amputation TF implique quant a elle une amputation intégrale du muscle gastrocnémien.
Les personnes amputées TF perdent alors le principal effecteur de la flexion du genou, ce qui les oblige
a changer de stratégie. Des les années 80, 'américain Radcliffe théorisa la stratégie d’un controle
volontaire du moment a la hanche résiduelle pour controler la stabilité du genou prothétique chez les
personnes amputées TF (Radcliffe, 1977). En isolant la jambe et la cuisse comme un unique solide
rigide {S} (Figure 36), en négligeant le poids et I'accélération de {S}, et en se positionnant uniquement
dans le plan sagittal, le Principe Fondamental de la Dynamique (PFD) donne :

{ts-s} = {Thassinos} + = {0} Fq. 40

Avec {1 o} et les torseurs des actions mécaniques décrivant 1'action mécanique
bassin—S
du bassin sur le systeme S et du sol sur S, respectivement. Tous les torseurs seront exprimés au point

H, le centre de la hanche résiduelle. On a alors :

{ Ferr = __F—'I;

B — Fq. 41
Thup N Ferr = —My 9

On comprend alors comment le controle volontaire du moment a la hanche résiduelle (I—VI—;)
par I'individu (via une action musculaire), implique une modification de l'orientation des efforts au
sol (F;e—;) En phase de propulsion, un faible moment a la hanche résiduelle permettra aux efforts au
sol d’étre dirigés vers le VPP et ainsi de passer a 'avant de ’axe du genou. Ceci induira un moment
d’extension au genou qui le verrouillera. A 'inverse, un moment de flexion a la hanche réorientera les
efforts au sol jusqu’a les passer a I'arriere de I’axe du genou, générant un moment de flexion du genou.
Koehler-McNicholas et al., 2016 ont étudié cette stratégie de contrdle volontaire en modifiant
I’alignement du genou prothétique chez 11 participants amputés TF. En réponse a un décalage de
I’axe du genou prothétique vers 'avant, les participants ont augmenté de maniere significative leur
moment d'extension de hanche en début d'appui pour maintenir la stabilité de 1'articulation du genou
(Figure 37).
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Cette modification de l'orientation des efforts au sol se traduit par une modification des
composantes dans le plan sagittal, comme illustré Figure 38. Bonnet, 2010 observe une légere
diminution du minimum atteint par la composante antéro-postérieure lors de la mise en charge sur le
membre appareillé (~10% du cycle de chargement), mais surtout une forte diminution des maximums

atteints par les composantes antéro-postérieure et verticale de 'effort lors de la phase de propulsion
(~60% du cycle de marche).
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Figure 38 : Composantes moyennes des efforts exercés sur le sol par le membre appareillé et controlatéral de 8
participants TF. Comparaison avec un groupe contréle de 6 participants non amputés (NA). Adapté de Bonnet,
2010.

La Figure 39 présente ’évolution de la composante antéro-postérieure de l'effort appliqué sur
le sol (Bonnet, 2010) (attention les couleurs pour le membre appareillé et controlatéral sont inversées
par rapport a la Figure 38). On s’apercoit que la diminution cdté appareillé est compensée par une
augmentation du c6té controlatéral. On observe de plus un moment de flexion de hanche lors de
Iinitiation de la flexion du genou, plus important c6té appareillé que coté controlatéral, comme on
pouvait s’y attendre.
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Figure 39 : Evolution du maximum de la composante antéro-postérieure de leffort appliqué sur le sol en fonction de

la vitesse de marche. Adapté de Bonnet, 2010.

Pour résumer, les personnes amputées TF ont perdu lintégralité de leur muscle
gastrocnémien, principal acteur de I'initiation de la flexion du genou en amorce de la phase pendulaire.
Pour compenser ce manque, elles doivent générer volontairement un moment de flexion de hanche en
fin de phase d’appui afin de rediriger les efforts au sol derriere 'axe du genou, permettant ainsi de
créer un moment de flexion au genou. Cette redirection induit une diminution du produit scalaire
entre le vecteur de leffort au sol (Fgpp) et celui de la vitesse du centre de gravité (Vgeon ), comme
illustré Figure 40. Ceci aura pour conséquence une diminution de la puissance de propulsion au
membre appareillée en fin de phase d’appui.
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Figure 40 : Impact de la réorientation des efforts au sol Fgpp sur la puissance de propulsion de la jambe apparecillée
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Synthese : Initiation de la flexion du genou

1) Les efforts exercés sur le sol induisent un moment d’extension au genou au cours de la phase de
propulsion alors qu’une flexion du genou doit étre initier.

2) Chez les personnes NA, une activation du gastrocnémien, muscle bi-articulaire entre la cheville et
le genou, permet d’initier la flexion du genou.

3) Chez les personnes amputées TT, 'amputation partielle du gastrocnémien le rend mono-articulaire.
Il continue & participer a la flexion du genou mais les ischio-jambiers doivent tout de méme compenser
une partie de sa fonction.

4) Chez les personnes amputées TF, en l'absence totale du gastrocnémien, la flexion du genou
prothétique est permise par un contrdle volontaire de la flexion de hanche résiduelle. Toutefois, cette
stratégie semble induire une diminution de la puissance de propulsion au membre appareillée en fin
de phase d’appui.

1.4.4. Synthése : Role de la puissance & la cheville

Chez les personnes non amputées (NA), la littérature a depuis longtemps montré que la
cheville était le principal générateur de puissance positive durant la phase de propulsion (Winter,
1983). Une augmentation de cette puissance de propulsion a la cheville a été observée avec
laugmentation de la vitesse de marche (Miiller et al., 2019). En paralléle, une augmentation similaire
de la puissance de propulsion au membre arriere a été observée (Bonnet et al., 2014), indiquant que
la propulsion a la cheville contribue a la propulsion au membre arriére, et contribue donc au
changement d’énergie au BCoM (Zelik and Kuo, 2010).

Des conclusions similaires ont été rapportées quant a la contribution du pied prothétique au
travail de propulsion du membre appareillé pour la marche des personnes amputées transtibiales
(TT), bien que ces deux grandeurs aient été étudiées séparément dans la littérature (Adamcezyk and
Kuo, 2015; Miiller et al., 2019). La littérature a de plus observé une diminution du travail de
propulsion au pied prothétique par rapport a la cheville des NA, induisant une diminution du travail
de propulsion au membre appareillé par rapport au NA. Ce manque de propulsion coté appareillé est
contrebalancé par une augmentation de la propulsion ¢6té controlatéral (Houdijk et al., 2009).

La relation entre les travaux de propulsion a la cheville et au membre arriére pour les NA, et
entre ceux au pied prothétique et au membre controlatéral pour les TT, n’a cependant jamais été
clairement explicitée. Une telle analyse, en prenant en compte leffet de la vitesse de marche,
permettrait de mieux comprendre 'adaptation de la production de travail mécanique chez les
personnes amputées TT.

Enfin, peu de choses sont réellement comprises quant a la maniere dont les personnes
amputées transfémorales (TF) se propulsent. Cette population semble avoir une puissance de
propulsion au pied prothétique équivalente a celle observée chez les personnes amputées TT
(Probsting et al., 2022 vs Miiller et al., 2019), mais trop peu d’articles ont documenté cette grandeur
pour que cela soit une certitude. Il semblerait intuitif de supposer que la restitution d’énergie de
déformation emmagasinée par le pied prothétique soit équivalente entre ces deux populations puisque
les pieds prothétiques utilisés sont indépendants du niveau d’amputation (TT ou TF). Toutefois,
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Iénergie emmagasinée dans le pied dépend des efforts appliqués. Une comparaison rigoureuse du
travail au pied prothétique entre les personnes amputées TT et celles amputées TF doit donc étre

menée.

Le travail de propulsion au membre appareillé des personnes amputées TF a, quant a lui, été
montré comme inférieur a celui des personnes amputées TT (et donc a celui des NA) (Bonnet et al.,
2014 et Pinhey et al., 2022 vs Houdijk et al., 2009). De plus, le travail de propulsion au membre
appareillé a été montré comme quasiment constant avec la vitesse de marche chez les TF (Pinhey et
al., 2022), a l'inverse des personnes amputées TT et NA. Ceci va aussi & 'encontre de la principale
fonction de la propulsion a la cheville (ici au pied prothétique), a savoir accélérer le membre inférieur
et ainsi accélérer le BCoM (Zelik and Adamczyk, 2016). Ici encore, trop peu d’études ont été menées
pour confirmer la non-augmentation du travail de propulsion du membre appareillé chez les personnes
amputées TF, en fonction de la vitesse de marche.

Toutefois, le changement de stratégie d’initiation de la flexion du genou prothétique (Koehler-
McNicholas et al., 2016; Radcliffe, 1977), suite a la perte totale du muscle gastrocnémien, pourrait
expliquer une réduction et/ou une limitation du travail de propulsion au membre appareillé.
L’application d’un effort musculaire volontaire a la hanche résiduelle permet de changer 1’orientation
des efforts appliqués sur le sol afin de créer un moment de flexion au genou prothétique. Cette
redirection semble cependant induire une diminution de la puissance au membre appareillé durant la
phase de propulsion, comme illustré Figure 40.

Deux hypothéses sont alors & considérer :

Hypothese 1 : Les personnes amputées TF ont significativement moins de travail de propulsion au
pied prothétique que les personnes amputées TT. Auquel cas, le travail de propulsion du membre
appareillé est lui aussi réduit.

Hypothese 2 : L’initiation de la flexion du genou prothétique par un contrdle volontaire de la hanche
induit un travail de propulsion plus faible au membre appareillé, malgré un travail de propulsion
équivalent au pied prothétique entre les personnes amputées TT et celles amputées TF.

A notre connaissance, aucune étude ne permet de valider ou de réfuter ces hypotheses.

De futures études sont nécessaires afin de quantifier et de comparer le travail de propulsion
au pied prothétique et au membre appareillé, chez les personnes amputées TT et TF. Pour aider a la
compréhension, il est entre autres important de tenir compte de la vitesse de marche comme covariable
du travail mécanique ainsi que de I’hétérogénéité des populations de personnes amputées, en analysant
une cohorte la plus large possible.

Maintenant que nous avons exploré le role de la puissance positive a la cheville dans la marche
humaine, nous nous interrogerons par la suite sur son impact sur la consommation en oxygene. Le
manque de propulsion au pied prothétique peut-il expliquer la différence de consommation en oxygéne
observée entre les personnes amputées et celles non amputées ? Une diminution de la propulsion au
membre appareillé chez les personnes amputées TF par rapport aux TT pourrait-elle expliquer
Paugmentation de 25% de la consommation en oxygeéne des TF par rapport au TT ?
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1.5. Etat de l'art : Lien entre puissance mécanique et

consommation en oxygene

1.5.1. Introduction

Dans la section « 1.2 Etat de I'art : Dépense métabolique des personnes amputées », nous
avons discuté de la dépense métabolique des personnes amputées. En particulier, nous avons vu qu’a
vitesse de marche égale, les personnes amputées ont une consommation en oxygene plus importante
que les personnes non-amputées (NA) de ordre de 50 % pour les personnes amputées transfémorales
(TF) et de 25 % pour les personnes amputées transtibiales (TT) (Ettema et al., 2021; van Schaik et
al., 2019). Plusieurs raisons peuvent expliquer cette augmentation de la consommation d'énergie,
qu'on peut regrouper en deux groupes : 1) une augmentation du travail mécanique total réalisé a
cause des compensations mises en place pour marcher avec la prothése, et/ou 2) une perte d’efficacité
pour réaliser un travail mécanique équivalent. Voici quelques exemples d’explications pouvant étre
trouvés dans la littérature :

Les stratégies d'adaptation de la marche peuvent perturber la trajectoire du centre de gravité
(BCoM) et détériorer 1'échange entre 1'énergie cinétique et 1'énergie potentielle pendant la phase
d'appui unipodal, agissant comme un pendule inversé (Detrembleur et al., 2005; Tesio et al., 1998).
Les anomalies de la marche permettant 1’oscillation du membre appareillé sans flexion active de la
cheville ou du genou prothétique, telles que le « vaulting » (utilisation de la cheville controlatérale
pour se propulser vers le haut), le « Aip hiking » (levé anormal du c6té appareillé du bassin) ou la
circumduction de la hanche (mouvement circulaire effectué par le membre appareillé), peuvent

entrainer une augmentation du travail mécanique des muscles (Gitter et al., 1995).

La perte d'équilibre pendant la marche suite & une amputation (van Velzen et al., 20006)
entraine une augmentation de la largeur des pas, ce qui conduit a une légere augmentation du travail
mécanique (R?=0,91) et du colt métabolique (R?=0,83) pendant la transition d'un pas a l'autre
(Donelan et al., 2001).

L'augmentation de la consommation métabolique peut également s'expliquer par une perte
d'efficacité dans la production du travail musculaire : les stratégies adoptées peuvent nécessiter des
contractions isométriques ou antagonistes (Wentink et al., 2013), entrainant une augmentation du
colit métabolique sans augmentation du travail mécanique musculaire.

Enfin, l'approche de la marche dynamique passive (modele du pendule inversé) suggere qu'une
réduction de la propulsion au membre arriére entraine une augmentation de la collision au membre
avant, ainsi qu'un travail mécanique global plus élevé sur le cycle de marche afin de compenser la
perte d'énergie due a la transition d’un pas a autre moins efficace (Adamczyk and Kuo, 2015).

Dans la section précédente nous avons vu que les personnes amputées d'un membre inférieur
avaient une diminution du travail de propulsion au pied prothétique par rapport aux personnes non
amputées, qui se traduisait également par une diminution du travail de propulsion au membre
appareillé. La littérature est incomplete concernant les différences de propulsion entre personnes
amputées TT et TF, mais elle tend a montrer une réduction du travail de propulsion chez les
personnes amputées TF, au moins au membre appareillé. Bien que d’autres études doivent étre menées
pour confirmer ou infirmer cela, nous pouvons des a présent nous demander si une diminution de
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propulsion au membre appareillé pourrait expliquer 'augmentation de 25% de la consommation en
oxygene des personnes amputées TF par rapport aux personnes amputées TT (van Schaik et al.,
2019). Cette question fait 'objet de cette section.

1.5.2. Personnes non amputées

Donelan et al., 2002b ont avancé I'idée selon laquelle, chez les personnes non amputées, le
travail mécanique total généré durant la transition d'un pas a 'autre (i.e. travail de propulsion du
membre arriére plus travail de collision en valeur absolue du membre avant) semble étre un
déterminant majeur du coiit métabolique de la marche, contrairement a la phase unipodale régie par
un mouvement pendulaire. Pour cela ils ont montré une relation linéaire entre le travail mécanique
total durant la transition d’'un pas a l'autre et le colit métabolique (r>=0,89), comme illustré Figure
41. Comme vu dans la Section 1.3.3.4, une réduction du travail de propulsion augmente le travail de
collision (Adamezyk and Kuo, 2015; Kuo, 2002), ce qui augmente la quantité de travail mécanique
total. Ce travail mécanique total est minimisé quand les travaux de propulsion et de collision sont de
magnitudes égales (Soo and Donelan, 2012). D’autre part, Donelan et al., 2002b ont montré que le
travail de propulsion, le travail de collision, et le colit métabolique, étaient proportionnels a la
puissance quatre de la longueur du pas.

Note : Il peut arriver qu'un travail mécanique [J/kg] et/ou un cotit métabolique [J/kg] soient
normalisés par le temps de cycle de marche auquel cas 'unité deviendra [J/kg/s]. Par commodité, on
gardera la désignation « travail » mécanique et « colit » métabolique.
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Figure 41 : Corrélation entre le travail mécanique durant la transition d’un pas a l'autre et le coit métabolique.
Adapté de Donelan et al., 2002b.

En complément de cette étude, des auteurs se sont intéressés a 'impact d’une réduction du
travail de propulsion sur le colit métabolique chez les personnes non amputées. Pour cela, ils ont
utilisé une orthese de cheville afin de restreindre le mouvement de cette derniere, induisant une
réduction du travail de propulsion a la cheville. Huang et al.; 2015 ont montré que pour 1 J en moins
de travail a la cheville, la dépense métabolique augmentait de +3,94 J. McCain et al., 2021 ont trouvé
des résultats similaires : le pic de puissance a la cheville a été réduit lors de la restriction du
mouvement de la cheville (« restricted-ankle » en rouge Figure 42) par rapport a la marche sans
restriction (« braced » en gris) (1,31 + 0,53 W/kg vs 1,94 £+ 0,69 W/kg) et a entrainé une
augmentation significative du cotit métabolique (3,59 + 0,81 J /kg/s vs 3,13 £ 0,72 J/kg/s). La somme
des travaux positifs des articulations des deux jambes au cours d’un cycle de marche est restée
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identique, mais il aurait été intéressant d’observer les différences de travail négatif au membre
appareillé, en particulier durant la transition d'un pas a 'autre.
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Fligure 42 : Puissance a la cheville et coiit métabolique lors de restriction articulaire. Adapté de McCain et al., 2021

Huang et al., 2015 ont de plus observé une corrélation négative entre le colit métabolique et
le travail de propulsion au membre arriere, comme présentée Figure 43. Ceci est cohérent avec le fait
qu’une réduction du travail de propulsion augmente le travail de collision, ce qui augmente la quantité
de travail mécanique total nécessaire durant la transition d’un pas a autre (Kuo, 2002; Kuo et al.,

2005), induisant ainsi une augmentation du cotit métabolique comme trouvé par Donelan et al., 2002b.
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Figure 43 : Corrélation entre le coiit métabolique et le travail de propulsion du membre arriére, (sans dimension :
normalisés par la longueur de membre inférieur des participants et par la gravité). Adapté de Huang et al., 2015.

Enfin, il a été démontré que chez des personnes non amputées, le fait de fournir une puissance
a la cheville supérieure a la cheville biologique via un exosquelette permettait de réduire la puissance
a la hanche et diminuait le cotit métabolique (Koller et al., 2015; Mooney and Herr, 2016). Ceci est
en accord avec les résultats de Kuo, 2002 qui prédisent que 'utilisation de la hanche durant la phase
de propulsion est quatre fois plus cotiteux d’un point de vu mécanique que 'utilisation de la cheville.
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Synthese : Marche des personnes non amputées

1) Le travail mécanique total durant la phase de transition d’un pas a I’autre (i.e. travail de propulsion
du membre arriére + travail de collision en valeur absolue du membre avant) est positivement corrélé
au colit métabolique de la marche. Il est donc important de le minimiser.

2) Les travaux de propulsion a la cheville et au membre arriére sont négativement corrélés au cotit
métabolique, car ils peuvent induire une augmentation du travail de collision et du travail mécanique
total, et/ou I'utilisation d’articulation moins efficace, comme la hanche, lors de la propulsion.

1.5.3. Personnes amputées transtibiales

En paralléle de la réduction du travail de propulsion au pied prothétique (Miiller et al., 2019)
et au membre appareillé (Adamcezyk and Kuo, 2015) chez les personnes amputées TT par rapport
aux personnes NA il a été observé une augmentation de la collision au membre controlatéral
(Adamezyk and Kuo, 2015; Houdijk et al., 2009), comme prédit par le modele du pendule inversé
(Kuo et al., 2005). Or, Houdijk et al., 2009 ont observé chez 11 NA et 11 TT une corrélation modérée
mais significative entre le travail négatif de collision et le colit métabolique lors d’une marche a vitesse
de confort (r = 0,56) et a vitesse rapide (r = 0,50). Malgré une augmentation du travail de collision
chez les personnes amputées TT, le travail total réalisé sur le cycle de marche n’était pas différent
entre les deux populations. Ainsi, 1'augmentation du travail de collision durant la transition du
membre appareillé vers le membre controlatéral, semble contribuer a l'augmentation du cofit
métabolique de la marche des amputés TT.

1.5.3.1. Variation de la puissance de propulsion par dispositif actif

Une maniére simple d’étudier l'effet de la puissance de propulsion a la cheville et/ou au
membre appareillé sur la dépense métabolique est d’apporter de 1’énergie extérieure au pied
prothétique, comme le font les protheses de pied motorisées. Ces dispositifs motorisés utilisent des
actionneurs pour fournir un travail net positif a la cheville, parfois supérieur a la norme biologique,
et peuvent potentiellement atténuer la demande métabolique accrue que les personnes amputées
subissent pendant la marche.

Prothese de pied motorisé commercialisé

Parmi ces dispositifs, seul le pied motorisé Empower d’Ottobock® est actuellement disponible
dans le commerce (Figure 44). Il s’agit de I’évolution du pied BiOM, anciennement iWalk, créé a
Porigine par Hugh Herr, Directeur du département de Biomécatronique au MIT Media Lab et amputé
transtibial bilatéral.
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Figure 44 : Pied motorisé Empower d’Ottobock®, anciennement pied BiOM, seul pied motorisé commercialisé. A

gauche, son inventaire Hugh Herr.

L'étude de 1'efficacité du BiOM dans le cadre d'essais cliniques a donné des résultats mitigés
quant & son impact positif sur la consommation métabolique de personnes amputées TT. Pour les
vitesses de marche supérieures & 0,75 m/s, Herr and Grabowski, 2012 ont constaté une réduction
significative du colit métabolique lors de la marche avec le BIOM par rapport a des pieds passifs

ESAR, comme le présente la Figure 45.
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Figure 45 : Effet de la marche avec une prothése motorisée (BiOM) par rapport a une prothése ESAR
conventionnelle. Travail de propulsion au membre appareillé (A) et travail de collision au membre controlatéral (B)
en fonction de la vitesse de marche. Coiit de transport métabolique en fonction de la vitesse (C) et vitesse préférée
(D). Adapté de Herr and Grabowski, 2012.

De méme, Russell Esposito et al., 2015 ont constaté une diminution de -16% de la
consommation en oxygene chez des personnes amputées TT tres actives utilisant le BIOM par rapport
aux pieds ESAR qui leur avaient été prescrits. L’augmentation du travail de propulsion au pied
prothétique avec le BiOM a entrainé une augmentation de +63% du travail de propulsion du membre
appareillé par rapport aux pieds ESAR, et de +28% par rapport au membre arriere des NA.

Enfin, Ingraham et al., 2018 ont testé 6 réglages de puissance du BiOM (de 0% a 100%
d’énergie délivrée) sur 10 participants amputés TT. Ils ont trouvé une corrélation négative (r=-0,55 ;
R?=0,30) entre la consommation métabolique (normalisée par la masse du participant, la gravité et
la vitesse de marche, pour donner le « Cost of Transport » (COT)) et le travail net (positif moins
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négatif) du BiOM (Figure 46). Toutefois, la relation entre le réglage de la puissance, le travail net du
pied motorisé et le colit en oxygene, a grandement varié d'un participant a 1'autre.
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Figure 46 : Corrélation entre la consommation en oxygene normalisée par la masse du participant, la
gravité et la vitesse de marche (= Cost of Transport (COT)), et le travail mécanique net du BiOM. Adapté de
Ingraham et al., 2018.

En revanche, Gardinier et al., 2018 n'ont pas constaté de différences significatives ni dans la
consommation en oxygene, ni dans le coiit en oxygene, ni dans la vitesse de marche de confort, entre
la marche avec le BIOM et la marche avec un ESAR, en moyenne chez 10 participants amputés TT.

Cependant, 3 participants sur 10 ont vu leur consommation en oxygene diminuer.

Prototype de pied prothétique motorisé non commercialisé

D’autres études ont été réalisées avec cette fois un pied motorisé non commercialisé, comme
celui de I'équipe Caputo, Collins et Quesada. Ils ont mené deux études, une en 2014 avec des 10
participants NA portant un simulateur d’amputation TT, et une seconde en 2016 avec 6 participants
amputés TT. Caputo and Collins, 2014 ont montré que I'augmentation du travail de propulsion au
pied motorisé permettait une augmentation similaire du travail de propulsion du membre appareillé,
menant & une diminution de la consommation métabolique pouvant aller jusqu’a 14%. A Dinverse,
Quesada et al., 2016 n’ont observé aucun effet du travail de propulsion du pied prothétique sur la
consommation métabolique des participants amputés TT. La consommation métabolique et 1'activité
musculaire ont largement varié entre les participants, mais aucun participant n'a eu une diminution
de la consommation métabolique grace a un travail de propulsion plus élevé.

Limites

Les résultats mitigés des études évaluant l'efficacité des prothéses motorisées sont
probablement liés a une variété de facteurs. Parmi eux nous pouvons compter les différentes
populations de participant. Dans 1'étude de Gardinier et al., 2018, les personnes ayant le niveau de
classification fonctionnelle le plus élevé (K4) ont tiré un avantage métabolique de 1'utilisation du
BiOM, contrairement & celles ayant une classification fonctionnelle moins élevée (K3) (note : le niveau
d’activité des personnes amputées est évalué par la Medicare Functional Classification Level, ou K-
Level, ou KO correspond a une incapacité a marcher et K4 correspond au maximum des fonctionnalités

(Borrenpohl et al., 2016)). En conséquence, les études qui ont démontré les réductions les plus
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importantes du cotit métabolique sont celles qui ont testé des militaires en service actif ayant un
niveau fonctionnel élevé (Ferris et al., 2012; Russell Esposito et al., 2015).

Un autre facteur important dans 1'évaluation de l'impact du BiOM sur la réduction de la
dépense métabolique est la maniere dont l'appareil est réglé (i.e. la quantité d’énergie apportée) :
Russell Esposito et al., 2015 ont suggéré qu'un réglage quasi optimal du BiOM, a savoir 'instant ou
la puissance est délivrée ainsi que son amplitude, est nécessaire pour avoir un impact positif sur le
cott métabolique d'un individu. Gardinier et al., 2018 ont par exemple fait attention a réaliser les
réglages du BiOM dans un environnement écologique, a savoir dans un cadre clinique neutre, par des
prothésistes indépendants, certifiés par le fabricant, et conformément aux recommandations du
dispositif. Dans ces conditions, aucune amélioration de la dépense métabolique n’a été trouvée.

1.5.3.2. Variation de la puissance de propulsion par dispositifs passifs

Pour étudier I'impact de la variation de puissance de propulsion au pied prothétique sur la
dépense métabolique de I'utilisateur, tout en évitant les contraintes de réglages pouvant influencer le
résultat, il est possible d’'utiliser une méthode passive : la variation de raideur du pied prothétique.

Raideur et Roll-Over-Shape

Les pieds prothétiques ESAR sont congus pour emmagasiner de l’énergie sous forme de
déformation durant toute la phase d’appui, puis de la restituer en fin de fin d’appui (travail de
propulsion). Pour un méme effort appliqué au pied, un pied souple se déformera plus (i.e. restituera
plus d’énergie) qu'un pied rigide. Toutefois, durant la marche, la raideur du pied peut influencer le
déroulé du pas et 'effort appliqué au pied, donc un pied plus souple ne permettra pas nécessairement

une augmentation de la puissance emmagasinée et restituée.

Il convient de s’intéresser plus en détail a la fagon dont le pas se déroule sur le sol au cours
de Pappui pour vraiment comprendre ce qu'implique un changement de raideur de pied. Hansen et
al., 2000 ont observé que chez les individus non amputés, le centre des pressions (CoP) trace un arc
de cercle dans le repeére tibia durant l'appui unipodal, forme désignée sous le nom de Roll Over Shape
(ROS), comme illustré dans la Figure 47. C’est cette forme en arc de cercle qui permet le déroulé du
pas.
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Figure 47 : A gauche : évolution du centre des pressions (CoP) exercées par le pied sur le sol et évolution du

segment tibial dans le repére global. A droite : évolution du CoP dans le repére du segment tibial. Le modéle de Roll
Over Shape (ROS) est superposé (adapté de Hansen et al., 2004).

Les travaux de Hansen et al. ont également révélé que le ROS reste constant quels que soient
la vitesse de marche, le type de chaussures et les pentes, et est également valide avec des pieds
prothétiques (Hansen et al., 2000; Hansen and Childress, 2004; Hansen and Wang, 2010).

Ce parametre peut étre modélisé par un segment d'arc de cercle, défini par sa longueur, son
rayon et la position de son centre de rotation. Diminuer la raideur entraine une diminution du rayon
du ROS. Un pied souple aura un rayon de ROS faible et inversement. L'alignement de la prothese
influence également 1'orientation du ROS (Hansen et al., 2000). Ainsi, deux protheses ayant des ROS
différents a un alignement de 0° peuvent obtenir des ROS similaires apres un ajustement de
l'alignement, comme illustré dans la Figure 48.
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Figure 48 : Effet de I'alignement de la prothése sur I'orientation du ROS (adapté de Hansen et al., 2000)

En outre, le ROS impacte non seulement la fluidité de la marche, via le déroulé du pas, mais
aussi la consommation métabolique (Adamczyk et al., 2006; Adamczyk and Kuo, 2013) et la stabilité
des utilisateurs (Curtze et al., 2009). Afin d’étudier I'effet du ROS seul sans variation de raideur du
pied, Adamczyk and Kuo, 2013 ont utilisé une botte rigide permettant de restreindre le mouvement
de la cheville et contrdler le rayon du ROS, comme présenté a la Figure 49. Ils ont trouvé que le cofit
métabolique admet un minimum pour une longueur de pied de 0,285 m (Adamczyk and Kuo, 2013)
et un rayon d’arc du pied correspondant & 30% de la longueur du membre inférieur (Adamezyk et al.,
2006).
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Figure 49 : Coiit métabolique en fonction de la longueur du pied et du rayon de I'arc du pied (rayon du ROS en
pourcentage de la longueur du membre inférieur). En haut, Iorthése utilisée pour restreindre le mouvement de la
cheville et controler le rayon du ROS. Adapté de Adamezyk et al., 2006 et Adameczyk and Kuo, 2013.

En utilisant un protocole similaire, a savoir en bloquant le mouvement de la cheville par une
orthése mais en gardant un déroulé de pas proche de celui d'une personne non amputée (via une
surface inférieure incurvée), Vanderpool et al.; 2008 ont montré une différence de seulement -0,4% de
la consommation en oxygene chez des participants NA par rapport a la marche sans orthese, une fois
le poids de 'orthése compensé par I'ajout de poids au pied sain. Ceci montre I'importance du ROS,
au méme titre que la puissance a la cheville.

En conclusion, I’énergie restituée par un pied prothétique est liée a sa déformation donc a sa
raideur, elle-méme liée au ROS. Comparer l'effet sur la consommation en oxygene d’une variation
d’énergie restituée via la variation de raideurs entre deux pieds prothétiques inclut leffet de la
variation du ROS sur cette consommation. Une fois ceci clarifié, intéressons-nous a l'effet de la
variation de la raideur de pieds prothétiques sur la consommation en oxygene des personnes amputées
TT.

Effet de la variation de la raideur de pieds prothétiques sur la consommation en oxygene

Major et al., 2014 ont fait varier la raideur de l'avant-pied et de Iarriére-pied
indépendamment, & I'aide d’un prototype de pied passif nommé CFAM (Custom-built Foot-Ankle
Mechanism). Ils ont trouvé qu’une réduction de la raideur du pied prothétique permettait une
réduction de la consommation métabolique chez 5 personnes amputées TT, allant jusqu’a 12% entre
la condition la plus rigide et celle la plus souple.

Cependant Hedrick et al., 2019 ont trouvé des résultats différents. Un prototype de pied passif
(HuMoTech, Pittsburgh, PA) a été utilisé pour faire varier la résistance a la dorsiflexion du pied (i.e.
la rigidité) lors de la marche chez 14 participants non amputés portant un simulateur d’amputation
transtibiale. Ils ont montré que l'augmentation de la raideur du pied prothétique entraine une
diminution du travail de propulsion au pied prothétique (Figure 50 & gauche), concordant avec les
résultats de Fey et al., 2011. Une diminution de ~18% (0,036 J/kg) du travail de propulsion au pied
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prothétique a été associée a une faible diminution de la consommation métabolique de 3,2% (0,11
W/kg) (Figure 50 a droite).
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Figure 50 : Travail de propulsion au pied prothétique et consommation métabolique en fonction de la raideur du
pied prothétique. Adapté de Hedrick et al., 2019.

Segal et al., 2012 ont trouvé des résultats qui vont dans le méme sens. Ils ont demandé a 7
participants amputés TT de marcher avec un prototype de pied prothétique passif, le CESR
(Controlled Energy Storage and Return), qui stocke de 1'énergie dans un ressort de compression au
moment de 'appui talon, bloque 1'énergie du ressort a 1'aide d'un embrayage, puis restitue 1'énergie
pendant la phase de propulsion, en plus grande quantité que les ESAR conventionnels. Malgré une
augmentation du travail de propulsion de 80% au pied prothétique et de 66% au membre appareillé
par rapport au pied ESAR, le pied CESR n’a pas permis de changement de consommation
métabolique.

L’utilisation du méme prototype de pied (le CESR) a permis a Zelik et al., 2011 de tester 3
raideurs différentes sur 5 participants amputés TT. Entre la rigidité la plus faible et la rigidité la plus
élevée, ils ont observé une augmentation d'environ 32% de travail de propulsion au pied prothétique
(Figure 51) induisant une augmentation du travail de propulsion au membre appareillé de 19%.
Pourtant, aucune différence significative n’a été trouvée en termes de consommation métabolique. A
Iinverse, c’est avec une raideur intermédiaire que la consommation métabolique est la plus faible.
Cela montre que la relation raideur / puissance / consommation métabolique n’est pas linéaire.

Pied prothétique Membre appareillé
4 T 10
= - iq{];lplefd- i — mm Souple 6 - SO\I]?le’ B
-, L] n. ?rme iaire o, mm Intermédiaire o0 5! - In.te.,une(halre
= mm Rigide W = = Rigide o i) * mm Rigide
RS * S S =
2 2 By
= = 0f g T3¢
=} = 8 ;g
i 5}
= = 22
= = 0 O %
g g g
g = | I
& &
0 L 0 L

Figure 51: Effet de la variation de raideur d’un pied prothétique. Travail de propulsion au pied prothétique et au
membre appareillé, ainsi que la consommation métabolique chez des participants amputés TT. Adapté de Zelik et
al., 2011.
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La diminution de la rigidité du pied peut augmenter 1'amplitude de mouvement de la protheése,
le stockage et la restitution d'énergie, mais son effet positif sur la consommation en oxygene peut étre
limitée car une activité musculaire supplémentaire est nécessaire pour assurer le soutien du corps qui
peut étre moins stable dans le cas d’un pied trop souple pour l'utilisateur (Fey et al., 2011). Un
optimal de raideur est donc a trouver pour chacun.

Les conclusions mitigées concernant 1’effet d’'un changement de raideur du pied prothétique
sur la consommation en oxygene des personnes amputées TT traduit la complexité d’un compromis
entre restitution d’énergie et déroulé du pas. Cette méthode ne permet cependant pas d’isoler 'effet
d’une variation de puissance au pied prothétique.

1.5.3.3. Synthéses : personnes amputées TT

1) Méthodes : Pour évaluer leffet de la puissance durant la phase de propulsion, les auteurs ont choisi
soit d’augmenter la puissance de propulsion grace a des dispositifs motorisés, mais ’effet observé est
tres sensible au contrdle de ’apport de puissance ; soit de faire varier la raideur de pieds prothétiques
passifs, mais cela induit un changement du déroulé du pas, ce qui ne permet pas d’isoler 'effet d’un
changement de puissance. Ces deux méthodes sont tres différentes : dans le cas d’un pied motorisé,
I’énergie est fournie par un moteur externe au corps ; dans le cas de la prothese passive, I’énergie
restituée provient de la déformation résultant des efforts appliqués par 'utilisateur.

3) Prothéses motorisées : leffet sur la consommation en oxygene d’une augmentation de travail de

propulsion au pied prothétique semble non concluant pour le moment. Des résultats parfois
contradictoires ont été présentés dans la littérature, montrant la difficulté et 'importance d’avoir un
réglage de la protheése (temporel et en amplitude) optimal adapté a chaque utilisateur. Il semble
cependant possible pour des personnes amputées T'T actifs de réduire leur consommation énergétique
grace a une augmentation de travail de propulsion au pied prothétique.

4) Un changement de raideur du pied prothétique induit une modification du déroulé du pas. Ce
dernier est caractérisé par la trajectoire du centre de pression dans un repere lié au tibia qui forme
un arc de cercle. Cette forme est désignée sous le nom de Roll-Over-Shape (ROS). La raideur et le
ROS d’'un pied sont dépendants I'un de 'autre.

5) Protheses passives et changement de raideur : 1a aussi les résultats semblent partagés. Une

diminution de la raideur du pied peut permettre une augmentation de la puissance de propulsion au
pied et au membre appareillé. Toutefois, son impact sur la consommation métabolique est variable.
Un pied trop souple entrainera une instabilité qui se traduira par une augmentation de l'activité
musculaire, et donc une augmentation de la consommation métabolique.

1.5.4. Personnes amputées transfémorales

Tout comme ’étude de la propulsion chez les personnes amputées transfémorales, I’étude du
lien entre la propulsion et la consommation métabolique de cette population est aussi quasiment
inexistante dans la littérature. La diminution des résultats fonctionnels (Davies and Datta, 2003; Jo
et al., 2021), Paugmentation des douleurs lors de la marche (Robbins et al., 2009; Smith et al., 1999)
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et la surconsommation en oxygene de cette population (Ettema et al., 2021; van Schaik et al., 2019)
par rapport aux personnes amputées TT expliquent en partie le peu d’études existantes. En
particulier, ’étude de la consommation en oxygene de la marche nécessite de marcher sur un tapis
roulant entre 4 et 6 minutes en moyenne, ce qui peut étre difficile a réaliser pour des personnes
amputées TF, d’autant plus s’il y a plusieurs conditions a réaliser et que ces conditions impliquent
une marche rapide ou une marche moins économe (par exemple marcher en pente, changer de
prothéses ou imposer une stratégie de marche spécifique).

De rares auteurs ont quantifié le travail mécanique et la consommation en oxygene lors de la
marche de personnes amputées TF mais sans s’intéresser en particulier & la phase de transition d’un
pas a lautre. Gitter et al., 1995 se sont intéressés a la variation d’énergie due au mouvement du tronc
ainsi qu’a la somme des travaux articulaires des membres inférieurs (cheville, genou et hanche du
membre controlatéral plus la hanche résiduelle). Malgré une augmentation de 27% du cotit
métabolique chez les personnes amputées TF par rapport aux personnes NA, aucune différence
d’énergie n’a été trouvée au tronc et la somme des travaux articulaires était inférieure chez les
personnes amputées TF. L’augmentation du cout métabolique semblerait venir non pas d’une
augmentation du travail mécanique mais peut étre d’une diminution d’efficacité énergétique dans la
production du travail mécanique. Detrembleur et al., 2005 ont quant & eux montré que le cofit
métabolique des personnes amputées TT et TF dépendait de l'efficacité du transfert d’énergie entre
I'énergie cinétique et 1'énergie potentielle pendant la phase d'appui unipodal, agissant comme un
pendule inversé. Il n’y a pas de perte d’efficacité pendant la phase d’appui unipodal chez les personnes
amputées TF grace au verrouillage en extension du genou prothétique, bien que la trajectoire du
BCoM soit altérée. Toutefois 'efficacité du pendule inversé est positivement corrélée a la vitesse de
marche.

Ces deux études, bien qu’intéressantes, n’apporte pas de connaissance supplémentaire quant
a leffet du travail de propulsion.

1.5.4.1. Variation de la puissance de propulsion par dispositif actif

Aucune étude n’a évalué l'effet d'une prothese de pied motorisée sur la consommation
métabolique dun participant TF. Toutefois, des prothéses genou-cheville motorisée ont été
développées et évaluées en ce sens. En particulier, deux études ont comparé la marche de personnes
amputées TF avec un genou a microprocesseur conventionnel (MPK) par rapport a la marche avec
une protheése genou-cheville motorisée, le Vanderbilt (3¢ génération), développée par la Vanderbilt
University (Jayaraman et al., 2018; Knight et al., 2023). Les quantités de travail mécanique ne sont
pas données dans ces études donc il n’est pas possible de connaitre I'augmentation des travaux de
propulsion au pied et au membre appareillé. Parmi les 8 vitesses de marche testées dans 1’étude de
Jayaraman et al.,; 2018, seul un participant sur deux a vu une légere diminution de sa consommation
métabolique. Knight et al., 2023 ont quant a eux fait marcher 3 militaire amputés TF a 6 vitesses
différence. Le cotit métabolique de la marche avec la prothese genou-cheville motorisée était inférieur
de -4,0 % £ 5,2 % a des vitesses lentes (de 0,6 m/s & 1,2 m/s), mais supérieur de +7,0 % + 5,1 % a
des vitesses de marche plus rapides (de 1,4 m/s & 1,6 m/s), comme illustré Figure 52. Ces résultats
non concluants traduisent surement 'effet du poids de la prothese motorisée, qui est de 5 kg par
rapport a des prothéses MPK plus ESAR a ~2,5 kg. Or, 'augmentation du poids sur les parties
distales des membres a été montré comme augmentant la consommation en oxygene (Browning et al.,
2007; Tkeda et al., 2022).
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Figure 52 : Prothése genou-cheville motorisé « Vanderbilt » de 3™ géncration, développée par la Vanderbilt
University. A droite, coiit métabolique de 3 militaires amputés TF en fonction de la vitesse de marche, lors de
lutilisation de la prothése genou-cheville motorisé (PKA) et d’un genou a microprocesseur conventionnel (MPK)
avec un pied ESAR. Adapté de Knight et al., 2023.

1.5.4.2. Variation de la puissance de propulsion par dispositifs passifs

A notre connaissance, seulement trois articles traitent en partie du lien entre la puissance de
propulsion au pied prothétique et la consommation en oxygeéne chez les personnes amputées TF.
Macfarlane et al., 1997, Graham et al., 2008 et Mengelkoch et al., 2016 ont tous trois étudié la
différence de consommation en oxygene des personnes amputées TF (5, 6 et 3 participants
respectivement) lors du port d’un pied SACH et d'un pied ESAR. Pour rappel, un pied SACH est un
pied en bois avec un talon permettant la dissipation de I’énergie due au choc lors de I'appui talon et
un avant du pied souple permettant le déroulé du pas sans forcer. Ils ne restituent quasiment pas
d’énergie et sont généralement prescrits pour les personnes dgées ou ceux avec un style de vie peu
actif. A I'inverse un pied ESAR est congu pour emmagasiner de ’énergie de déformation et la restituer
durant la phase de propulsion. Ils sont prescrits pour les personnes actives. Probsting et al., 2022 a
par exemple mesuré un pic de puissance multiplié par deux entre la marche de personnes amputées
TF avec un ESAR par rapport a la marche avec un SACH.

Macfarlane et al.,; 1997 ont demandé aux 5 participants TF de marcher a 5 vitesses comprises
entre 0,67 m/s et 1,57 m/s. Ils ont trouvé une consommation en oxygene et un coiit en oxygene moyen
sur 'ensemble des vitesses significativement supérieurs lors de la marche avec le pied SACH par
rapport a la marche avec le pied ESAR. On observe toutefois Figure 53 des valeurs identiques pour
les deux pieds & 80,5 m/min (1,34 m/s).

Lucas SEDRAN 75



Chapitre 1. Ftat de l'art : Locomotion des personnes amputées appareillées et quantification de la

consommation énergétique

8

0.34 5

[
£
2

0.32 4

N

"= 0.30

0.26 -
TFA (SAGH)

TFA(FF)

14

-
~
[l

o & & o o
5 8 8 ¥ 8
L 1 . L 1

3
1
Coiit en oxygene [ml/kg/m

Consommation en oxygéne [ml/kg/min]
-
1
a
o
=
[
1

a

L 1
40 50 60 70 60 80 100 M} 40 S0 6 o 80 %0 100

8

Vitesse de marche [m/min] Vitesse de marche [m/min]

Figure 53 : Consommation et coiit en oxygéne de la marche avec un pied SACH (CF) et un pied ESAR (FF) chez
les personnes amputées transtémorales (TFA), en fonction de la vitesse de marche. Les données des personnes
amputées transtibiaux (TTA) et non amputées (NS) proviennent d’études extérieures. Adapté de Mactariane et al.,
1997.

Graham et al., 2008 a réalisé un protocole similaire aupres de 6 participants amputés TF pour
8 vitesses comprises entre 0,83 m/s et 1,81 m/s. Une différence significative en termes de
consommation en oxygene n’a été trouvée que pour 2 vitesses sur les 8 testées (0,83 m/s et 1,1 m/s).
Toutefois, une consommation en oxygéne moyenne sur l’ensemble des vitesses a été trouvée
significativement supérieure lors de la marche avec le pied SACH par rapport au pied ESAR. A
Iinverse, Mengelkoch et al.; 2016 n’ont trouvé aucune différence de consommation en oxygene chez 2
participants amputés TF lors de I'utilisation d’un pied SACH par rapport a un pied ESAR, pour les
5 vitesses de marches testée (de 0,67 m/s a 1,57 m/s).

Interprétation et limites

Ces trois études, a elles seules, ne permettent pas de conclure quant au lien entre la puissance
au pied prothétique et la dépense métabolique chez les personnes amputées TF. Premierement, le
nombre d’études et le nombre de participants par étude sont trop faibles pour généraliser les résultats.

Deuxiémement, bien qu’il soit connu que les pieds ESAR emmagasinent et restituent plus
d’énergie que les pieds SACH (Miiller et al., 2019; Probsting et al., 2022), le travail de propulsion au
pied n’est pas quantifié dans ces études. De plus, puisque le travail de propulsion au membre appareillé
semble rester constant (Pinhey et al., 2022) malgré 'augmentation du travail de propulsion au pied
prothétique, il serait particulierement intéressant de regarder ces trois parametres (propulsion au pied
prothétique, propulsion au membre appareillé, consommation métabolique) dans la méme étude.

Troisiemement, ces études n’isolent pas l'effet de la propulsion en elle-méme mais comparent
plutot deux types de pied prothétiques distincts, dont la variation de puissance restituée par le pied
est une conséquence d’un changement de rigidité du pied. Or, comme nous ’avons vu précédemment
un changement de rigidité induit forcément un changement de déroulé du pas et donc une modification
de la marche dans son ensemble. Les différences observées en termes de consommation en oxygene
proviennent certainement d’une différence de puissance de propulsion, mais sont aussi induites par le
changement du déroulé du pas.
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1.5.4.3. Synthéses : personnes amputées TF

1) A notre connaissance, seulement trois études ont étudié 'influence du travail de propulsion au pied
prothétique sur la consommation métabolique chez les personnes amputées TF. Deux autres études
ont évalué l'effet de 'utilisation d’une prothese genou-cheville active sur la consommation métabolique
mais la quantité d’énergie ajoutée n’est pas précisée.

2) Prothéses motorisées : L'effet positif de la motorisation des articulations semble mitigé. Les études
ne comportaient que 2 et 3 participants, limitant les conclusions qu’on peut en tirer. La marche avec
une prothése genou-cheville motorisée semble permettre a certains participants actifs de diminuer le
colit métabolique, mais seulement a vitesses faibles et moyennes (< 1,2 m/s), une augmentation est
observée a vitesse élevée (> 1,4 m/s).

2) Protheses passives et changement de raideur : trois études ont comparé la marche avec un pied
SACH et avec un pied ESAR a différentes vitesses de marche. Une augmentation du travail de
propulsion avec le pied ESAR a précédemment été rapportée par la littérature. En moyenne, la marche
avec un pied ESAR a permis de diminuer la consommation en oxygeéne dans deux études sur trois

3) Actuellement, pratiquement aucune donnée et analyse concernant 'effet du travail de propulsion
(qu’il soit au pied prothétique ou au membre appareillé) sur la consommation métabolique des
personnes amputées TF, n’existe. Notre compréhension du sujet est extrémement limitée alors que
cela pourrait aider cette population qui est pourtant la principale concernée par une surconsommation
en oxygene lors de la marche.

4) Des études complémentaires sont absolument nécessaires pour améliorer notre compréhension du
sujet. Il faudrait en particulier comparer le travail de propulsion au pied prothétique et au membre
appareillé, ainsi que leur impact sur la consommation métabolique des participants TF.

1.5.5. Synthése : Lien entre puissance mécanique et consommation en
oxygene

Une synthese des thématiques étudiées par la littérature pour chaque population est présentée
Tableau 3.

Comme nous venons de le voir, la transition d'un pas a l'autre est un déterminant majeur du
colit énergétique de la marche (Donelan et al., 2002b; Kuo et al., 2005). En particulier, le travail de
propulsion a la cheville et au membre arriére ainsi que le travail de collision du membre avant ont
été montrés comme corrélés a la consommation métabolique chez les personnes non amputées (NA)
(Donelan et al., 2002b; Houdijk et al., 2009; Huang et al., 2015; Koller et al., 2015; McCain et al.,
2021; Mooney and Herr, 2016).

Chez les personnes amputées transtibiales (TT), le lien entre puissance au pied prothétique
et consommation en oxygene est un peu moins clair. Certains auteurs ont trouvé que 'augmentation
du travail de propulsion au pied prothétique a permis une diminution du cotit métabolique (Caputo
and Collins, 2014; Herr and Grabowski, 2012; Ingraham et al., 2018; Russell Esposito et al., 2015)
quand d'autres ne parviennent pas a établir de lien concluant entre ces deux grandeurs (Gardinier et
al., 2018; Quesada et al., 2016; Segal et al., 2012; Zelik et al., 2011). Pour faire varier le travail de
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propulsion au pied prothétique, deux solutions sont possibles : utiliser une prothese motorisée ou
changer la raideur d’'un pied passif. L’effet d’'une augmentation du travail de propulsion au pied via
une prothése motorisée peut cependant étre influencé par le réglage électronique de la prothese (quand
générer de 'énergie et en quelle quantité) (Gardinier et al., 2018; Russell Esposito et al., 2015). Le
changement de raideur d’un pied prothétique passif entraine quant a lui un changement du déroulé
du pas (Hansen et al., 2000), qui affecte lui aussi la consommation en oxygene (Adamczyk and Kuo,
2013). Les méthodes utilisées pour évaluer la relation entre le travail de propulsion au pied prothétique
et la consommation en oxygene ont donc des limites qui peuvent en partie expliquer les résultats
mitigés observés.

Enfin, il n’existe pas dans la littérature d’étude ayant quantifié de maniére simultanée le
travail mécanique durant la phase de propulsion et la consommation métabolique chez les personnes
amputées transfémorales (TF) (Tableau 3). Le lien qui pourrait étre fait entre ces deux grandeurs ne
peut résulter que d’'un croisement de résultats d’études différentes. A notre connaissance, aucune
étude de consommation métabolique n’a été réalisée avec un pied prothétique motorisé. L utilisation
d’une prothése genou-cheville n’a pas montré de bénéfice flagrant (Jayaraman et al., 2018; Knight et
al., 2023), probablement en partie dii a V'effet négatif de 1'ajout de masse et d’inertie (Tkeda et al.,
2022). L’utilisation d’un pied ESAR, con¢u pour emmagasiner et restituer plus d’énergie (Probsting
et al., 2022), a permis de réduire significativement la consommation en oxygeéne de participants
amputés TF par rapport au pied SACH dans seulement deux études sur trois (Graham et al., 2008;
Macfarlane et al., 1997; Mengelkoch et al., 2016). Ces études ne sont toutefois qu'une comparaison
indirecte de l'effet du travail de propulsion au pied prothétique sur la consommation en oxygene
puisque le travail de propulsion au pied n’a pas été quantifié directement au sein de ces études et que
les différences de propulsion entre ces deux types de pied proviennent d’une différence de raideur.

Le manque d’études et de participants par étude ne permettent pas encore de comprendre
Ieffet du travail de propulsion au pied prothétique sur la consommation métabolique des personnes
amputées TF. De futurs études sont donc nécessaires pour améliorer notre compréhension du sujet.
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Tableau 3 : Tableau de synthése des thématiques étudiées en fonction de la population : personnes non amputées (NA, personnes amputées transtibiales (TT) et personnes amputées
transtémorales (TF).

p p Effet de ...
Etude des Etude sur la : .. dur la
Auteur(s) et date de . . . Pied . SACH .
publication Population pa’ram‘etres con’somm?,tlon prothétique Rald'eur vs ROS con’somm.atlon
mécaniques métabolique L du pied métabolique
motorisé ESAR
Zelik and Kuo, 2010 NA X
Bonnet et al., 2014 NA X
Miller et al., 201¢ NA X
Bonnet et al., 202 NA X
Donelan et al., 2001 NA X X
Donelan et al., 2002b NA X X
Huang et al., 2015 NA X X
McCain et al., 20 NA X X
Koller et al., 2015 NA X X X
Mooney and Herr, 2016 NA X X X? Oui
Adamczyk and Kuo, 2015 TT X
Miiller et al., 2019 TT X
Houdijk et al., 200! TT X X
Herr and Grabowski, 2012 TT X X XPb Oui
Caputo and Collins, 2014 TT (simulateur) X X Xe Oui
Russell Esposito et al., 2015 TT X X X Oui
Quesada et al., 2016 TT X X X© Non
Ingraham et al., 2018 TT X X XPb Oui
Gardinier et al., 2018 TT X X XPb Non
Fey et al., 2011 TT X X
Zelik et al., 2011 TT et TT (simulateur) X X X ~
Segal et al., 2012 TT X X X Non
Major et al., 2014 TT X X X Oui
Hedrick et al., 2019 TT (simulateur) X X X ~
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Adameczyk et al., 2006 TT (simulateur) X X Oui
Adamczyk and Kuo, 2013 TT (simulateur) X X Oui
Seroussi et al., 1996 TF X
Bonnet et al., 2014 TF X
Bonnet et al., 2021 TF X
Pinhey et al., 2022 TF X
Probsting et al., 2022 TF X
Jayaraman et al., 2018 TF X Non
Knight et al., 2023 TF X Oui
Macfarlane et al., 1997 TF X X Oui
Graham et al., 2008 TF X X Oui
Mengelkoch et al., 2016 TF X X Non

NA : non amputé ; TT : amputé transtibial ; TF : amputé transfémoral

*: Exosquelette de cheville ; P : Prothése motorisée commercialisée (Empower, anciennement BiOM, d’Ottobock®) ; ¢: Prototype

~ : Résultats partagés
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1.6. Conclusion du Chapitre 1

1.6.1. Syntheése de I’état de ’art

Ce premier chapitre portait sur la compréhension du lien entre le travail mécanique et la
consommation énergétique lors de la marche avec une prothése chez les personnes amputées d’un
membre inférieur. Cette population est une population particulierement hétérogene, en partie a cause
du niveau d’amputation, de la cause d’amputation, de la capacité physique et aérobie et/ou de
comorbidités. Nous avons toutefois essayé de comprendre les défis auxquels fait face cette population,
que nous avons principalement regroupés en deux groupes : les personnes amputées transtibiales (TT)
et les personnes amputées transfémorales (TF).

Les personnes amputées ont en moyenne des capacités physiques et aérobies réduites en raison
de comorbidités telles que le diabéte et 1'obésité, et/ou de la diminution de masse musculaire liée a
Pamputation. De plus, & vitesse équivalente, ils font face & un cofit en oxygeéne accru d’environ 25%
pour les personnes amputées TT et 50% pour les personnes TF, par rapport aux personnes non
amputées (NA). Les personnes amputées choisissent alors de diminuer leur vitesse de marche pour
maintenir une consommation en oxygene du méme ordre de grandeur que celle des personnes NA.

La modélisation de la marche humaine par une succession de pendules inversés suggere que
la phase de transition d'un pas a l'autre est le déterminant majeur de la consommation métabolique
lors de la marche des personnes NA. Il semble donc essentiel de I’étudier. Durant cette transition, la
vitesse du centre de masse (BCoM : Body Center of Mass) doit étre redirigée pour passer d'un pas a
Pautre. Pour ce faire, un travail négatif est réalisé en début de phase d’appui lors de la collision du
membre avant avec le sol (0-15% du cycle de marche), mais ceci tend a décélérer le BCoM. Aussi, un
travail positif doit étre fourni pour le compenser. Chez les NA, ce travail positif provient du travail
de propulsion réalisé par le membre arriere en fin de phase d'appui, dont les principaux contributeurs
sont la cheville, qui génére un travail articulaire net positif par cycle de marche, et dans une moindre
mesure, la hanche.

Chez les personnes NA, le travail de propulsion a la cheville permet d’accélérer le membre
arriere et ainsi accélérer le BCoM, participant alors a la variation de son énergie : c’est pourquoi il
est important d’évaluer le lien entre le travail de propulsion a la cheville et celui au membre arriere
en méme temps. Chez les personnes amputées TT, les travaux de propulsion au pied prothétique et
au membre appareillé semblent évoluer ensemble de la méme maniere que chez les personnes NA,
bien qu’ils soient tous deux inférieurs a ceux des NA. Ce manque de travail de propulsion au coté
appareillé des personnes amputées TT, compensé par le coté controlatéral, a été supposé comme étant
a lorigine d’une partie de leur augmentation de consommation en oxygeéne. Pourtant, le lien entre
puissance au pied prothétique et consommation en oxygéne n’est pas encore clair chez cette
population. Certains auteurs ont trouvé que l'augmentation du travail de propulsion au pied
prothétique a permis une diminution du colit métabolique (Caputo and Collins, 2014; Herr and
Grabowski, 2012; Ingraham et al., 2018; Russell Esposito et al., 2015), quand d'autres ne parviennent
pas a établir de lien concluant entre ces deux grandeurs (Gardinier et al., 2018; Quesada et al., 2016;
Segal et al., 2012; Zelik et al., 2011). Ces résultats non concluants peuvent étre dus a des protocoles
qui ne permettent pas d’isoler l'effet de la propulsion seul sur la consommation métabolique. De
futures études doivent étre menées de maniere rigoureuse afin d’approfondir notre compréhension sur
le sujet.
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Le lien entre le travail mécanique et la consommation énergétique lors de la marche des
personnes amputées TF a été, quant a elle, tres peu étudiée. Bien que le croisement d’études suggerent
que la puissance de propulsion au pied prothétique des personnes amputées TF soit comparable a
celle des personnes amputées TT (Miiller et al., 2019; Probsting et al., 2022), le manque de
documentation sur ce sujet ne permet pas de confirmer cette observation avec certitude. Ce postulat
semble vraisemblable, étant donné que ces deux populations utilisent les mémes pieds prothétiques,
mais I’énergie restituée dépend aussi de I'effort appliqué sur le pied, qui pourrait différer en fonction
du niveau d’amputation.

Par ailleurs, le travail de propulsion au membre appareillé des personnes amputées TF semble
inférieur a celui des personnes amputées TT et des personnes NA (Bonnet et al., 2014; Houdijk et al.,
2009; Pinhey et al., 2022). Contrairement aux NA et aux TT, chez les TF, ce travail de propulsion
au membre appareillé demeure quasi constant, indépendamment de la vitesse de marche (Pinhey et
al., 2022), ce qui va a lencontre de la fonction principale de propulsion a la cheville (ou au pied
prothétique) visant a accélérer le BCoM par 'accélération du membre inférieur (Zelik and Adamezyk,
2016). Le controle volontaire de la hanche résiduelle pour initier la flexion du genou prothétique
durant la phase de propulsion (Koehler-McNicholas et al., 2016; Radcliffe, 1977) pourrait étre la
source d’une diminution et/ou d'une limitation la génération de puissance au membre appareillé.

De plus, la compréhension du lien entre le travail de propulsion au pied prothétique et la
consommation métabolique des personnes amputées TF est pour 'instant limitée. L utilisation d’une
prothese genou-cheville motorisée n’a eu un effet favorable que dans le cas de militaires actifs, et
seulement & faible et moyenne vitesses (Jayaraman et al., 2018; Knight et al., 2023), probablement
en partie a cause de I'ajout de masse. Deux études sur trois ont montré que 'utilisation d’un pied
ESAR (qui restitue beaucoup d’énergie) réduisait la consommation métabolique par rapport a
l'utilisation d'un pied SACH (qui restitue peu d’énergie) chez des personnes amputées TF (Graham
et al., 2008; Macfarlane et al., 1997; Mengelkoch et al., 2016). Le nombre limité d’études et de
participants par étude ne permet pas de conclure concernant l'effet de la propulsion au pied
prothétique sur la dépense métabolique des personnes amputées TF.

De futures études doivent étre menée afin d’isoler 'effet du travail de propulsion au pied

prothétique sur le travail du membre appareillé et la dépense métabolique des personnes amputées
TF.

1.6.2. Objectifs de la these

Les travaux de cette thése, dans le cadre d’'une convention CIFRE entre la société Proteor®

et 'IBHGC, se portent sur 'amélioration du pied prothétique de la protheése genou-cheville Synsys,
en vue de diminuer la consommation énergétique des personnes amputées transfémorales. Cependant,
le lien entre la puissance des actions mécaniques au niveau du pied prothétique, son réle pendant la
marche et la consommation en oxygeéne des personnes amputées TF, est loin d’étre parfaitement
compris. Nous proposons de contribuer a cette compréhension en utilisant une approche mécanique
et en nous intéressant particulierement a la phase de transition du membre appareillé vers le membre

controlatéral.

S’il y a un réel manque de travail de propulsion au membre appareillé des personnes amputées
TF alors deux hypotheses sont a envisager :
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Hypothese 1 : Les personnes amputées TF ont significativement moins de travail de propulsion au
pied prothétique que les personnes amputées TT. Auquel cas, le travail de propulsion du membre
appareillé est lui aussi réduit.

Hypothese 2 : L’initiation de la flexion du genou prothétique par un contréle volontaire de la hanche
induit un travail de propulsion plus faible au membre appareillé, malgré un travail de propulsion
équivalent au pied prothétique entre les personnes amputées TT et celles amputées TF.

Le Chapitre 2 de cette theése contribuera a la compréhension du lien entre le travail au pied
prothétique, le travail au membre appareillé, et la consommation en oxygene chez les personnes
amputées TF. Une premiere étude s’intéressera a évaluer la différence de travail de propulsion au pied
prothétique et au membre appareillé entre les personnes amputées TT et celles amputées TF. Une
comparaison avec un groupe controle de personnes non amputées sera aussi réalisée. Une large cohorte
de 155 participants a permis de quantifier ces différences entre personnes NA, amputées TT et
amputées TF, en prenant en compte la vitesse de marche de chaque participant. Pour évaluer 1'effet
de la propulsion, une seconde étude comparera la puissance au membre appareillé et la consommation
en oxygene, lors de la présence ou de I’absence totale de puissance de propulsion au pied prothétique.
Six participants non amputés marcheront avec un simulateur d’amputation TF.

Le denier chapitre, quant a lui, se consacrera a 1'application des résultats du Chapitre 2 afin
d’améliorer la prothése Synsys. Nous proposons d’augmenter les capacités de restitution du pied du
Synsys de maniere passive. En effet puisque le systéme hydraulique du Synsys permet au genou
d’augmenter la mobilité de cheville, on peut exploiter cette synergie pour modifier les conditions
d'initiation de la flexion du genou et ainsi augmenter le travail de propulsion au membre appareillé.
Ce chapitre décrira la conception et I’évaluation d’un prototype de pied pour le Synsys. Une évaluation
mécanique du pied sera réalisée, ainsi qu'une analyse de la marche et une évaluation de la
consommation en oxygene lors du port de ce prototype.
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2.1. Introduction

Le chapitre précédent était destiné a introduire les notions de base liées a 'amputation d’un
membre inférieur et a ’état de 'art sur la quantification de 1’énergie métabolique consommée et du
travail mécanique pendant la marche. Malgré des progres significatifs au niveau des protheses et des
soins proposés, les personnes amputées font toujours face & une consommation en oxygene accrue lors
de la marche, qu’on estime de 1'ordre de 25% pour les personnes amputées transtibiales (TT) et 50%
pour les personnes transfémorales (TF) par rapport aux personnes non amputées (NA), a vitesse
équivalente. L’état de I’art a mis en évidence que la modélisation de la marche humaine comme un
pendule inversé suggere que la transition d'un pas a l'autre est un déterminant majeur du cofit
énergétique de la marche (Kuo et al., 2005). Or, aucune étude n’a quantifié de maniére simultanée le
travail mécanique et la consommation métabolique de personnes amputées TF.

L’objectif de ce Chapitre 2 est donc de contribuer a la compréhension du lien entre le travail
au pied prothétique, le travail au membre appareillé, et la consommation en oxygene chez les
personnes amputées TF.
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2.2. Travail personnel: Quantification du travail de
propulsion et de collision lors du passage d'un pas a
l'autre chez les personnes amputées marchant & une
vitesse de confort : effet du niveau d'amputation

Dans cette section, 1'étude intitulée « Quantification of push-off and collision work during
step-to-step transition in amputees walking at self-selected speed: Effect of amputation level », publiée
dans Journal of Biomechanics en janvier 2024 (Sedran et al., 2024) sera présentée.

2.2.1. Introduction

Bien que les protheses a stockage et restitution d'énergie (ESAR : Energy Storage and Return)
cherchent a reproduire la fonction du complexe pied-cheville, elles ne peuvent pas fournir de travail
mécanique net positif. En conséquence, le travail de propulsion au pied prothétique est réduit (Russell
Esposito et al., 2015; Seroussi et al., 1996), ce qui induit une marche asymétrique et une augmentation

de la charge sur le membre controlatéral (Morgenroth et al., 2011; Probsting et al., 2022).

Les chercheurs et les fabricants ont alors cherché a développer des protheses de pied passifs
(Fey et al., 2012; Heitzmann et al., 2018; Zelik et al., 2011) et actifs (Probsting et al., 2022; Russell
Esposito et al., 2015) de plus en plus efficaces, notamment en jouant sur la rigidité du pied
prothétique. Il a été constaté, en effet, que I’énergie stockée et restituée par le pied prothétique ainsi
que le travail de propulsion au membre appareillé augmentaient & mesure que la rigidité du pied
prothétique diminuait (Fey et al., 2011; Zelik et al., 2011).

Pour quantifier la puissance des actions mécaniques agissant sur le complexe pied-cheville,
nous avons vu que la de puissance des actions mécaniques distales au tibia (DSM : Distal Shank
Method) (Prince et al., 1994; Takahashi et al., 2012) considérant le complexe pied-cheville comme un
corps déformable, permettait de mieux estimer la puissance stockée durant la collision et celle restituée
durant la phase de propulsion (Farinelli et al., 2019; Heitzmann et al., 2018; Zelik and Honert, 2018).
Dans leur revue de la littérature concernant la puissance de propulsion chez les personnes NA et les
personnes amputées TT, Miiller et al. (2019) ont rapporté que 1) la puissance de propulsion a la
cheville était positivement corrélée avec la vitesse de marche chez les NA et les T'T utilisant des pieds
ESAR ou motorisés et 2) les pieds motorisés et certains ESAR récents avec des conceptions spécifiques
pouvaient délivrer autant de puissance que la cheville des NA. Cependant, certaines des études inclues
dans cette revue de littérature utilisent d’autres méthodes que la DSM, ce qui pourrait biaiser les
comparaisons et conduire & des conclusions incorrectes (Zelik and Honert, 2018). De plus, Miller n'a
rapporté aucune étude avec des personnes amputées TF. Comme la plupart des pieds prothétiques ne
sont pas spécifiques a un niveau d'amputation, il serait intéressant de comparer la puissance du pied
prothétique des personnes amputées TT et TF portant des pieds prothétiques similaires.

Outre la quantification de la puissance distale au tibia, d’autres auteurs ont proposé une

méthode appelée ILM (Individual Limb Method) (Donelan et al., 2002) s’appuyant sur une
modélisation de la marche comme une succession de pendule inversée. Cette méthode individualise la
puissance et le travail mécanique du membre appareillé que I'on peut étudier durant la transition d'un pas

a l'autre. On peut également démontrer que la somme des puissances des deux membres inférieurs
décrites dans I'ILM représente une approximation de la puissance interne au systeme composé du
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corps entier considéré comme un systéeme polyarticulé. Par cette méthode, il a été démontré que le
travail de propulsion effectué par le membre arriere augmente avec la vitesse chez les personnes NA
(Donelan et al., 2002a). En moyenne, environ 50 % de travail de propulsion en moins est effectué par
le membre appareillé chez les personnes amputées (Adamezyk and Kuo, 2015), avec une augmentation
du travail de propulsion avec la vitesse pour les T'T alors que ce travail reste constant pour les TF,
indépendamment de la vitesse (Bonnet et al., 2014; Pinhey et al., 2022). La diminution du travail de
propulsion effectué par le membre appareillé des TT conduit a une augmentation du travail de
collision du membre controlatéral (Adamczyk and Kuo, 2015; Herr and Grabowski, 2012), ce qui a
été montré comme étant corrélé a une augmentation du cofit métabolique (Houdijk et al., 2009).

Les différences rapportées dans la littérature concernant la puissance mécanique et le travail
effectué par le pied prothétique, d'une part, et par le membre prothétique, d'autre part, entre les
amputés et les non-amputés peuvent étre dues 1) au niveau d'amputation, 2) a des différences dans
les méthodes de calcul, 3) & un effet des différences de vitesse de marche entre les groupes et/ou 4)
un effet de taille des populations. En effet nous en avons parlé a plusieurs reprises, la population des
personnes amputées d’'un membre inférieur est une population tres hétérogéne en termes de cause
d’amputation, de niveau d’amputation, de caractéristique démographique (age, poids, taille, sexe), de
temps depuis 'amputation, d’appareillage et surtout de niveau d’activité physique et aérobie, autant
de covariables influengant la marche (Ettema et al.; 2021; Wezenberg et al., 2013). Une cohorte trop
petite peut donc mener a des conclusions biaisées.

Dans cette étude, nous proposons donc de répondre a la question suivante :

Les personnes amputées transtibiales et amputées transfémorales ont-elles la méme quantité de travail
au cours de la phase de propulsion restituée au pied prothétique et générée au membre appareillé,
indépendamment de la vitesse de marche et du type de pied prothétique ?

Aussi, le modele de collision de Donelan prévoit que le travail de collision soit proportionnel
a la puissance quatre de la longueur du pas (Donelan et al., 2002b). Nous nous demandons si,
indépendamment de la vitesse, les personnes amputées adaptent leur longueur de pas controlatéral
pour réduire le travail de collision, puisque ce travail négatif est censé augmenter avec la diminution

du travail de propulsion au membre appareillé (Adamczyk and Kuo, 2015).

Ainsi, nous proposons d'investiguer le travail positif de propulsion effectué par le membre
appareillé et le pied prothétique, ainsi que le travail négatif de de collision effectué par le membre
controlatéral lors de la transition du membre appareillé vers le membre controlatéral, pour les
personnes amputées TT et TF. Nous avons comparé ces deux groupes a une population controle NA.
Il s’agit d’une étude rétrospective sur une vaste cohorte de 155 participants, ce qui nous a permis de
prendre en compte au mieux 1'hétérogénéité de ces populations. Une telle cohorte permet aussi
d’utiliser un modele inertiel et des méthodes de calcul de la puissance et du travail mécaniques
communs & tous les participant, évitant de potentiels biais méthodologiques présents dans les revues
systématiques. Chaque participant a marché a une vitesse de confort (SSWS : Self-Selected Walking
Speed) et Veffet de cette vitesse sur les grandeurs d’intéréts a été prise en compte.

2.2.2. Matériel et méthode

Cette étude est une étude rétrospective. Les données ont été préalablement recueillies a
I'IBHGC Paris, a I'INI\CERAH Créteil et a I'IRR Nancy entre 2010 et 2021 apres approbation du
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comité d'éthique (Comité de Protection des Personnes CPP n°2011-A00133-38, n°2018-A01543-52 et
n°NX06036) et consentement éclairé écrit (Facione et al., 2019; Pillet et al., 2014).

2.221. Participants

L'analyse a été réalisé sur les données de 47 participants NA, 40 amputés TT et 68 amputés
TF, soit un total de 155 participants. Les informations démographiques des participants figurent dans
le Tableau 4. Une version détaillée de ce tableau est proposée en Annexe 2.B (Tableau 19, page 194).
Le niveau de mobilité des sujets amputés (niveau « K », voir Tableau 20 en Annexe 2.B) était de 3
ou 4 (Borrenpohl et al., 2016), également caractérisé par un niveau d'activité supérieur ou égal a
d4602 (World Health Organization, 2001). Les participants amputés étaient tous unilatéraux
marchant avec un pied prothétique ESAR de classe 3 (catégorie définie par la HAS comprenant les
pieds les plus dynamiques, voir Tableau 21 en Annexe 2.B). Les participants amputés TF utilisaient
un genou prothétique controlé par microprocesseur (MPK : AMicroProcessor Knee). Chaque
participant amputé présentait une marche indépendante et avait utilisé sa prothése pendant au moins
quatre semaines avant la collecte des données.

2.2.2.2. Protocole expérimental et instrumentation

Les données cinématiques ont été collectées a 1'aide d'un systéme optoélectronique (Vicon,
Oxford, UK) avec au moins 10 caméras infrarouges échantillonnées & 100 Hz. En plus des marqueurs
du modele PIG (« Plug-In Gaity) (Leboeuf et al., 2019), des marqueurs ont été placés sur les condyles,
malléoles et les coudes internes, comme illustré Figure 54. Pour le membre appareillé, le centre de
I'articulation du genou a été défini comme le point médian entre les marqueurs placés aux extrémités
de 1'axe mécanique du genou prothétique. De la méme maniére, le centre de 'articulation de la cheville
était le point médian entre les marqueurs placés a 1'extrémité distale du tube métallique. Les forces
de réaction au sol (GRF : Ground Reaction Force) ont été mesurées a 1000 Hz a 1'aide d'au moins
deux plateformes de force (AMTI) encastrées au sol. Chaque participant a adopté sa vitesse de confort

et au moins trois cycles de marche réussis ont été enregistrés pour chaque membre.

Fligure 54 : Position des marqueurs, adapté du modeéle Plug-In Gait de Vicon.
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2223 Analyse des données

La puissance du complexe pied-cheville correspond & la puissance générée les actions
mécaniques distales au tibia. Nous avons utilisé la DSM que nous pouvons résumer comme la
puissance associée a la liaison a 6 DOF résultant des composantes entre le tube métallique de la
prothese et le sol. Comme suggéré par Zelik and Honert, 2018, le tube a été considéré comme un solide
rigide et la partie distale comme un solide déformable sans masse.

Pankle—foot = FGRF/R ’ VAeshank/R + (MA,FGRF/R + Mfree) ' -Qshank/R Eq. 42

Avec R le cadre global ; A un point appartenant a la jambe et défini comme le centre de la
cheville ; Vyesnank/r 1a vitesse de A dans R ; My .. IR le moment induit par les efforts au sol au point

A; Mfree le moment libre de l'effort au sol et Qgpani/rla vitesse de rotation du segment de jambe.
Pour le calcul de la puissance générée par les membres inférieurs, I'ILM (Donelan et al., 2002a)

a été utilisée pour quantifier directement la puissance générée par les membres inférieurs (trail limb :

membre arriere , leading limb = membre avant) :

Prair = Fground—>trall mb * VBCoM/R Eq. 43

Prega = Fgroundeleadmg imb * VBCoM/R Eq. 44

Avec Fyround—trau ump®t Fground—ieading ump 1es efforts au sol agissant respectivement sur les
membres arriere et avant. La vitesse du BCoM Vpeop g a été calculée comme la dérivée temporelle
de la trajectoire du BCoM, elle-méme définie comme le barycentre des centres de masse des segments
du corps. Les centres de masse des segments ont été calculés a partir des parametres inertiels des
segments du corps tels qu'estimés par De Leva, 1996. Pour les personnes amputées, les masses du
tibia et du pied ont été remplacées respectivement par celles des protheses de genou et de pied utilisées
par chaque participant.

Le travail mécanique correspondait a l'intégrale de la puissance au cours du temps. Il a été
normalisé par la masse des participants, ce qui inclut la masse de la prothese pour les participants
amputés. Pendant la transition d'un pas a l'autre, le travail négatif effectué par le membre avant
pendant la phase de collision (environ 0-15% du cycle de marche) a été noté Wy et le travail positif
effectué par le membre arriére pendant la phase de propulsion (45-65% du cycle de marche) a été noté
Wsts (Figure 55). Le travail de propulsion effectué par le complexe pied-cheville est n0té Wahie— foot-
Pour les participants amputés, puisque nous nous intéressions au travail de propulsion c6té appareillé,

seule la transition du membre appareillé vers le membre controlatéral a été étudiée.

Enfin, la longueur du pas controlatéral a été calculée. Pour cela, un vecteur reliant les points
médians du premier et du cinquieme métatarsien de chaque pied a été défini a I'instant de 'appui
talon controlatéral. La longueur du pas controlatéral a été défini comme la composante antéro-

postérieure de ce vecteur.
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Figure 55 : Représentation des puissance générées par les membres inférieurs des personnes non amputées en
fonction du cycle de marche, calculées a partir de la méthode ILM (Donelan et al., 2002a). La ligne verte représente
la puissance développée par le membre arriere, et la ligne rouge la puissance développée par le membre avant.
Pendant la transition d'un pas a l'autre (lignes verticales), le membre arriére génére un travail positif de propulsion
(zone verte) et le membre avant un travail négatif de collision (zone rouge).

2224. Statistiques

Les différences de variables démographiques (age, taille et poids) et de vitesse de confort
(SSWS) entre les groupes ont été analysées a 1'aide d'une ANOVA & un facteur. Si une différence
significative (p-value < 0,05) a été trouvée, une comparaison post-hoc a été effectuée.

Des modeles de régression linéaire ont été ajustés aux relations {vitesse de confort __ travail
mécanique} et {vitesse de confort _ longueur de pas} pour chaque groupe de participants (NA, TT
et TF), en éliminant les valeurs aberrantes, i.e. les valeurs dont les résidus étaient supérieurs a 3
écarts-types en valeur absolue. Les coefficients de pente et d'ordonnée a 1'origine avec leurs intervalles
de confiance (IC) a 95 %, le coefficient de détermination R? et les p-value sont donnés pour chaque

régression linéaire.

Quatre analyses de covariance (ANCOVA) ont été réalisée pour évaluer 1'effet de groupe
(variable indépendante catégorielle) sur W, Wets, Wihiie—roor €t la longueur du pas
indépendamment (variables dépendantes continues), tout en controlant 1'effet de la vitesse de confort
(covariable continue). Les hypothéses de normalité des résidus et d'homogénéité des variances ont été
vérifiées au préalable par le test de Shapiro-Wilk et le test de Levene, respectivement. Si ' ANCOVA
révélait une différence significative, un test post-hoc était effectué avec un ajustement de Bonferroni
et les moyennes marginales estimées de chaque sous-groupe étaient comparées. La moyenne marginale
estimée (aussi appelée moyenne ajustée ou moyenne des moindres carrés) est une estimation
représentant la moyenne d'une variable dépendante apres avoir ajusté ou contrdlé 1'effet d'une ou
plusieurs covariables. Ainsi, ces moyennes refletent ce que seraient les moyennes des groupes si les
covariables avaient la méme valeur pour tous les individus. Cela permet de faire des comparaisons
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plus justes entre les groupes en neutralisant les effets des différences dans les covariables. Des détails
sont donnés en Annexe 2.A.

2.2.3. Résultats

2231. Données démographiques

Le Tableau 4 présente les caractéristiques des participants. Les participants amputés TT et
TF n'ont pas de différence significative en termes d'dge, de taille et de masse. Cependant, les
participants NA sont significativement plus jeunes et plus légers que les participants TT
(respectivement p=0,005 et p<0,001) et TF (p=0,013 et p<0,001). Les participants TF étaient plus
grands que les NA (p=0,028). La cause de l'amputation était principalement traumatique (npr =
31/40 et nyp = 55/68) et la plupart des participants étaient des hommes (npr = 38/40 et npp =
62/68). Le temps moyen depuis 1'amputation était significativement plus long pour les TF (12 £ 12
ans) que pour les TT (7 £ 7 ans).

Tableau 4 : Résumé des caractéristiques des participants : 47 non-amputés (NA), 40 amputés transtibiaux unilatéraux
(TT) et 68 amputés transtémoraux unilatéraux (TF). Les variables continues sont exprimées en valeurs moyennes (+
écart-type) et les différences entre les groupes ont été évaluées a 1'aide d'une ANOVA a un facteur. Si une différence
significative (valeur p globale < 0,05) a été trouvée, une comparaison post-hoc a été effectuée.

NA TT TF

Groupe N — 47 N — 40 N — 68 Dp-value globale
Genre

Homme 33 (70%) 38 (95%) 62 (91%)

Femme 14 (30%) 2 (5%) 6 (9%)
Age [année] 35 (£ 17) 45 (£ 12) 43 (£ 13) < 0,05%°
Taille [cm)] 173 (£ 9) 176 (£7) 178 (£ 9) <0,05"
Masse [kg] 69 (£ 13) 83 (£ 17) 80 (£ 15) < 0,001*"
Coté amputé N/A

Droite 19 (48%) 22 (32%)

Gauche 21 (52%) 46 (68%)
Cause de ’amputation N/A

Traumatique 31 (78%) 55 (81%)

Cancer 2 (5%) 9 (13%)

Congénitale 2 (5%) 3 (4%)

Vasculaire 4 (10%) 1 (1%)

N.D. 1 (3%) 0 (0%)
Temps depuis 'amputation [année] N/A T(E7) 12 (+£12) < 0,05

N/A : Non Applicable. N.D. : Donnée manquante.

* Différence significative entre NA et TT (p < 0,05).
" Différence significative entre NA et TF (p < 0,05).
¢ Différence significative entre TT et TF (p < 0,05).
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2232 Vitesse de marche de confort et longueur du pas

La vitesse de marche de confort (SSWS) était comprise entre [1,00 ; 1,72 m/s], [0,93 ; 1,52
m/s| et [0,86 ; 1,49 m/s] pour les groupes NA (moyenne =+ écart type : 1,33 &+ 0,15 m/s), TT (1,27 +
0,13 m/s) et TF (1,20 £ 0,15 m/s) respectivement (Tableau 5). Des différences significatives dans la
SSWS ont été établies entre les NA et les TF (p<0,001) et entre les TT et les TF (p=0,020) mais pas
entre les NA et les TT (p=0,216).

Des corrélations positives significatives entre la SSWS et la longueur du pas controlatéral ont
été trouvées pour les trois groupes (Figure 56, Tableau 6). Les résultats de ' ANCOVA ont indiqué
que l'effet de la SSWS (p<0,001) et 'effet d'interaction (p<0,05) étaient significatifs sur la longueur
de pas controlatéral. En revanche, 'effet de groupe n’était pas significatif (p=0,541) : c'est-a-dire
qu'une fois que l'effet de la SSWS a été pris en compte, aucune différence significative de moyenne
marginale estimée n'a été trouvée entre les groupes (Tableau 5).
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Figure 56 : Longueur de pas pendant la transition entre le membre appareillé (membre arriére) et le membre
controlatéral (membre avant) en fonction de la vitesse de marche choisie par le participant pour les groupes NA, TT
et TF avec leur régression linéaire.
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Tableau 5 : Parameétres temporels et travaux mécaniques eftectués lors de la transition d’un pas a l'autre pour les NA,
les TT et les TF. Pour les amputés, seule la transition prothétique vers le membre controlatéral a été évaluée. Une
ANCOVA a été réalisée pour évaluer 'effet des groupes sur Wi 10— foot Wets, Wes et la longueur du pas controlatéral
séparément, tout en controlant l'effet de la vitesse de marche. En cas de différence significative (p-value globale <
0,05), un test post-hoc a été effectué avec un ajustement de Bonferroni. La longueur du pas et les travaux mécaniques
sont exprimés en tant que moyennes marginales estimées (+ écart-type). Les vitesses de marche sont exprimées en
valeurs moyennes (+ écart-type) et les diftérences entre les groupes ont été évaluées par une ANOVA a un facteur. Si

une différence significative (p-value globale < 0,05) a été trouvée, une comparaison multiple post-hoc a été effectuée.

Transition : Appareillé vers controlatéral NA TT TF p-value globale
A : Paramétres temporels
Vitesse de confort [m/s] 1,33 £0,15 1,27+0,13 1,20 + 0,15 < 0,001 >
Longueur de pas [m] 0,66 + 0,02 0,66 + 0,02 0,67 £+ 0,01 0,541
B : Membre arriére (appareillé)
Travail de propulsion Wi e—roor [J/kg] 0,22 £0,02 0,18 £0,01 0,16 £ 0,01 < 0,001 »"
Travail de propulsion Ws [J/ke] 0,28 +0,02 0,154+ 0,01 0,12 + 0,01 < 0,001 ~™¢
C : Membre avant (controlatéral)
Travail de collision Wgs [J/kg] -0,14 £ 0,02 -0,19 + 0,02 -0,17 & 0,02 < 0,001 *®

* Différence significative entre NA et TT (p < 0,05).
" Différence significative entre NA et TF (p < 0,05).
¢ Différence significative entre TT et TF (p < 0,05).

2233 Travaux mécaniques effectués lors de la transition entre la prothése et le
membre controlatéral

Le travail de propulsion effectué par le pied prothétique était compris entre [0,08 ; 0,27 J/kg]
et [0,07 ; 0,27 J/kg] pour les participants amputés TT et TF, comparé a celui effectué par la cheville
biologique des NA qui était compris entre [0,15 ; 0,32 J/kg] (Tableau 5). Des corrélations positives,
faibles mais significatives, entre la vitesse de marche et Wa;kle_foot ont été trouvées pour les
participants amputés TT (pente=0,15, R?=0,118, p=0,030) et TF (pente=0,14, R?=0,200, p<0,001),
mais aucune corrélation n'a été trouvée pour les participants NA (pente=0,08, R?=0,104, p=0,068)
(Figure 57, Tableau 6). Les résultats de ' ANCOVA indiquent que les effets de la vitesse de confort
(p<0,001) et des groupes (p<0,001) sont significatifs sur Wyhyie—foor, alors que l'effet d'interaction
ne l'est pas (p=0,517). La moyenne marginale estimée de W o— Foot €5t significativement plus élevée
chez les NA (0,22 £ 0,02 J/kg) que chez les participants TT (0,18 £+ 0,01 J/kg, p<0,010) et TF (0,16
+ 0,01 J/kg, p<0,001) (Tableau 5). Aucune différence significative n'a été trouvée entre les
participants amputés TT et ceux amputés TF (p=0,133).

Le travail de propulsion effectué par le membre appareillé des participants amputés TT et
TF était respectivement compris entre [0,09 ; 0,25 J/kg] et [0,06 ; 0,22 J/kg] comparé a celui effectué
par le membre arriere des NA qui était compris entre [0,19 ; 0,42 J/kg] (Tableau 5). Wgtg était
positivement corrélé avec la vitesse de confort pour les NA (pente=0,21, R?=0,283, p<0,001) ainsi
que pour le membre appareillé des TT (pente=0,23, R?=0,380, p<0,001) (Figure 57). Cependant,
aucune corrélation n'a été trouvée pour le membre appareillé des TF (pente=0,01, R?=0,002, p=0,710)
(Tableau 6). Les résultats de ' ANCOVA ont indiqué que les effets de la vitesse de confort (p<0,001)
et de groupe (p<0,001) ainsi que l'effet d'interaction (p<0,001) étaient significatifs sur Wy, avec une
moyenne marginale estimée plus important pour les NA (0.28 + 0,02 J/kg) que pour les TT (0,15 +
0,01 J/kg, p<0,001) et les TF (0,12 + 0,01 J/kg, p<0,001) (Tableau 5), et plus importante pour les
TT que pour les TF (p<0,010) (Tableau 5).
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En ce qui concerne le travail de collision effectué par le membre controlatéral, les valeurs de
deux participants amputés TT et un participant TF ont été considérées comme aberrantes selon le
test de Cook D et écartées de ’étude. Le travail de collision effectué par le membre controlatéral des
participants TT et des TF était respectivement compris entre [-0,42 ; -0,05 J/kg] et [-0,44 ; -0,01
J/kg] par rapport a celui effectué par le membre antérieur des NA qui était compris entre [ -0,36 ; -
0,03 J/kg] (Tableau 5). Des corrélations négatives entre la vitesse de confort et Wg ont été trouvées
pour tous les groupes (Figure 57, Tableau 6). Les résultats de ' ANCOVA ont indiqué que les effets
de la vitesse de confort (p<0,001) et de groupe (p<0,001) étaient significatifs sur Wy, alors que
l'effet d'interaction ne 1'était pas (p=0,092). Seule la moyenne marginale estimée du membre
controlatéral des TT (-0,19 £+ 0,02 J/kg) était significativement plus élevée que celle du membre
avant des NA (-0,14 £+ 0,02 J/kg, p<0,001) (Tableau 5).

Tableau 6 : Paramétres statistiques de la régression linéaire de Wi - foot Wets, Weis et de la longucur de pas
controlatéral en fonction de la vitesse de marche choisie par le participant pendant la transition entre le membre
appareillé et le membre controlatéral pour les NA, les TT et les TF. Les pentes et l'ordonnée a I'origine (« Intercept »)
des régressions linéaires sont indiquées avec leurs intervalles de confiance (IC), le coefficient de corrélation R? et la p-
value du test F sur le modéle linéaire sont également indiqués (notés * lorsque la p-value est < 0,05).

Watlkle—foot [J/kg]

Pente (+ 95%CI) Intercept (£95%IC) R? p-value
NA 0,08 £ 0,08 0,12 £ 0,11 0,104 0,068
TT 0,15 £ 0,14 -0,01 £ 0,18 0,118 0,030*
TF 0,14 £ 0,07 -0,01 £ 0,08 0,200 1,50E-04*
Wses [J/ke]
Pente (+ 95%CI) Intercept (£ 95%IC) R? p-value
NA 0,21 £ 0,11 0,01 £ 0,14 0,283 3,41E-04*
TT 0,23 £ 0,09 -0,13 £ 0,12 0,380 2,31E-05*
TF 0,01 £ 0,07 0,11 £ 0,08 0,002 0,710
Wes [J/kg]
Pente (+ 95%CI) Intercept (£ 95%IC) R? p-value
NA 20,31 + 0,13 0,25 + 0,17 0,371 2,37E-05*
TT -0,44 £ 0,16 0,36 £ 0,20 0,472 2,62E-06*
TF -0,24 £ 0,10 0,14 £ 0,11 0,288 3,47TE-06*

Longueur de pas [m]

Pente (£ 95%CI) Intercept (£ 95%IC) R? p-value
NA 0,37 £ 0,08 0,19 £ 0,11 0,64 1,78E-11*
TT 0,34 + 0,12 0,23 + 0,16 0,46 1,61E-12*
TF 0,22 £ 0,10 0,40 £ 0,12 0,23 3,89E-05*
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Travail de propulsion au complexe pied- cheville

Vitesse de marche de confort [m/s]
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Figure 57 : (Gauche) Wy jo- Foot Wsts et Wigs en fonction de la vitesse de marche de confort pendant la

transition du membre appareillé vers le membre controlatéral pour les groupes 1T et TF et pendant la transition du

membre gauche au membre droit pour le groupe NA. Les régressions linéaires sont représentées pour chaque groupe.
(Droite) Les pentes et les ordonnées a l'origine (intercept) des régressions linéaires sont indiquées avec leurs

intervalles de confiance (IC). Les différences significatives (p<<0,05) de pente et d'ordonnée entre les NA et les TT,

les NA et les TF et les T'T et les TF sont respectivement indiquées par a, b et c.

2.2.4.

Discussion

Dans cette étude, nous nous sommes intéressés au travail positif de propulsion effectué par le
membre appareillé (Wsis) et par le pied prothétique (Wynkieroor), ainsi qu'au travail négatif de

collision (W) effectué par le membre controlatéral pour les personnes amputées transtibiaux (TT)
et transfémoraux (TF). Ces travaux mécaniques ont été comparés entre les deux groupes et comparés
a ceux effectués par les membres inférieurs des participants non-amputés (NA). Une large cohorte de
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155 participants a été étudiée. Pour la premiere fois dans la littérature, une cohorte aussi large a pu
étre traitée de maniere identique, en termes de modele inertiel et de méthodes de calcul de la puissance
et du travail mécanique. Le large nombre de participants nous a permis d’étudier ces travaux
mécaniques tout en tenant compte de 1'effet de la vitesse de marche de confort (SSWS). Comme prévu
par la littérature, nous avons trouvé que les participants TF ont une vitesse de confort
significativement plus faible que les participants TT et NA (Robert and Waters, 1992).

2.2.4.1. Le travail de propulsion au pied prothétique est similaire entre les T'T et les
TF

Les moyennes marginales estimées du W ;. foot Ctaient cohérentes avec les valeurs de la
littérature pour la cheville des NA (0,22 + 0,02 J/kg vs 0,19 £ 0,03 J/kg de Takahashi et al., 2017)
ainsi que pour les pieds prothétique des TT (0,18 + 0,01 J/kg vs 0,15 + 0,04 J/kg de Segal et al.,
2012). A notre connaissance, aucune valeur n'a été rapportée dans la littérature pour les TF. Apres
ajustement de Bonferroni pour les effets de la vitesse de confort, des différences significatives de
Wkl foot » en termes de moyennes marginales estimées, ont été observées uniquement entre la
population NA et les participants TT et TF. Les TT et les TF ont présenté des corrélations positives
similaires entre le W, 1 jo_ foot du pied prothétique et la vitesse de confort, ce qui indique qu'ils avaient
la méme capacité a emmagasiner de 1’énergie dans les pieds ESAR, indépendamment de la vitesse de

marche.

Les personnes amputées ont donc une réduction du travail de propulsion généré par leur pied
prothétique par rapport aux personnes non amputées, mais il n’existe aucune différence en fonction
du niveau d’amputation (TT vs TF).

2.24.2. Le travail de propulsion au membre appareillé différe entre les TT et les TF

La moyenne marginale estimée du Wshs généré par le membre arriere des NA (0,28 4 0,02
J/kg) était cohérente avec la littérature (Houdijk et al., 2009 : 0,28 £ 0,05 J/kg ; Bonnet et al., 2014 :
0,28 + 0,06 J/kg de). De méme, le W5 du membre appareillé des TT (0,15 + 0,01 J/kg) était
similaire aux valeurs publiées (Houdijk et al., 2009 : 0,16 £+ 0,04 J/kg ; Russell Esposito et al., 2015
: 0,17 + 0,07 J/kg). Enfin, les Wsts du membre appareillé des TF (0,12 + 0,01 J/kg) étaient proches
de ceux rapportés par Bonnet et al., 2014 (0,09 £+ 0,03 J/kg) et 1'équation de régression linéaire le
reliant & la vitesse de marche était similaire a celle de Pinhey et al., 2022.

Un Wit significativement plus faible a été produit par le membre appareillé des participants
amputés comparé aux participants NA. Cela est cohérent avec la réduction du Wy e foot du pied
prothétique observée précédemment et le fait que le complexe pied-cheville soit la principale source
de propulsion au membre inférieur (Zelik and Adamczyk, 2016). En comparant les puissances de la
cheville et du membre inférieur, on s’apercoit que, coté appareillé, W, o— foot €st plus élevé que Wyig

chez les TT et les TF, alors que I'inverse est observé chez les NA.

Chez les NA et les TT, W e— Foot augmentait plus doucement avec la vitesse de marche que
Wsts (respectivement une pente de 0,08 vs 0,21 pour les NA, et de 0,15 vs 0,23 pour les TT, Tableau
6). Ce point suggere que 1'augmentation de Wghg peut étre attribuée & la contribution d'une autre
articulation que la cheville, trées probablement la hanche (Zelik and Adameczyk, 2016). A Vinverse,
bien que le groupe TF augmente lui aussi le W, ._ foot Prothétique avec la vitesse de marche (pente
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de 0,14), il est le seul groupe dont le Wt du membre appareillé n'a pas augmenté avec la vitesse de
confort (pente de 0,01) (Figure 57). Un Wsig indépendant de la vitesse avait déja été montré par
Pinhey et al.; 2022 sur une plus petite cohorte (25 participants) mais n’avait pas été comparé a
d’autres populations. Une explication possible serait le changement de stratégie pour initier la flexion
du genou prothétique durant la phase de propulsion (Koehler-McNicholas et al., 2016). Comme nous
lavons vu au Chapitre 1 (Section 1.4.3), l'utilisation de genoux prothétiques passifs impose
Iutilisation de la hanche résiduelle durant la phase de propulsion pour rediriger I’effort au sol derriere
I'axe du genou prothétique, afin d’initier de la flexion du genou (Radcliffe, 1977). En conséquence,
langle entre les vecteurs de l'effort au sol et de la vitesse du BCoM augmente, donc leur produit
scalaire est diminué. Par extension, Wshs est diminué également (Bonnet et al., 2014; Pinhey et al.,
2022). Ainsi, l'initiation de la flexion du genou prothétique lors de la propulsion semble déterminante
dans la génération du travail effectué par le membre appareillé. Ce travail de la hanche résiduelle a
été montré comme étant sensible a l'alignement (IKoehler-McNicholas et al., 2016), dont les
modifications influencent la consommation métabolique (Schmalz et al., 2002).

En conclusion, nos résultats suggerent que la relation entre le travail de propulsion effectué
par le pied prothétique et celui effectué par le membre appareillé, en fonction de la vitesse de marche
de confort, dépend du niveau d'amputation.

2243 La réduction du travail de propulsion au membre appareillé n'entraine pas
une augmentation du travail de collision du membre controlatéral chez les
TF

La moyenne marginale estimée du Wg;s réalisée par le membre avant des NA (-0,14 + 0,02
J/kg) était cohérente avec la littérature (Adamezyk and Kuo, 2015 : -0,14 J/kg ; Houdijk et al., 2009 :
-0,18 + 0,05 J/kg). De méme, le Wgs controlatéral des TT (-0,19 £ 0,02 J/kg) était similaire aux
valeurs publiées (Adamczyk and Kuo, 2015 : -0,23 J/kg ; Houdijk et al., 2009 : -0,23 + 0,07 J/kg).
Enfin, 'équation de la régression linéaire reliant le Wg;s controlatéral des TF a la vitesse était proche
de celle de Pinhey et al., 2022. L'augmentation du travail négatif de collision en fonction de la vitesse
de confort était attendue en raison de l'augmentation de la vitesse du BCoM et des efforts au sol
(Adamczyk and Kuo, 2015; Donelan et al., 2002a; Houdijk et al., 2009; Pinhey et al., 2022).

La modélisation de la marche dynamique par un pendule inversé (Adamezyk and Kuo, 2015)
suggere qu'un travail de propulsion plus faible au membre arriére conduira a un travail de collision
plus élevé au membre avant. Ainsi, notre observation d’'un Ws;s du membre controlatéral plus
important chez les TT que chez les NA correspond aux prédictions du modele. En revanche, pour les
TF, nous n’avons pas observé 'augmentation du W¢;s controlatéral prédite par le modele. L’asymétrie
entre les pas prothétique et controlatéral précédemment documentés (Carse et al., 2020; Jaegers et
al., 1995; Mahon et al., 2019; Wedge et al., 2022) et le modele de Donelan indiquant que le travail de
collision dépend de la longueur de pas a la puissance quatre (Donelan et al., 2002b), nous laissaient
penser que l'absence d’augmentation du travail de collision chez les participants TF vs NA était due
a un raccourcissement de la longueur de pas controlatéral. Cependant, aucune différence de longueur
de pas controlatéral n'a été trouvée entre les groupes. Ce résultat est dans un premier temps étonnant
mais traduit peut-étre le choix que doivent prendre les personnes amputées TF entre deux stratégies
distinctes (Roerdink et al., 2012) :
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1) Augmenter le pas prothétique, coincidant a une diminution de la propulsion au membre
appareillé et/ou a la limitation de l'extension de la hanche due a l'articulation entre
I'emboiture et 1'ischion.

2) Diminuer le pas prothétique, concordant avec la capacité réduite a lancer le membre
appareillé vers 1'avant pendant la phase oscillante. Ceci peut étre dii a la perte de fonction
musculaire apres l'amputation, de l'altération des propriétés inertielles du membre
appareillé et/ou de la géométrie de 1'emboiture de la prothése du coté appareillé.

Ainsi on observe soit une augmentation soit une diminution du pas prothétique dont les
amplitudes sont similaires, ce qui pourrait expliquer qu’en moyenne, aucune différence significative

de longueur de pas ne soit trouvée entre les personnes amputées TF et les personnes NA et amputées
TT.

2.24.4. Limitation

L'étude présente certaines limites qui doivent étre prises en compte pour 1'interprétation des
résultats.

Représentativité

Tout d'abord, afin de contourner I'effet du niveau d’activité des participants sur le travail
mécanique effectué durant la marche, nous avons uniquement électionné des participants actifs (K3
ou K4) équipés de protheéses avancées (genoux MPK et pied ESAR de classe 3). Cette étude pourrait
donc ne pas refléter la marche des personnes amputées moins actives et équipées de dispositifs plus
traditionnels (Probsting et al., 2022; Sawers and Hafner, 2013). En outre, les femmes et certaines
causes d'amputation sont sous-représentées. De plus, 6 TT et 5 TF ont participé a la collecte de
données moins de 6 mois apres leur opération, ce qui a pu affecter la stabilité de la marche enregistrée.
Bien que les cliniciens aient jugé les niveaux de marche stables, les stratégies de transition apres
l'amputation peuvent introduire un biais.

Méthode

La vitesse du BCoM a été calculée cinématiquement a partir du modele inertiel de chaque
patient. Cela pourrait introduire des imprécisions induites par une mauvaise estimation de la masse
et de la position du centre de masse de chaque segment. Cette méthode a cependant montré des
valeurs comparables & celle utilisant 1'intégration des efforts au sol dans une population de personnes
amputées TF (Lansade et al., 2021). Cette derniére méthode est a privilégier a l'avenir, mais elle
nécessite de mesurer les forces sous chacun des deux pieds tout au long de la phase d'intégration, ce
qui nécessite au moins trois plateformes de force.

Analyse

Gréace a lanalyse de covariance (ANCOVA), nous avons pu évaluer la différence de travail
mécanique entre les groupes en tenant compte de 'effet de la vitesse de marche comme covariable.
Toutefois, d'autres covariables peuvent avoir un effet sur le travail mécanique lors de la marche, et
donc biaiser les résultats obtenus si elles ne sont pas prises en compte. Parmi elles, on compte la cause
de 'amputation (Waters et al., 1976), la longueur du membre résiduel (Bell et al., 2014), I'alignement
prothétique (Schmalz et al., 2002), le genou prothétique (Chin et al., 2006) ou encore le pied
prothétique (Heitzmann et al., 2018). Dans un premier temps, seule l'effet de la vitesse de marche a
été prise en compte car elle avait été documentée comme ayant un impact particulierement important
sur le travail mécanique lors de la marche, et un impact qui semblait différé entre NA et TF. Dans le
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futur, il serait intéressant de constituer des sous-groupes pour une étude plus détaillée, en faisant
attention a avoir suffisamment de participants dans chaque sous-groupe pour étre représentatif.

De plus, nous nous sommes seulement intéressés a la phase de transition d’un pas a un autre,
puisqu’elle a été évaluée comme un déterminant majeur du coiit énergétique de la marche (Kuo et
al., 2005). Or, sur la base de modeéles musculo-squelettiques complexes (Dorn et al., 2015) proposant
une approche alternative pour estimer le travail mécanique lié a la marche, certains auteurs suggerent
que le déterminant majeur du cofit métabolique chez les NA pourrait étre 1'élévation du BCoM en
appui unipodal (Neptune et al.; 2004b). Celui-ci représenterait 44% du cofit total de la marche alors
que la transition pas a pas n'en représenterait que 37% (Umberger, 2010). La marche avec une
prothese nécessite en effet une adaptation a d'autres instants que la transition pas a pas, ¢'est pourquoi
des études complémentaires devraient explorer 1'ensemble du cycle de marche pour mieux comprendre
les défis énergétiques de la marche avec une prothese.

Enfin, la littérature a souvent supposé que 'augmentation du cofit en oxygene des personnes
amputées par rapport aux personnes non amputées viendrait d’une compensation mécanique pour la
perte d'énergie due a la réduction de la propulsion au membre appareillé et a 1'augmentation de la
collision du membre controlatéral lors de la transition d'un pas a l'autre (Adamezyk and Kuo, 2015).
Cette hypothese n’a jusqu’a présent pas été évaluée sur une large cohorte, prenant en compte le
caractere hétérogene de la population des personnes amputées, ni en prenant en compte l'effet de la
vitesse de marche, qui a pourtant été montré comme étant une covariable (Donelan et al., 2002a;
Pinhey et al., 2022). L’objectif de notre étude était donc d’évaluer les différences de travaux de
propulsion au membre appareillé entre TT et TF, comparés aux NA, tout en prenant en compte la
vitesse de marche. Notre étude a donc porté uniquement sur la transition du membre prothétique
vers le membre controlatéral. Toutefois, des compensations ont déja été observées lors de la transition
du membre controlatéral vers le membre appareillé, notamment un travail de propulsion plus
important au niveau du membre controlatéral par rapport au membre prothétique pour les TT
(Houdijk et al., 2009) et les TF (Pinhey et al., 2022), dépassant celui des NA (Bonnet et al., 2014).
Une étude combinée des deux transitions devrait étre abordée dans de futurs travaux afin de
comprendre le bilan énergétique global pendant la marche.

2.2.5. Conclusion

A partir des données d'une large cohorte de 155 participants (dont 40 TT et 68 TF), il a été
possible d'étudier le travail mécanique réalisé par le pied prothétique et le membre appareillé chez les
personnes amputées transtibiales (TT) et transfémorales (TF), en controlant 1'effet de la vitesse de
confort. Ces travaux mécaniques ont aussi été comparés a ceux réalisés par les personnes non amputées
(NA). Ainsi, cette analyse a permis de quantifier la facon dont les individus adaptent leur travail
mécanique & leur vitesse de confort, en fonction de leur niveau d'amputation.

Tout d'abord, apreés ajustement de la vitesse de confort, notre étude souligne que les
participants NA produisent plus de travail de propulsion avec leur cheville et leur membre arriére que
les personnes amputées ne le font du coté appareillé. En comparant les personnes amputées TT et TF
entre elles, notre étude a mis en évidence que ces deux populations réalisent la méme quantité de
travail de propulsion avec leur pied prothétique. Par contre, les personnes amputées TT réalisent
significativement plus de travail de propulsion avec leur membre appareillé par rapport aux personnes
amputées TF. Le manque de propulsion sur I’ensemble du membre appareillé chez les personnes
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amputées TF pourrait donc expliquer une partie de la différence de consommation en oxygéne
observée entre ces deux populations (Ettema et al., 2021; van Schaik et al., 2019).

De plus, pour les personnes amputées TF, le travail de propulsion a leur membre appareillé
est constant avec la vitesse, ce qui n’est pas le cas pour les deux autres groupes étudiés. Cela pourrait
venir de la stratégie d’initiation de la flexion du genou prothétique qui, comme nous ’avons vu dans
le Chapitre 1, pourrait limiter la production de puissance au membre appareillé durant la propulsion.
Enfin, nous avons vu que, de maniére surprenante et contrairement aux attentes théoriques, le travail
de collision sur le membre controlatéral des personnes amputées TF n'a pas été affecté par la
diminution du travail de propulsion au membre appareillé.

Pour mieux comprendre l'impact du travail mécanique sur 1'efficacité énergétique pendant la
marche des personnes amputées, des recherches supplémentaires portant sur I’étude du lien entre ces
deux grandeurs sont nécessaires.

Synthéese

Une fois la vitesse de marche prise en compte ...

1) Les personnes non amputées réalisent plus de travail de propulsion a la cheville et au membre
arriere que les personnes amputées le font du c6té appareillé.

2) Aucune différence de travail de propulsion au pied prothétique n’a été trouvée entre les personnes
amputées TT et celles amputées TF.

3) Une différence significative de travail de propulsion au membre appareillé a été trouvée entre les
personnes amputées TT et celles amputées TF.

4) Les personnes amputées TF sont les seuls pour qui le travail de propulsion au membre appareillé
reste constant avec la vitesse de marche. Pourtant, le travail de propulsion au pied prothétique
augmente avec la vitesse de marche.
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2.3. Travail personnel : impact de 1’absence de propulsion au
pied prothétique lors de la marche avec une amputation

TF

2.3.1. Introduction

L’étude précédente a permis de quantifier sur les mémes individus les travaux de propulsion
au pied prothétique et au membre appareillé en incluant des personnes amputées fémorales. 11 a été
observé que le travail de propulsion au membre appareillé des personnes amputées TF reste quasiment
constant avec la vitesse, malgré une augmentation du travail de propulsion au pied prothétique. Mais

ces données ne permettent pas de faire le lien avec la consommation métabolique.

Pour évaluer l'effet de la puissance et du travail mécaniques durant la phase de propulsion,
les auteurs ont utilisé plusieurs méthodes. Certains ont utilisé des protheses de pieds motorisées,
commercialisées (Herr and Grabowski, 2012) ou non (Caputo and Collins, 2014), pour augmenter la
puissance de propulsion. Les résultats obtenus dépendent toutefois fortement du controle de I’apport
de puissance, en termes de quantité d’énergie et de timing (Malcolm et al., 2015). L'embarquement
de moteurs dans la prothese afin d’apporter de la puissance externe augmente aussi le poids de la
prothése qui peut avoir un effet négatif sur la consommation métabolique de l'utilisateur (Tkeda et
al., 2022). Le controle de 'apport de puissance et 'ajout de poids pourraient expliquer en partie que
les résultats trouvés dans la littérature, quasi exclusivement lors de la marche de personnes amputées
TT, ne soient pas concluant quant au bénéficie d’'une augmentation de la puissance au pied
prothétique par un pied motorisé.

Une seconde méthode est de faire varier la raideur des pieds prothétiques passifs. Toutefois,
la variation de la raideur d’un pied prothétique entraine nécessairement la variation du déroulé du
pas. Comme expliqué au Chapitre 1 dans la Section 1.5.3.2, le déroulé du pas suit un arc de cercle,
représentant le centre de pression (CoP) dans le repeére tibia (A. H. Hansen et al., 2000). Cette forme
est nommée « Roll Over Shape » (ROS). Il est possible d’isoler 'effet de la variation de cette forme
en s’affranchissant de 'utilisation d’une structure déformable. Les auteurs utilisent des pieds rigides
en arc de cercle. Dans ce cas, le mouvement se fait par roulement sur le pied sans aucune déformation
de celui-ci. 11 est alors possible de faire varier le rayon du ROS. Afin d’étudier 'influence de ce rayon,
(Adamezyk and Kuo, 2013) ont analysé la marche de personnes non amputées équipées d’'une orthese
équipée de ce type de pied. Dans ce cas il a été montré que les propriétés du ROS influengaient la
consommation métabolique, qui atteignait un minimum pour une longueur de pied de 0,285 m
(Adamezyk and Kuo, 2013) et un rayon d’arc de cercle de 30% la longueur du membre inférieur
(Adamezyk et al., 2006). Cependant, il est plus difficile d’isoler la raideur du pied par rapport au
ROS et c’est pourquoi les résultats des études s’intéressant a l'effet de la raideur sur la consommation
métabolique traduisent en réalité aussi 'effet intrinseque du changement de ROS, bien que les auteurs
ne caractérisent jamais la variation du ROS induite par celle de la raideur. Pour rappel, une
diminution de la raideur du pied prothétique a été trouvé comme entrainant une augmentation du
travail de propulsion au pied prothétique (Fey et al., 2011; Hedrick et al., 2019). L’effet de la puissance
de propulsion n’est toutefois pas isolé avec cette méthode, ce qui peut expliquer les résultats partagés
entre la réduction de la consommation métabolique chez des personnes amputées TT (Hedrick et al.,
2019) ou non (Segal et al., 2012). Aucune étude sur la variation de la raideur n’a été effectué sur des
participants TF, seule la différence de consommation métabolique entre 1'utilisation de pieds SACH
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et de pieds ESAR a été étudiée. Deux études (Graham et al., 2008; Macfarlane et al., 1997) sur trois
(Mengelkoch et al.; 2016) ont trouvé une diminution de la consommation métabolique avec un pied

ESAR.

Isoler l'effet du travail de propulsion au pied prothétique n’est donc pas évident. Nous avons
donc fait le choix, dans un premier temps, de caricaturer la réduction du travail de propulsion en
évaluant D'effet de ’absence totale de travail de propulsion au pied prothétique, sur la consommation
en oxygene des personnes amputées TF. De plus, afin d’isoler I'effet de la restitution d’énergie d’un
pied prothétique, il convient de le comparer avec un pied de ROS équivalent. Pour cela, nous avons
fabriqué en impression 3D un pied rigide en demi-cercle (Figure 59) similaire a ceux utilisé par
Adamezyk et al., 2006, de ROS et de masse équivalentes & un pied ESAR auquel il sera comparé.

Avoir une masse équivalente entre deux pieds est important si nous voulons isoler I'effet de
I’énergie restituée sur la consommation en oxygene de 'utilisateur, car I’ajout de masse a été montré
comme corrélé a une surconsommation en oxygene. En effet, lkeda et al., 2022 a trouvé une
augmentation significative de la consommation nette en oxygene en ajoutant 1,8 kg a la cheville de
14 TF (13,82 &+ 2,98 vs 14.56 + 2.99 ml O2/kg/min, soit une augmentation de 5,35 %) lors de la
marche sur tapis & une vitesse moyenne de 1,03 & 0,23 m/s. De méme, Browning et al., 2007 a trouvé
une augmentation moyenne de 48% de la dépense métabolique [W /kg] en mettant 4 kg & chaque pied
de 5 NA. Comme l'illustre la Figure 58, plus une masse est ajoutée a une position distale plus elle
entrainera une augmentation importante de la consommation métabolique. Nous avons donc fait le
choix de concevoir le pied rigide en demi-cercle de méme masse que le pied ESAR auquel il sera
compareé.

45

=

Net Metabolic Rate

Load (ke)

Figure 58 : Elftet de l'ajout de poids au membre inférieur sur la consommation métabolique. 5 NA marchant a 1.25

my/s sur un tapis sans charge et avec des charges de 2 et 4 kg par pied et par tibia, de 4 et 8 kg par cuisse, et de 4, 8
et 16 kg sur le bassin (Browning et al., 2007)

Le protocole a été développé et mis en place dans le cadre du master d’Amandine Boos. Un
article scientifique est en cours de soumission dans le cadre du post-doc d’Aurore Bonnet-Lebrun.

102 Lucas SEDRAN



Chapitre 2. Travail mécanique lors de la marche avec une amputation transtémorale

2.3.2. Matériel et méthode

2321. Utilisation d’un simulateur d’amputation transfémorale

Recruter des personnes amputées TF pour des études d'analyse du mouvement peut étre
compliqué en raison de défis médicaux, physiques, psychologiques et logistiques, ainsi que des besoins
en protheses adaptées et des contraintes de temps des participants. Il est essentiel d'offrir un
environnement accessible, confortable et centré sur le patient pour encourager leur participation. Pour
faciliter la mise en place du protocole expérimental et limiter les risques liés a la marche avec un pied
non marqué CE, nous utiliserons dans cette étude un simulateur d’amputation TF permettant a des
personnes non amputées de marcher avec des genoux et des pieds prothétiques (Figure 60 et Figure
63). Ce simulateur se compose d'une orthése qui immobilise le genou a 90° de flexion et un connecteur
pyramidal permet I'installation de n’importe quel genou prothétique. Duraffourg, 2021 a montré que
la marche d’un participant NA avec ce simulateur était représentative de celle de 5 participants
amputées TF, en termes de parametres cinématiques et dynamiques des deux membres inférieurs dans
le plan sagittal. Le principal avantage d’utiliser un tel simulateur est qu'il permet de comparer les
parametres mécaniques dans des configurations avec et sans protheése pour le méme participant,
évitant ainsi la variabilité inter-participant (Caputo and Collins, 2014; Elery et al., 2020).

2.3.2.2. Participants

Six participants non amputés (2 femmes, 4 hommes ; d4ge moyen + ET : 31 & 10 ans ; taille :
1,74 £ 0,06 m ; poids : 70 4 12 kg) ont participé a 1'étude (Tableau 7).

Tableau 7 : Caractéristiques des participants

S1 S2 S3 S4 S5 S6 Moyenne + ET
Genre F M F M M M
Age [année] 23 28 45 26 23 41 31 £ 10
Taille [m] 1,69 1,78 1,68 1,70 1,80 1,81 1,74 + 0,06
Masse [kg] 58,3 85 58,9 70,7 63,3 82,4 70 £ 12

2.3.2.3. Configurations de marche

Trois configurations ont été testé dont une sans simulateur d’amputation TF, considérée
comme la référence, et deux configurations avec simulateur (Duraffourg, 2021). La configuration sans
prothése sera abrégée en NA (Non-Amputé). Les trois configurations sont visibles Figure 60. L'étude

a permis de comparer toutes les configurations pour un méme participant.

Les composants prothétiques utilisés sont visibles Figure 59. Le genou prothétique utilisé était
un genou magnéto-rhéologique contrdlée par microprocesseur (Rheo Knee™, Ossur®). Pour analyser
l'effet de la restitution de 1'énergie de déformation du pied prothétique, deux pieds ont été testés. Le
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choix des pieds testés doit permettre d'isoler l'effet de la propulsion, c'est-a-dire le travail positif
effectué a la fin de la phase d'appui (Donelan et al., 2002b).

Le premier est un pied ESAR (Energy Storage and Return) (Dynatreck™! Proteor®). Il a été
choisi parce qu'il est représentatif de 1'état de 1'art des pieds ESAR utilisés par les personnes amputés
TF. Chaque participant s’est vu attribué un pied ESAR adapté & son poids comme prescrit par le
fabriquant : un pied plus souple pour les participants plus léger et un pied plus rigide pour les
participants plus lourd. C’est ce qu’on appelle le module d’un pied prothétique. On nommera cette
configuration « ESAR ».

Figure 59 : Prothéses utilisées pendant la marche. A gauche, le Rheo Knee™ d’Ossur®. Au centre, 'ESAR
Dynatreck™ de Proteor®. A droite, le pied rigide courbé en demi-cercle, imprimé en 3D et ayant la méme masse que
le pied ESAR.

Le second était un pied rigide courbé en demi-cercle, imprimé en 3D et ayant la méme masse
que le pied ESAR. On le nommera pied « RC » (Rigid Curved) dans cette étude (Figure 60). Avec
ce pied, aucune énergie ne peut étre emmagasinée par déformation (énergie élastique) mais le
roulement sur 'arc de cercle permet de reproduire un mouvement de roulement sans glissement du
pied sur le sol. En outre, ce pied a été congu pour reproduire la méme évolution du centre de pression
dans le repére du tibia (Hansen and Childress, 2010) que le pied ESAR étudié. Cette trajectoire a été
identifiée comme ayant un impact sur le coiit métabolique (Adameczyk et al., 2006; Adamezyk and
Kuo, 2013; Klodd et al., 2010) et dépendant de parameétres influengant la propulsion, comme la rigidité
du pied (Halsne et al., 2020). Elle peut méme étre un critére dans la conception de pied prothétique
(Mahmoodi et al., 2017). Ainsi, en reproduisant le déroulé du pas du pied ESAR, le pied RC a permis
d'isoler l'effet de la propulsion sur le coflit métabolique.

Le membre équipé du simulateur sera appelé (A), et le membre controlatéral sera appelé (C).
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3 configurations

NA ESAR RC

"N "N
A S

Non Amputé Simulateur Simulateur
d’amputation TF d’amputation TF
+ +
Pied ESAR Pied rigide courbé

Figure 60 : [llustration des trois configurations de marche. NA : Non amputé ; ESAR : Fnergy Storage and Return ;
RC' : Rigid Curved.

2.3.24. Protocole expérimental et instrumentation

Le protocole (2020-A02369-30) a été approuvé par un comité d'éthique et chaque participant
a signé un formulaire de consentement éclairé.

Avant les expériences, les participants ont été entrainés a marcher sur le sol et sur un tapis
roulant en utilisant le simulateur d’amputation TF. L'entralnement a duré jusqu'a ce que les
participants puissent marcher pendant 6 minutes sans aide ni chute, a la fois sur le sol et sur le tapis
roulant. A la fin de cet entrainement, la vitesse de confort sur tapis dans la configuration du pied RC
a été définie comme la vitesse de référence individuel a chaque participant. Cette vitesse de référence
a été utilisée pour les mesures sur tapis et a été visée lors des acquisitions d'analyse du mouvement
au sol, pour toutes les configurations de marche (NA, pied ESAR, pied RC) (Tableau 9). Le détail
des vitesses adoptées par chaque participant est disponible Tableau 23 en Annexe 2.C. Les volontaires
ont ensuite participé a deux sessions. Dans les deux sessions, la configuration NA a été testée en
premier, puis les configurations RC et ESAR ont été testées dans un ordre aléatoire.

AQM

Au cours de la premiére session, une analyse quantitative de la marche (AQM) a été réalisée
a partir d'un systéme de capture du mouvement (Vicon™ Oxford Metrics®) couplé a des plaques de
force (AMTI®) pendant que les participants marchaient sur le sol. Il leur a été demandé de marcher
sur une passerelle plate de 10 m comprenant trois plateformes de force distinctes en série. Seuls les
passages avec trois contacts successifs des pieds sur les plateformes de force ont été pris en compte.
De plus, seuls les passages dont la vitesse de marche ne dépassait pas = 10% de la vitesse ciblée (i.e.
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la vitesse de confort de la marche sur tapis en configuration RC) étaient gardés. Les forces de réaction
au sol ont été acquises a 1000 Hz pendant les phases d'appui. Les participants étaient équipés de 58
marqueurs réfléchissants (Pillet et al., 2010), comme illustré Figure 61, qui étaient capturés par le
systeme optoélectronique a 200 Hz.

Right side

MTCLD MTCMD

Figure 01 : Positionnement des marqueurs. A gauche : visuel des marqueurs sur le logiciel Nexus. A droite : photo

d'un participant portant le simulateur d’amputation transfémorale avec le pied ESAR lors de ['acquisition statique).

Consommation en oxygéne

Lors de la deuxieme session, une analyse de la consommation en oxygene a été réalisée a 1'aide
d'un systéme de spirométrie (K5™, Cosmed®) pendant la marche sur un tapis roulant non instrumenté
(Figure 62). Apres un repos de 5 min, la consommation basale en oxygene en position debout sans
bouger (SMR : Standing Metabolic Rate) a été mesurée pendant 3 min (Houdijk et al., 2009). Ensuite,
la consommation d'oxygene a été mesurée pendant 6 minutes pour chaque configuration et moyennée
sur les deux derniéres minutes d'acquisition, lorsqu'un plateau était atteint. Une pause d'au moins 3
minutes a été observée entre les configurations. La configuration NA a été répétée a la fin de la session
pour vérifier 1'absence de dérive liée a la fatigue.

Flgure 62 : Un participant équipé du systéme de spirométrie K5™ de Cosmed®.
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2.3.2.5. Analyse des données

Les données spatio-temporelles habituelles telles que la longueur de pas, la durée du cycle de
marche et la durée de la phase d'appui ont été calculées.

Un modele inertiel volumique a 15 segments (Pillet et al., 2010) a été utilisé pour obtenir les
parameétres inertiels des segments du corps et la position instantanée du BCoM. Le positionnement
des marqueurs et une illustration du modele inertiel volumique sont disponibles Figure 63. Dans les
deux configurations avec prothése, le simulateur, le genou prothétique et le pied ont été inclus dans
le modele inertiel et leur masse (3,5 kg au total) a été prise en compte (Figure 63). La jambe
positionnée a 90° dans le simulateur a aussi été pris en compte dans le modéle volumique.

Figure 63 : Position statique d’un participant avec simulateur d’amputation transtémorale (TF) équipé du Rheo
TV

Knee™ d°Ossui” et du pied courbé en demi-cercle, imprimé en 3D (RC). A droite, illustration du modéle inertiel

volumique associé.

L’ensemble des parameétres de puissance a été calculé de la méme maniére que 1'étude
précédente (Sedran et al., 2024). La puissance du complexe pied-cheville a été calculé par la "Distal
Shank Method" afin de tenir compte de la déformation du pied (Zelik and Honert, 2018). La puissance
mécanique de chaque membre inférieur a été calculée comme le produit scalaire de la vitesse du BCoM
et de leffort de réaction au sol exercé sur le membre inférieur considéré, selon la méthode ILM
(Donelan et al., 2002a).

Le travail mécanique correspondait a l'intégrale de la puissance au cours du temps. Il a été
normalisé par la masse des participants, ce qui inclut la masse de la prothese pour les participants
amputés. Le travail négatif effectué par le membre avant pendant la phase de collision (environ 0-
15% du cycle de marche) a été noté Wy et le travail positif effectué par le membre arriere pendant
la phase de propulsion (45-65% du cycle de marche) a été noté Wsrs (Figure 55). Le travail de
propulsion effectué par le complexe pied-cheville est noté W, e— Foot-

La consommation nette en oxygene, c'est-a-dire la consommation due exclusivement a la
marche, a été déterminée pour chaque condition en soustrayant la consommation basale de la
consommation brute durant la marche. Toutes les valeurs de consommation en oxygene ont été
normalisées en fonction de la masse corporelle des participants en condition NA, excluant donc la
masse des prothéses et du simulateur.

Lucas SEDRAN 107



Chapitre 2. Travail mécanique lors de la marche avec une amputation transtémorale

2.3.2.6. Statistiques

La moyenne et 1'écart-type des données pour tous les participants ont été rapportés sous
forme de moyenne (+ écart-type). Les différences de consommation nette en oxygene entre les groupes
ont été analysées a l'aide d'une ANOVA a mesures répétées (rANOVA) a un facteur. Si une différence
significative (p-value < 0,05) était trouvée, une comparaison post-hoc était effectuée avec la correction
de Bonferroni.

2.3.3. Résultats

Les parametres spatio-temporels ainsi que les travaux mécaniques de chaque participant dans
chaque configuration sont présentés dans le Tableau 22 en Annexe 2.C, page 198. Les moyennes des
valeurs de tous les participants sont présentées Tableau 8, pour chaque configuration.

Spatio-temporel

En ce qui concerne les parametres spatio-temporels, la longueur du pas était d'environ 10 cm
(environ 16% de la longueur de pas sans simulateur) plus longue du c6té appareillé que du coté
controlatéral dans les deux configurations avec prothese (Tableau 8). La phase d'appui représentait
59% et 56% du cycle de marche du coté appareillé pour les pieds ESAR et RC respectivement, et 67%
du cycle de marche pour les deux pieds du c6té controlatéral. Dans la configuration NA, la phase
d'appui représentait 63 % du cycle de marche.
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Tableau 8 : Paramétres spatio-temporels et valeurs de travail mécanique. Moyennes (+ écart-type) des paramétres
spatiotemporels, du travail a la cheville et au membre inférieur pendant le cycle de marche pour les trois configurations
: NA, pied ESAR, pied RC. Dans les configurations ESAR et RC, le coté appareillé du simulateur d’amputation TF
(A) et le coté controlatéral (C) sont affichés séparément.

NA ESAR RC

A : Paramétres spatio-temporels

Durée du cycle [s] 1,25 £ 0,12 1,30 + 0,08 1,31 + 0,09 1,27 £ 0,09 1,28 + 0,10
Longueur de pas [m] 0,62 + 0,03 0,74 4+ 0,06 0,63 + 0,07 0,69 + 0,08 0,59 + 0,07

B : Travail mécanique [J/kg]

Travail au complexe pied-cheville

Propulsion : Wiye—_sooe 0,21 £0,03 0,07 £ 0,03 0,32 + 0,10 0,00 £ 0,00 0,33 + 0,08

Travail généré par le membre inférieur

Propulsion : Wss 0,22 £ 0,04 0,07 & 0,02 0,33 £ 0,10 0,02 £+ 0,01 0,36 + 0,11
Collision : W -0,08 £ 0,03 -0,12 £+ 0,03 -0,05 £+ 0,02 -0,06 £ 0,03  -0,09 £ 0,04

Puissance mécanique

Les courbes des puissances des actions mécaniques distales au tibia et de 'action mécanique
du membre appareillé sur le sol sont visibles Figure 64. Comme prévu de la part du pied RC, on
observe aucun pic de puissance positive durant la phase de propulsion c6té appareillé. La configuration
ESAR a un pic d’énergie emmagasinée par le pied (~40% du cycle) plus important par rapport a la
configuration NA mais une plus faible restitution d’énergie. La diminution de la puissance lors de la
phase de propulsion c6té appareillé est aussi visible au membre appareillé dans les deux configurations
avec prothese, par rapport a la configuration NA. Du c6té controlatéral, le pic de puissance négatif
de la cheville au début de la phase d'appui, pendant la collision, et le pic de puissance positif de la
cheville pendant la propulsion, étaient plus importants que dans la configuration NA. La phase de
propulsion a la cheville était aussi légerement plus longue pour les deux configurations coté
controlatéral que dans la configuration NA.
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Figure 64 : Courbes de puissance générée au complexe pied-cheville (méthode DS) et générée au membre inféricur
(méthode ILM). A gauche le coté appareillé (membre droit pour les NA) et & droite le coté controlatéral (membre

gauche pour les NA). En pointillées les courbes pour la jambe équipé du simulateur d’amputation transfémorale.

Travail mécanique

Les travaux mécaniques sont donnés dans le Tableau 8. Une diminution de -67% du travail
de propulsion au pied prothétique est observé avec la configuration ESAR par rapport a la
configuration NA (0,07 £ 0,03 J/kg vs 0,21 £ 0,03 J/kg). Une diminution similaire du travail de
propulsion au membre appareillé a été mesurée (ESAR : 0,07 + 0,02 J/kg vs NA : 0,22 £+ 0,04 J/kg).
En l'absence total de W ;. foot avec le pied RC, le membre appareillé ne réalise que 0,02 £ 0,01
J/kg durant la phase de propulsion, soit 71% de moins qu’avec le pied ESAR. Dans les deux
configurations avec prothése, une augmentation des Wj . ._ foot €t des Wy est observé coté

controlatéral, de Pordre de +50% par rapport a que ceux dans la configuration NA.

Une augmentation du travail de collision coté appareillé a été observé pour la configuration
ESAR mais pas pour la configuration RC. A l'inverse, une diminution du travail de collision c6té
controlatéral a été observé dans la configuration ESAR mais pas dans la configuration RC.

Consommation en oxygéne

Les valeurs de la consommation nette en oxygeéne sont rapportées pour chaque participant
dans le Tableau 9 et illustrées Figure 65. La consommation nette en oxygene a été significativement
augmentée (p<0,001), par un facteur de deux (4+105%), entre la configuration NA et les deux
configurations avec prothese. Aucune différence significative n'a été trouvée entre les configurations
ESAR et RC (p=0,915). Il est a noter qu'aucun effet de fatigue n'a été observé : la consommation en
oxygene mesuré lors de 1'essai de contrdle en fin de session par rapport a 1'essai initial n'a pas dépassé
+1 % de la valeur initiale. Toutefois, un effet d’accoutumance a été observé, en particulier chez un
participant dont la consommation en oxygeéne durant I’essai de contréle a été diminué de -15% par
rapport a l’essai initial. Les consommations en oxygene des essais de contrdle sont données pour
chaque participant dans le Tableau 24 en Annexe 2.C, page 198.
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Figure 65 : Consommation nette en oxygéene dans les trois configurations de marche. NA : sans prothése ; ESAR :
avec un genou prothétique et un pied ESAR ; RC' : avec un genou prothétique et un pied rigide courbé. A gauche :
valeur par participant. A droite : valeur moyenne par configuration. * Différence significatif (p < 0,001).

Tableau 9 : Vitesse de marche sur tapis et valeurs d’'échange gazeux. Pour chaque participant, la vitesse de marche
est indiquée et les valeurs nettes (consommation durant la marche moins consommation basale i.e. au repos

debout) des échanges gazeux d'oxygéne et de dioxyde de carbone sont données pour les trois configurations

étudiées.
S1 S2 S3 S4 S5 S6 Moyenne

Vitesse de marche [m/s] 0,94 1,25 1,08 1,00 1,14 1,28 1,11 + 0,14
V0, basale [mL/min/kg] 4,58 4,20 5,02 6,78 6,68 4,22 5,25 + 1,19
V0, nette [mL/min/kg]

NA 11,52 9,17 11,58 11,52 10,07 10,35 10,70 £ 1,00 »°

ESAR 21,40 1797 2481 21,63 23,03 2298 2197 £231°*

RC 20,14 18,03 26,84 22,29 22,16 22,68 2202 £294"

* Différence significative entre NA et ESAR (p < 0,05).
b Différence significative entre NA et RC (p < 0,05).
¢ Différence significative entre ESAR et RC (p < 0,05).

2.3.4. Discussion

Dans 1'étude précédente, présentée dans la Section 2.2, page 86 (Sedran et al., 2024), nous
avions montré que, lors de la marche des personnes amputées TF, le travail de propulsion au membre
appareillé restait constant, indépendamment de la vitesse de marche, malgré 'augmentation du travail
de propulsion au pied prothétique. Or, si la propulsion au pied prothétique parait perdre sa principale
fonction (celle de propulser I'ensemble du corps), nous pouvons alors nous questionner sur son impact
sur la consommation en oxygene lors de la marche. L'objectif de cette étude était donc d’illustrer un
extréme en comparant la consommation en oxygene lors de la marche avec une amputation
transfémorale, dans un cas avec un pied ESAR conventionnel restituant de 1’énergie de déformation,

et dans 'autre cas sans aucune puissance au pied prothétique. Pour cela nous avons utilisé un pied
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rigide courbé (RC), imprimé en 3D, de méme masse que le pied ESAR, et permettant un déroulé du
pas identique a celui de 'ESAR.

234.1. Comparaison avec la littérature

Nous avons observé une multiplication par deux (+105%) de la consommation en oxygene
entre les configurations avec et sans prothése. Méme si elle est cohérente avec les études précédentes
concernant 1'effet de I'amputation sur la consommation en oxygene, cette augmentation est beaucoup
plus importante que celles rapportées pour les personnes amputées TT (van Schaik et al., 2019 :
~+23% a 1,14 m/s) et TF (Russell Esposito et al., 2018 : +47% & 1,21 m/s ; van Schaik et al., 2019
o ~+42% a 1,14 m/s). L'expérience limitée des participants a marcher avec une amputation TF
pourrait expliquer une partie de la divergence avec la littérature. De plus, les participants marchaient
avec une orthese bloquant le genou a 90° et n’avait pas d’emboiture personnalisée comme c’est le cas
pour les personnes réellement amputées. Or, 'emboiture est la clé de voiite pour une utilisation de la
protheése (Fajal, 1972). De méme, les parameétres de controle du genou a microprocesseur n’ont pas
été personnalisés. Seul 'alignement des prothéses a été personnalisé par un opérateur mais au vu de
I'influence élevé que cela a sur la consommation en oxygene (Schmalz et al., 2002), il aurait fallu un
orthoprothésiste afin d’avoir un alignement optimal. Il est cependant difficile d’avoir acces a leur
service quand il s’agit de recherche sur personnes non amputées.

Afin de limiter 1'effet de la vitesse sur le travail mécanique (Bonnet et al., 2014; Pinhey et
al., 2022) et la consommation en oxygene (van Schaik et al., 2019), nous avons décidé de comparer
les trois configurations dans des conditions de vitesse de marche équivalentes pour chaque participant.
La vitesse de marche choisie par les participants était systématiquement inférieure a leur vitesse
optimale sans prothése et des études antérieures ont montré que le colit métabolique augmentait
lorsqu'on s'éloignait de la vitesse optimale d'un participant (Ettema et al., 2021). Ainsi, la différence
entre la consommation en oxygeéne des participants marchant sans prothése a une vitesse sous-
optimale, et celle des mémes participants équipés du simulateur marchant & leur vitesse optimale,
était expérimentalement plus faible qu'elle ne devrait 1'étre théoriquement si on marchait sans
prothese a vitesse de confort.

2.34.2. Impact de la restitution d'énergie sur la consommation en oxygéne

De nombreuses études ont émis 1'hypothese que le surcotit métabolique chez les personnes
amputées pouvait étre associé a un manque de propulsion au coté appareillé (Adamezyk and Kuo,
2015; Caputo and Collins, 2014). Cependant, la capacité des protheses actives a réduire le coiit
métabolique reste incertaine, certaines études indiquant une baisse (Caputo and Collins, 2014; Herr
and Grabowski, 2012; Ingraham et al., 2018; Russell Esposito et al., 2015) tandis que d'autres ne
trouvent pas de lien concluant (Gardinier et al., 2018; Quesada et al., 2016; Segal et al., 2012; Zelik
et al., 2011).

Dans notre étude, nous avons comparé les pieds ESAR et RC. Le pied ESAR était un pied
classiquement utilisé par des personnes amputées TT et TF et restituait de I’énergie de déformation
en fin de phase d’appui, apres en avoir emmagasiné durant le début et le milieu de la phase d’appui.
A Tinverse, le pied RC n’emmagasinait et ne restituait aucune énergie (d’ot son travail de propulsion
nul) mais sa forme arrondie lui permettait de reproduire les mémes trajectoires du centre de masse et
du centre de pression pendant la phase d’appui unipodal que le pied ESAR. Malgré I’absence total de
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propulsion au pied RC, nous avons constaté que la consommation en oxygene était quasiment
identique entre l'utilisation de ces deux pieds prothétiques, et ceux pour tous les participants.
Vanderpool et al.; 2008 ont trouvé des résultats similaires en bloquant le mouvement de la cheville
de participants NA par une ortheése dont la surface inférieure était incurvée : une hausse de la
consommation métabolique de seulement 0,4% a été observée une fois le poids de la botte compensée.
Il apparait donc que la géométrie du Roll Over Shape (ROS) ait un impact plus important sur la
consommation métabolique que le travail de propulsion générée par la cheville. Par ailleurs, le contréle
nécessaire du genou prothétique engendre une augmentation significative de la consommation
métabolique, qui double, par rapport a la marche sans prothese.

2.34.3. Longueur de pas et travail de collision

Pour rappel, la modélisation de la marche dynamique par un pendule inversé (Adamczyk and
Kuo, 2015) suggére qu'un travail de propulsion plus faible au membre arriére conduira & un travail
de collision plus élevé au membre avant. La réduction de la propulsion au membre appareillé devrait
mener a une augmentation de la collision du membre controlatéral. Pourtant ce n’est pas ce qui est
observé. Comme dans les études précédentes (Carse et al., 2020; Mahon et al., 2019; Nolan et al.,
2003), une asymétrie de la marche avec une prothése a été observée. Adamczyk and Kuo, 2015 ont
montré chez les personnes amputées TT qu'une partie de 1'asymétrie liée a la réduction de la
propulsion c6té appareillé ne peut étre compensée qu'en utilisant des mécanismes physiologiquement
tres cotiteux. En effet, ils ont montré que lorsque la propulsion est réduite du c6té appareillé, 1'option
la moins cotiteuse est de réduire le travail de collision en ralentissant la vitesse du BCoM lors de la
collision du membre controlatéral et de compenser en réaccélérant le BCoM une fois le talon
controlatéral au sol, par un travail de hanche accru, en particulier du coté controlatéral. La réduction
de la longueur du pas controlatéral observé lors de la marche avec prothéese et ’hypothese d’Adamezyk
and Kuo, 2015 de réduction de la vitesse du BCoM avant la collision controlatérale, expliquerait
pourquoi le travail de collision a diminué avec le pied ESAR (-0,05 + 0,02 J/kg) par rapport a la
configuration sans protheése (-0,08 + 0,03 J/kg), malgré une diminution de la propulsion au membre
appareillé. L’augmentation de la collision du membre appareillé (-0,12 £+ 0,03 J/kg) peut quant a lui
venir de I'allongement de la longueur de pas appareillé (+10 cm).

2.3.4.4. Limites

Avec seulement six participants, la puissance statistique de notre étude est limitée ; seules les

différences majeures sont interprétées.

Les participants non amputés équipés d'un simulateur d’amputation TF sont moins habitués
a utiliser une protheése que des personnes réellement amputées et 'appareillage n’a pas été personnalisé
alors qu’il est nécessaire de le faire pour optimiser la marche (Fajal, 1972; Paterno et al., 2018;
Rabuffetti et al., 2005). Leur marche est donc encore plus altérée que celle des personnes amputées.
Ceci se refléte entre autres par une augmentation de +105% de la consommation en oxygene entre
marche avec et sans protheése au lieu du +45% trouvé dans la littérature. Cela se ressent aussi sur la
longueur de pas des participants qui est beaucoup plus asymétrique chez les participants non amputés
appareillés du simulateur (différence moyenne : 10 cm) que chez les personnes amputées appareillées
avec leur prothese habituelle (Harandi et al., 2020 : 8 cm).
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Néanmoins, cette étude s'est concentrée sur I'impact d’une absence de propulsion au pied
prothétique sur la consommation en oxygeéne lors de la marche. Les altérations mécaniques de la
marche étant amplifiées chez les participants non amputés équipés d'un simulateur d’amputation TF,
cela permet de les mettre encore plus en évidence. C'est pourquoi des études antérieures ont déja
utilisé ce procédé pour obtenir un premier apercu du comportement d'une prothése, ou pour
comprendre les mécanismes en jeu (Caputo and Collins, 2014; Duraffourg, 2021; Elery et al., 2020).
De plus, il permet d'éviter les biais liés a la variabilité inter-sujets en comparant le méme participant
avec ou sans prothese.

Enfin, 'analyse quantifiée de la marche (AQM) et I'analyse de la consommation en oxygene
se sont faites en deux sessions distinctes. En ’absence d’un tapis de marche instrumenté, PAQM s’est
fait sur le sol. Cela impose une vitesse de marche qui n’est pas parfaitement constante entre chaque
marche. Toutefois, nous avons trié les marches en post-traitement pour ne garder que celles
correspondant & la vitesse choisie par le participant, avec un écart autorisé de =10%. De plus, puisque
la comparaison de la consommation en oxygene se fait entre les trois configurations pour chaque
participant et que ces mesures ont été réalisées le méme jour, cela ne pose pas de soucis pour I'analyse.

2.3.5. Conclusion

Cette étude avait pour objectif d’étudier 'effet de la présence ou de l'absence totale de
propulsion au pied prothétique sur la consommation en oxygeéne chez les personnes marchant avec
une amputation TF. Pour cela, deux pieds ont été testés : un pied ESAR conventionnel et un pied
rigide courbé, de méme masse et permettant de garder un déroulé de pas identique. Six volontaires
non amputés ont participé a I’étude en utilisant un simulateur d’amputation TF. Sur 'ensemble des
participants, aucun n’a vu sa consommation en oxygene étre modifiée entre la présence ou I’absence
de propulsion au pied prothétique. Il semble donc que la géométrie du Roll Over Shape (ROS) ait un
impact plus important sur la consommation métabolique que le travail de propulsion générée par la
cheville.
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Synthese

1) Un pied rigide courbé permet d’avoir le méme déroulé de pas qu’un pied ESAR conventionnel. Il
peut alors étre utilisé pour isoler I'effet de I’absence de propulsion.

2) La longueur de pas appareillé était environ 10 cm (~16%) plus longue que la longueur de pas
controlatéral dans les configurations avec prothése (ESAR et RC).

3) Lors de la marche avec 'ESAR, les travaux de propulsion au pied prothétique et au membre
appareillé ont été diminués de -67% par rapport a la configuration NA.

4) Malgré I’absence totale de travail de propulsion au pied dans la configuration RC, un travail au
membre appareillé de 0,02 £+ 0,01 J/kg a été mesuré, soit 71% de moins qu’avec le pied ESAR.

5) Lors de la marche avec prothése (ESAR et RC), les travaux de propulsion a la cheville et au
membre arriére c6té controlatéral étaient augmentés de +50% par rapport a ceux de la marche sans
prothese (NA).

6) La consommation nette en oxygeéne a été multipliée par deux (+105%) entre les marches avec
prothese (ESAR et RC) et la marche sans prothese (NA).

7) Aucune différence de consommation en oxygene n’a été quantifiée entre la présence (ESAR) ou
'absence totale (RC) de propulsion au pied prothétique chez des personnes non-amputées marchant
avec un simulateur d’amputation TF.

2.4. Conclusion du chapitre 2

Ce Chapitre 2 vise a participer a la compréhension de la surconsommation en oxygene
observée d’'une part entre les personnes amputées et celles non amputées, et, d’autre part, entre les
personnes amputées transtibiales (TT) et celles amputées transfémorales (TF) (Ettema et al., 2021;
van Schaik et al., 2019). Bien que ces deux populations de personnes amputées utilisent au quotidien
les mémes pieds prothétiques, aucune étude n’a vérifié qu’elles produisaient bien la méme quantité de
travail de propulsion (sous forme d’énergie restituée). De plus, l'efficacité de leur usage mérite d'étre
examinée. En effet, l'interaction entre le pied prothétique et le membre appareillé peut varier
significativement entre la présence d'un genou biologique et celle d'un genou prothétique.

Le premier objectif de ce chapitre était donc de quantifier le travail mécanique généré par le
pied prothétique et le membre appareillé chez les personnes amputées TT et TF portant des pieds
prothétiques similaires. Nous cherchons a savoir si une potentielle cause de la surconsommation en
oxygene des personnes amputées TF par rapport a celles amputées T'T pourrait venir d’une différence
travail de propulsion au pied prothétique et/ou au membre appareillé.

A partir des données d'une large cohorte de 155 participants (dont 40 TT et 68 TF), il a été
possible d'étudier le travail mécanique généré par le pied prothétique et le membre appareillé chez les
personnes amputées TT et TF, en contrdlant 1'effet de la vitesse de marche. Ces travaux mécaniques
ont aussi été comparés a ceux générés par les personnes non amputées (NA). Aucune différence de
travail de propulsion au pied prothétique n’a été trouvé entre les personnes amputées TT et TF.
Toutefois, significativement moins de travail de propulsion est générée par le membre appareillé des
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personnes TF. De plus, ce travail de propulsion au membre appareillé reste constant avec la vitesse
chez les personnes amputées TF (Bonnet et al.; 2014; Pinhey et al., 2022) malgré une augmentation
du travail de propulsion au pied prothétique

Si la propulsion au pied prothétique ne permet pas de propulser correctement le corps en
avant, nous pouvons nous interroger concernant son impact sur la consommation en oxygene chez les
personnes amputées TF. Il n’existe aucune étude dans la littérature ayant quantifié de maniere
simultanée le travail mécanique et la consommation métabolique de personnes amputées TF. Nous
avons donc proposé une seconde étude dont l'objectif était d’étudier 'effet de la présence ou de
I'absence totale de propulsion au pied prothétique sur la consommation en oxygene lors de la marche
avec une amputation TF. Pour cela, un pied ESAR conventionnel a été choisi. Un second pied a été
congu de tel sorte qu’il ait la méme masse et le méme déroulé du pas (le méme ROS) que le pied
ESAR choisi. Ainsi, en comparant la marche avec ces deux pieds, nous avons pu isoler 'effet de la
restitution d’énergie. Sur I’ensemble des six volontaires non amputés ayant participé a 1’étude en
utilisant un simulateur d’amputation TF (Duraffourg, 2021), aucun n’a vu sa consommation en
oxygene étre modifiée entre la présence ou ’absence de propulsion au pied prothétique. Il semble donc
que la géométrie du Roll Over Shape (ROS) ait un impact plus important sur la consommation

métabolique que le travail de propulsion générée par la cheville, lors de la marche avec une amputation
TF.

Ces deux études étaient complémentaires I'une de 'autre. La premiere a pu étudier la marche
a vitesse de confort de personnes amputées TT et amputées TF grace a une large cohorte, tout en les
comparant a une population contrdle de personnes non amputées. La seconde étude visait a caricaturer
une diminution de propulsion chez les personnes amputées TF, nous avons donc choisi d’évaluer
I’absence totale de propulsion dans une population de personne non amputées portant un simulateur
d’amputation TF.

Ainsi, bien que les avancées dans la conception des pieds prothétiques visent & restituer
davantage d'énergie, nos recherches suggerent que cette amélioration ne se traduit pas nécessairement
par une réduction de la consommation en oxygene pour les personnes amputées TF. Les efforts pour
diminuer la consommation en oxygene des personnes amputées TF ne devraient pas se limiter a
l'augmentation de la restitution d'énergie, mais plutét dans la capacité a initier facilement la flexion
du genou prothétique.

Notre prochain et dernier Chapitre se focalisera sur la recherche de conception de composants
prothétiques facilitant I'initiation de la flexion du genou prothétique.
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3.1. Introduction

3.1.1. Problématique

Dans le chapitre précédent, nous avons montré (Sedran et al., 2024), par une étude
rétrospective sur 155 participants, une corrélation positive entre la vitesse de marche et le travail de
propulsion a la cheville, ainsi qu’entre la vitesse de marche et le travail de propulsion au membre
arriére, chez les personnes non amputées (NA) et chez les personnes amputés transtibiaux (TT) coté
appareillé. En revanche, chez les personnes amputées TF, seul le travail de propulsion au pied
prothétique était positivement corrélé a la vitesse de marche. Le travail de propulsion au membre
appareillé restait quant a lui constant, indépendamment de la vitesse de marche. De plus, nous avons
mis en évidence que la suppression de travail de propulsion au pied prothétique (sous forme de
restitution d’énergie) n’entrainait pas d’augmentation de la consommation d’oxygene durant la
marche de 6 sujets non-amputés (NA) portant un simulateur d’amputation TF.

Au Chapitre 1 (Section 1.4.3), nous avons expliqué comment la stratégie d’initiation de la
flexion du genou prothétique chez les personnes amputées TF (Radcliffe, 1977) pouvait étre
contreproductif & la génération de puissance de propulsion au membre appareillé. Pour résumer, les
efforts au sol sont dirigés, durant la phase de propulsion, vers un point proche du BCoM, passent a
I’avant de ’axe du genou et induisent ainsi un moment d’extension au genou. En ’absence du muscle
gastrocnémien pour initier la flexion du genou, les personnes amputées TF appliquent volontairement
un effort musculaire pour générer un moment a la hanche résiduelle et ainsi modifier 'orientation des
efforts au sol vers l'arriere de I'axe du genou prothétique. Ce controle musculaire volontaire permet
d’initier la flexion du genou prothétique mais diminue la puissance de propulsion au membre
appareillé. Dans ce chapitre, nous proposons d’explorer des solutions technologiques visant a faciliter
I’initiation de la flexion du genou sur la prothése Synsys. Un prototype de pied prothétique répondant
a cette fonction est également évalué du point de vue du travail mécanique et de la consommation
métabolique d’une personne non amputée équipée d’un simulateur de prothese.

3.1.2. Proposition de solutions visant & faciliter ’initiation de la flexion

du genou prothétique

Dans ce chapitre, nous cherchons a faciliter Iinitiation de la flexion du genou prothétique
chez les personnes amputées TF afin d’augmenter la puissance de propulsion au membre appareillé
et de diminuer la consommation d’oxygeéne lors de la marche. Plusieurs solutions peuvent étre

envisagées pour initier la flexion du genou :

1) Augmenter 'amplitude de cheville

Augmenter amplitude de cheville permet d’augmenter la longueur de pas controlatéral
(Figure 66) ainsi que I'angle du tibia par rapport a la verticale et facilite donc le positionnement de
Iaxe du genou en avant du CoP. Le moment d’extension au genou est directement lié au bras de
levier entre 'effort au sol et le centre de Iarticulation du genou. La réduction de ce bras de levier
permet de limiter la contribution du moment de flexion de la hanche résiduelle. Augmenter
I’amplitude de cheville peut se faire soit en ajoutant une articulation de cheville au pied prothétique
(Heitzmann et al., 2018), soit en diminuant la raideur du pied prothétique ce qui entrainera, & moment
de cheville équivalent, une plus grande amplitude articulaire.
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Déplacement du
BCoM

Déplacement du
BCoM ______

CoP CoP

Figure 06 : Stratégie n°l pour augmenter la puissance ILM en fin de phase d’appui : Augmenter 'amplitude
de cheville, permettant une augmentation de la longueur de pas et donc un passage de I'axe du genou plus en avant
du CoP.

2) Apporter une puissance extérieure

Une autre solution serait d’apporter de la puissance extérieure au genou, afin de le fléchir de
maniere active. Plusieurs études ont exploré 1'efficacité des exosquelettes de genou durant la marche
de personnes souffrant de Iésions de la moelle épiniére et chez les patients hémiparétiques, mais elles
se sont principalement concentrées sur 'assistance a la flexion du genou pendant la phase pendulaire
en montrant, entre autres, une meilleure symétrie des phases pendulaires (Lora-Millan et al., 2022;
Probsting et al., 2017). Bulea et al., 2013 ont toutefois montré que les exosquelettes de genou
pouvaient effectivement aider a initier la flexion du genou a la fin de la phase d'appui chez des
personnes atteintes de lésions de la moelle épiniere. D’autre part, les genoux prothétiques actifs,
comme le Power Knee® d’Ossur®, ont été concus pour offrir une assistance pour l’extension et la
flexion du genou. Sur sol plat, une assistance est apportée en phase oscillante lors du retour du genou
en extension ; en montée d’escalier ou lors d'un relevé de position assise, une assistance est apportée
en phase d’appui pour mettre en extension le genou et ainsi se relever. Sur sol plat, le genou
prothétique géneére une puissance positive pour initier la flexion du genou et accélérer la jambe. Hood
and Lenzi, 2018 ont montré que I’ajout de puissance positive au genou motorisé d’un participant TF
durant la phase de pré-flexion permettait d’augmenter la symétrie de marche et réduisait 'effort (via
la mesure du rythme cardiaque). Ingraham et al., 2016 ont quant a eux montré, chez 3 participants
amputés TF, que supprimer linitiation active de la flexion d’un genou motorisé augmentait la
puissance positive a la hanche résiduelle en début de phase oscillante, et augmentait sa puissance
négative en fin de phase oscillante. Ces résultats préliminaires sont encourageants quant au réle d’une
aide a l'initiation de la flexion du genou et doivent étre complétés par d’autres études avec un plus
grand nombre de participants TF. Toutefois ces appareils sont généralement lourds, avec une
autonomie relativement faible a cause de la consommation importante d’énergie électrique et
dépendent énormément des algorithmes de controle utilisés.

3) Tirer parti de la synergie entre la cheville et le genou

Cette derniere solution consiste a s’inspirer des muscles bi-articulaires capables de produire
des moments simultanément au niveau de deux articulations et ainsi générer une puissance mécanique
a deux articulations en méme temps. Nous pourrions utiliser ce principe en remplacant la fonction du
muscle gastrocnémien, muscle bi-articulaire entre le genou et la cheville, par un systéme mécanique

ou hydraulique. La production d’'un moment & la cheville (son équivalent prothétique) lors de la
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marche pourrait alors simultanément générer un moment de flexion au genou prothétique, facilitant
I’initiation de la flexion du genou. De plus amples précisions seront apportées dans la section suivante
(3.1.3.1).

3.1.3. Prothése Synsys de Proteor®

Comme nous 'avons vu au Chapitre 1 (Section 1.1.3), la protheése Synsys de Proteor® est un
dispositif unique rassemblant & la fois un pied en fibre de carbone, une cheville et un genou a
microcontréleur. La cheville et le genou sont reliés I'un & l'autre par un systeme hydraulique
permettant, en phase d’appui, une triple flexion hanche-genou-cheville au membre appareillé. Cette
prothése Synsys integre déja la solution n°3 présentée précédemment. Par la suite, nous verrons
comment ce systéeme innovant peut permettre de faciliter l'initiation de la flexion du genou
prothétique.

3.1.3.1. Initiation de la flexion du genou avec le Synsys

Dans cette section, nous allons discuter de la maniere dont le systéeme hydraulique du Synsys,
reliant la cheville au genou, peut faciliter 'initiation de la flexion du genou prothétique par rapport
a un genou & microcontroleur conventionnel (MPK : MicroProcessor Knee). Nous nous plagons durant
la phase de propulsion uniquement.

Soit un systeme isolé cuisse en équilibre soumis a 3 forces ﬁ'bassin_,cuisse, Iiambe_,cuisse et
ﬁpesanteur—»cuisse tel que :
cuisse = {emboiture + membre résiduel + platine de genou prothétique}

On fait I'hypotheése d’une liaison pivot parfaite au niveau du genou prothétique. L’action des
muscles sur la hanche est modélisée par un effort 1—7; et un moment exprimé en H, noté M; La Figure
67 illustre les efforts mis en jeu durant I'initiation de la flexion du genou avec un MPK conventionnel
et avec le Synsys. Les termes utilisés sont présentés par la suite.
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MPK

(MicroProcessor Knee) Synsys

<N

Ny

Figure 67 : Représentation des efforts appliqués a la cuisse lors du port d’un MPK (& gauche) ou d’un Synsys (a

droite), durant la phase de propulsion.

On isole la cuisse et on réalise le bilan des actions mécaniques extérieures appliquées sur ce
solide isolé.

Actions du bassin sur la cuisse

Fv) —_—
On a {Tyussinocuisse) = {w,) . ﬁ} . Leffort Fy est transmis du bassin vers la cuisse
My +KHAFy),

par la hanche. Le moment K/[—; est un moment de flexion généré volontairement par le patient a sa
hanche résiduelle. Comme nous l'avons vu dans la Section 1.4.3.2 et illustré Figure 36, le controle
volontaire du moment & la hanche (My) permet de faire varier le moment induit au genou (en ), ici
My +KH AFy.

Actions de la jambe sur la cuisse

Le torseur {Tjam be%msse} peut étre décomposé en 3 torseurs tels que :

{T]'(U'H,DPA‘C'HZ'SSE?} = {Tvérinﬁcuisse} + {Taxeﬁcuisse} + {Tbutée—wuisse} E'q, 45
Avec :
FV B T . . . ;.
o {Tusrinscuisse) =3— —¢ . L'effort F, est transmis de la jambe vers la cuisse par le vérin
KV AF, ),

hydraulique de la protheése. Sur les MPK (MicroProcessor Knee), la vanne contrdlant la résistance
a la flexion est ouverte en fin d’appui. L’effort appliqué par le vérin est uniquement di au
frottements (sec et fluide). On suppose cet effort négligeable devant les autres forces en présence
F; =0. Pour le Synsys, la synergie entre le genou et la cheville permet a une partie de 1'effort
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appliqué sur le pied d’étre transmis au piston du genou (voir Figure 67). L’effort appliqué par le
vérin F, induit un moment de flexion au genou (K) : M—)K‘ vérinocuisse " 2 = (KV ANFy) - Z > 0.

o {Taxe_,cuisse}:{i“} . Leffort F, est transmis au niveau de laxe de rotation du genou
K
prothétique. On néglige les frottements de liaisons (hypothése de liaison parfaite) donc

— —
MK, axe—cuisse = 0-

Fy o , N
o {Thursescuisse) = {___) B __} . L’effort Fg est transmis par la butée d’extension & I’avant du genou.
KB AFy),

Deés que le genou fléchi, la jambe et la cuisse ne sont plus en contact au niveau de la butée donc
17"; =0 et KB /\f'; =0. Le moment MK, butéemcuisse " Z = (R_—ﬁ A F;) -Z = 0 ne peut étre qu'un

moment d’extension, ou un moment nul.

Actions de pesanteur sur la cuisse

Fp —m.g
On a {Tpesanteur_)cuisse} = {____,P __,} = {_.._, <9 . } . Avec G, le centre de masse du
KG. NFp), (KGo A(=mcg)),

systéme cuisse, m, sa masse et g la pesanteur.

On applique le Principe Fondamental de la Dynamique (PFD) au solide isolé :

{Tm—muisse} = {Tbassinecuisse} + + {Tpesanteurecuisse} = {Acuisse} Fq. 46

Avece {Thussinocuisse €b les torseurs des actions mécaniques décrivant 1'action
mécanique du bassin sur la cuisse et de la jambe (correspondant a une partie de la prothese) sur la
cuisse, respectivement. Tous les torseurs seront exprimés au point K, le centre du genou prothétique.
Le torseur {Tpesanteur_)cuisse} est le torseur de l'action mécanique de pesanteur sur la cuisse. Enfin

{A yisse} est le torseur dynamique composé de la résultante et du moment dynamique.

Torseur dynamique de la cuisse

Le torseur dynamique {Ayisse} peut s’écrire en K tel que :
T Ty
{Acuisse} =1 2 = = — - Eq. 47
6K,(cuisse/R) K I 0, + KGe Am.T, «

— -
Avec T, Taccélération linéaire du systeéme cuisse, 6k (cuissesry 16 moment dynamique de la

—_—
cuisse au point K, I son moment d’inertie en G et 6, son accélération angulaire.

L’Eq. 46 devient :

Fy F, F Fy —m.g
{temsse—cuisse} = {-—> -i ‘ﬁ} + {~_> v .ﬁ} + {j} + {._H B -q} + {_____} ¢ }
My +KHAFy), KVAF,), (0)y \KBAFs), \KG. A(—mcg)),

I6.B. + KG, Am.T;)
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Notons My, . le moment a la hanche lors de l'utilisation d'un MPK conventionnel et My, sy le

moment & la hanche lors de I'utilisation du Synsys.

Puisqu’aucun moment n’est induit par l'action du vérin sur la cuisse lors de I'utilisation d’'un MPK,
alors W/\f; =0, etona:

Myypy + KHANFy +0+0+ KB AFg + KG: A (—me§) = bk (cuisse/r) Eq. 49
And MHMPK = 6K,(cuisse/R) —KH A FH — KB A FB - KGC A (_mcg) Eq. 50

Pour le Synsys, on a :

Mty sys + KHNF; +KVAF, +0+ KB AFz + KG, A (—me§) = 8k (cuisse/r) Eq. 51
& My, " = 8k cuissesry — KH NFy — KB ANFy —KG; A(—mc§) — KV AF, Eq. 52

A partir de 'Eq. 50 et Eq. 52, on peut identifier :

MHSynsys = MHMPK —KV A FV Eq 53

Or KV A f; est un moment de flexion donc KV A f; -Z >0 et on a alors :

Synthese :

L’initiation de la flexion au genou nécessite un moment au centre du genou (K) positif.

Le systeme hydraulique du Synsys liant la cheville au genou permet d’exercer un effort de traction
sur le vérin lors de genou lors de I'appui sur 'avant pied. Cet effort entraine un moment de flexion
au genou qui devrait permettre de diminuer le moment de flexion a la hanche nécessaire a l'initiation
de la phase oscillante. Cette diminution de moment de flexion a la hanche devrait permettre
d’augmenter la puissance de propulsion du membre appareillé.

3.1.3.2. Limites du pied Synsys

La prothese Synsys, de par sa conception, est 'une des combinaisons pied-genou prothétiques
les plus hautes, avec une distance minimale entre ’axe du genou et le sol de 43 cm. Afin de limiter la
hauteur de la prothese, il a été décidé initialement de concevoir un pied prothétique tres peu
encombrant (Figure 68), faisant partie des ESAR de type « low profile ». Ceci implique une faible
hauteur de pied, donc une faible surface déformable pouvant emmagasiner et restituer de ’énergie.
Le pied actuel du Synsys restitue 12,88 J. A titre de comparaison, le pied Dynatrek de Proteor®
(Figure 68), un pied ESAR conventionnel de type « high profile » (avec une grande surface de
déformation), restitue 20,97 J, soit 63% d’énergie en plus. La différence de taille peut cependant étre
compensée par un design singulier ou par un changement de matériau. Le pied Rover de Proteor® est
un ESAR « low profile » en fibre de verre et restitue 17,78 J, soit 38% d’énergie en plus. Nous

reparlerons des essais de restitution d’énergie dans la Section 3.2.2.1.
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Synsys Rover Dynatrek

Figure 68 : lllustration de trois pieds prothétiques de Proteor®

3.1.4. Objectifs

Dans cette Introduction, nous avons démontré comment le systéme synergique genou-cheville
de la protheése Synsys de Proteor® facilitait I'initiation de la flexion du genou. Toutefois, la faible
énergie restituée au pied prothétique ne permet pas une utilisation optimale de la synergie cheville-
pied.

L’objectif de ce Chapitre 3 est de concevoir un nouveau pied prothétique pour la prothese
Synsys qui devra emmagasiner et restituer plus d’énergie de déformation que le pied prothétique
actuel et permettre une utilisation plus optimale de son systéme synergique pour d’une part aider a
Iinitiation de la flexion de genou prothétique, et d’autre part augmenter le travail de propulsion au
membre appareillé, dans 'optique de réduire la consommation en oxygene des personnes amputées
TF. I devra de plus offrir une amplitude de mouvement adéquate a un passage du pas fluide et
confortable, et devra tenir compte de la nécessiter d'un faible encombrement compatible avec les
contraintes du Synsys.

Traditionnellement, les pieds prothétiques sont fabriqués par stratification de fibres de
carbone, une méthode cotiteuse et lente, mal adaptée a la production de prototypes. La disponibilité
d’imprimantes 3D par dépdt de fil fondu (DFF) qui permettent une production rapide (~7h par
prototype de pied), économique (~20€ par prototype de pied), et adaptable, sans nécessité de moules
onéreux, a orienté notre choix vers cette méthode pour le développement de nos prototypes de pied.
Ce choix s’integre dans un processus de conception itératif visant a allier efficacité et économie, avec
I'objectif de valider le prototype avant une production traditionnelle en fibre de carbone. Cette
approche est soutenue par plusieurs études qui ont déja démontré les avantages de la fabrication
additive (FA) pour des protheses & cott réduit (Ferreira, 2019; Kamel et al., 2020; Rochlitz and
Pammer, 2017; Yap and Renda, 2015) personnalisées a 'utilisateur (Ferreira, 2019) et a Pactivité
(Louessard, 2023).

Nous présenterons par la suite un état de 'art des méthodes de conception et d’évaluation
mécanique des pieds prothétiques de type ESAR. Dans un second temps, nous décrirons le
fonctionnement du nouveau prototype de pied ainsi que son évaluation concernant sa sécurité et ses
performances mécaniques. Enfin, nous discuterons de son apport énergétique et métabolique durant
la marche d’un participant non-amputé, équipé d’un simulateur d’amputation TF.
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3.2. Etat de I’art : Conception et évaluation mécanique d’un
prototype de pied prothétique

Dans cette section, nous aborderons les notions nécessaires a la conception et 1’évaluation
d’un prototype de pied prothétique utilisé pour la prothese Synsys. Nous examinerons dans un premier
temps la conception des pieds ESAR traditionnels avec un focus particulier sur le ProFlex Pivot, un
pied prothétique d’Ossur® reconnu pour augmenter 'amplitude de la cheville et la puissance restituée
durant la phase de propulsion. Dans un second temps nous présenterons les méthodes d’évaluation
des pieds prothétiques a partir des normes EN ISO 10328 et EN ISO 22675, évaluant la sécurité et
les performances des pieds prothétiques et nous verrons comment cela peut étre appliqué dans le cas
de pieds fabriqués par DFF.

3.2.1. Conception des pieds prothétiques

3.2.1.1. Conception de pieds prothétiques traditionnels

Traditionnellement, un pied ESAR est composé d’une lame principale en fibre de carbone
stratifié et d’'une seconde lame inférieure, elle aussi en carbone, servant de talon. Le pied ESAR se
déforme sous le poids de I'utilisateur durant la phase de plantiflexion des I’attaque du talon et continue
a se déformer durant la phase de dorsiflexion la ot le pied emmagasine le plus d’énergie. Cette énergie
de déformation est ensuite restituée lors du déchargement du membre appareillée jusqu’au décollage
de la prothése du sol : c’est I’énergie de propulsion du complexe cheville-pied, contribuant a
laccélération du centre de masse et a la pré-flexion du genou. Une illustration du mécanisme de
stockage et de restitution de I’énergie par le pied ESAR est disponible Figure 69 :

Heel Strike —Plantarflexion Flex to Midstance Dorsiflex to Heel-Off Toe-Off—Energy Released

Figure 69 : Schéma du mécanisme de stockage et de restitution d'énergie avec un pied ESAR (Mitchell et al., 2013).

Différentes géométries de pied existent. Les plus couramment utilisées sont les géométries
dites en J et celles en C (n°1 et 2 dans la Figure 70). La forme en J permet d’augmenter la longueur
déformable en augmentant la hauteur, c’est typiquement ce qui est utilisé pour les lames de course,
alors que la forme en C permet d’augmenter la longueur gréce a une courbure, en gardant une hauteur
relativement basse. Puisque nous sommes restreints concernant la hauteur du prototype, le choix se
portera sur une géométrie en C (n°2). D’autres spécificités peuvent étre utilisé comme la séparation
en deux de la lame principale afin d’avoir une mobilité de pronation/supination plus importante
permettant de mieux s’adapter au terrain. Enfin, des coussins en polymeres peuvent étre ajoutés afin
d’amortir les chocs.
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Figure 70 : Exemple de pied prothétique en J (a gauche) et en C (a droite) (adapté de Zagoya-Lopez et al., 2021).

Enfin, le changement de matériau peut aussi permettre de changer les propriétés du pied
prothétique. Kaufman and Bernhardt, 2021 ont par exemple observé chez 10 personnes amputées TT
une augmentation de amplitude a la cheville et une augmentation du pic de puissance a la cheville
avec un pied en fibre en verre (Rush HiPro, Proteor® USA) par rapport aux pieds en carbone des
participants.

3.2.1.2. Analyse du Pro-Flex Pivot d'Ossur® et de son impact sur la marche des
personnes amputées

D’autres conceptions plus complexes ont aussi été proposées. La conception singuliere du pied
prothétique Pro-Flex Pivot d'Ossur® a par exemple été 1'objet de diverses recherches visant a évaluer
son impact sur l'amélioration de la marche chez les personnes amputées transtibiales. Dans cette
partie, nous décrirons les choix de conception du Pro-Flex Pivot et nous examinerons comment cette
conception innovante influence la biomécanique de la marche, en nous appuyant sur les conclusions

de la littérature.

Choix de conception

Un pied ESAR a généralement une lame principale et une lame inférieure qui sert de talon.
Lors d'un appui a lavant du pied, 'ESAR se comporte traditionnellement comme une poutre
encastrée a son extrémité opposée. Le Pro-Flex Pivot quant a lui inteégre un axe de rotation, pouvant
s’assimiler a l'axe de cheville, fixé a 'adaptateur pyramidal considéré ici comme le bati (Figure 71).
Il a une structure en fibre de carbone avec trois lames en série, ainsi qu'une construction articulée
reliant Parriere de la lame intermédiaire a 'adaptateur pyramidal et au pivot.

., [ p——— Adaptateur
S v = N pyramidal
o B! .
f‘(v& 1 Pivot
Lien { \ { L.
mécanique ™~ 9 £ Lame supérieure
)
| '7 Lame intermédiaire
(ﬁ a Lame inférieure
%

ESAR traditionnel (Vari-Flex) Pro-Flex Pivot
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Figure 71 : Différence de conception entre ESAR. A gauche, un ESAR traditionnel (Vari-Flex d’Ossu®) avee une
géomeétrie en J. A droite, le Pro-Flex Pivot d’Ossui® avec son systéme de liaison sur la partie supérieure du pied
congu pour charger de maniére non linéaire les sections du talon et de l'avant-pied (adapté de Childers and
Takahashi, 2018 et Tryggvason et al., 2017).

Le systéeme a trois lames du Pro-Flex Foot couplé a I'articulation est congu pour faire pivoter
le tibia plus rapidement par rapport au pied prothétique et augmente progressivement la rigidité a la
fin de la phase d'appui. En conséquence, la section de l'avant-pied est chargée plus rapidement en
début de phase d'appui et permet une plus grande dorsiflexion du pied prothétique en fin de phase
d'appui (Childers and Takahashi, 2018). Une plus grande dorsiflexion permet de stocker plus
d'énergie, ce qui augmente 1'énergie restituée durant la propulsion.

Dans leur article, Lecomte et al., 2020 ont montré que le Pro-Flex Pivot posséde un centre
articulaire fonctionnel, c’est-a-dire un centre de rotation du pied prothétique, plus proximal et
postérieur que les ESAR traditionnels (Pro-Flex XC et le Vari-Flex XC dans leur étude), se
rapprochant davantage du centre articulaire anatomique d’une personne non amputé sur terrain plat.
Ceci peut s'expliquer par la conception qui intégre une articulation de pivot, laquelle contraint les
éléments a ressort (les lames de carbone) & suivre un modele de mouvement défini. A longueur de
pied équivalente, un centre de rotation plus postérieur signifie que la distance entre le centre de
rotation et 'extrémité avant du pied augmente. Donc pour un angle de cheville donné, le déplacement
vertical en bout de pied sera supérieur, ce qui induit plus de déformation et donc plus d’énergie
emmagasinée.

Impact de la conception sur la marche

Selon I’étude de Heitzmann et al., 2018 portant sur 11 personnes amputées TT et 11 NA| le
Pro-Flex Pivot montre une amplitude de mouvement de cheville prothétique presque deux fois plus
important (respectivement 27,7° et 15,2°) qu’avec un ESAR traditionnel (Vari-Flex), se rapprochant
davantage de 'amplitude physiologique de la cheville (31,6°). Ce qui est important & noter c’est que
cette augmentation d’amplitude de cheville ne réduit pas le moment articulaire maximal de la cheville
prothétique. Ainsi, le Pro-Flex Pivot a démontré une puissance du complexe pied-cheville environ
deux fois plus élevée que 'ESAR traditionnel (2,89 W/kg vs. 1,48 W/kg respectivement). Dans leur
revue systématique concernant la puissance de propulsion délivrée par les pieds prothétiques lors de
la marche des personnes amputées TT, Miller et al., 2019 trouvent des résultats identiques et
observent méme une puissance de propulsion maximale similaire a celle des protheses pied-cheville
motorisées. De plus, a l'inverse des pieds ESAR dont la progression du déroulé du pas ralentit
généralement a mi-chemin, 'augmentation progressive de la rigidité du Pro-Flex Pivot permet aux
utilisateurs de progresser de maniére continue et d’utiliser leur élan pour générer une puissance de
propulsion qui supporte le poids de 'utilisateur plus efficacement, réduisant ainsi de -19% le moment
d'adduction externe du genou et de -13% les forces de réaction du sol verticales sur le coté
controlatéral, en comparaison avec 'ESAR traditionnel (Heitzmann et al., 2018). Des résultats
similaires concernant le déchargement du genou controlatéral lors de I'utilisation du Pro-Flex Pivot
ont été observé chez 20 T'T par rapport a la marche avec des prothéses SACH et ESAR conventionnels
(Runciman et al., 2022).

Dans une étude sortie la méme année, Childers and Takahashi, 2018 ont eux aussi observé,
chez 5 TT, une plus grande amplitude de mouvement et d’énergie restituée par le Pro-Flex Pivot par
rapport a un ESAR traditionnel (Vari-Flex ici aussi). Ils relevent que l'augmentation de 1'énergie
restituée était corrélée a une hausse d’énergie générée par le membre appareillé lors de la propulsion,
elle-méme associée a une diminution de l'énergiec du BCoM dissipée lors de la collision du membre
controlatéral. Ces observations indiquent que le Pro-Flex Pivot est capable de restituer plus d'énergie
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qu'un pied ESAR traditionnel et que cette énergie supplémentaire peut étre utilisée pour augmenter
la propulsion de 1'ensemble du corps.

Enfin, notons qu’a notre connaissance, aucune étude concernant ’apport du Pro-Flex Pivot
sur la marche des personnes amputées TF n’a été réalisée. Seul Imran et al., travaillent sur la
conception d’une prothese genou-cheville reprenant le design du Pro-Flex Pivot monté sous un genou
mécanique polycentrique (3R36 d’Ottobock®) mais ces auteurs n’ont réalisé que des simulations de
marche (Imran et al., 2023b, 2023a). Le mouvement simulé du membre appareillé semble imiter
correctement les angles de cheville, de genou et de hanche des personnes non-amputées au cours du
cycle de marche. De futurs études doivent étre menées afin de tester expérimentalement le Pro-Flex
Pivot chez les personnes amputées TF.

Syntheése :

L’énergie emmagasinée par le pied au cours de la phase d’appui dépend de multiples facteurs, comme
la forme des lames, leur épaisseur, leur taille et/ou leur nombre. La principale maniére d’augmenter
I’énergie emmagasinée dans le pied prothétique est d’augmenter la surface déformable du pied.

. Avec une conception adaptée, il est possible de modifier la répartition des efforts et de faire varier
la raideur du pied au cours du déroulé du pas, comme c’est le cas du Pro-Flex Pivot d’Ossur® dont
la structure, composé de 3 lames carbones en série couplées a un systéme articulée, permet une
augmentation de I’énergie restituée durant la phase de propulsion.

3.2.2. Méthodes d’évaluation des pieds prothétiques

Nous allons a présent étudier les méthodes d’évaluation des pieds prothétiques. Deux
évaluations doivent étre distinguées : I’évaluation de la sécurité du pied prothétique, c’est-a-dire
s’assurer qu’il ne mette pas en danger ['utilisateur, et 1’évaluation de la performance du pied
prothétique, qui permet de classer les pieds et de déterminer a quel type de patients il sera le plus
utile.

Nous examinerons les regles prescrites par les normes européennes et leur application lors de
la conception de pieds prothétiques réalisés par FA. Les études portant spécifiquement sur les pieds
prothétiques réalisés par FA sont peu courantes. Un apergu détaillé est fourni dans le manuscrit de
thése d’Aude Louessard (Louessard, 2023) dont nous résumerons les parties qui nous intéressent.
Notre attention se porte exclusivement sur les pieds prothétiques fabriqués par DFF en utilisant des
polymeres thermoplastiques comme I'ABS; le Nylon, le PLA ou le PLA Tough, excluant les techniques
de renfort par fibres longues. Le Tableau 25 dans I’Annexe 3.A, offre un récapitulatif méthodique de
la conception de pieds prothétiques réalisés par FA a DFF utilisant des polymeres thermoplastiques.

3.2.2.1. Essais mécaniques d’évaluation de la sécurité des pieds prothétiques

Normes
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La réglementation européenne stipule 1'obligation d'évaluer la stireté des dispositifs médicaux
(DM), incluant les prothéses de membres inférieurs et les ortheses externes, en conformité avec la
norme EN ISO 22523:2006. Bien que cette norme présente un cadre général, elle renvoie a d'autres
normes plus spécifiques pour une application détaillée.

En ce qui concerne spécifiquement les prothéses et orthéses des membres inférieurs, les normes
EN ISO 10328:2006 (qu’on appellera EN ISO 10328) et EN ISO 22675:2016 (qu’on appellera EN ISO
22675) régissent les protocoles des essais mécaniques a effectuer. Ces protocoles, élaborés en accord
avec ces normes, sont fondés sur des essais de résistance, a la fois statiques et cycliques :

o Les essais statiques ont pour objectif d'évaluer la résistance des dispositifs sous des

contraintes importantes, potentiellement survenues lors d'activités diverses.
o Les essais cycliques simulent les contraintes récurrentes expérimentées une multitude de
fois lors de la marche.

Les deux normes EN ISO 10328 et EN ISO 22675 se différencient dans la maniere d’appliquer
les efforts :

e La norme EN ISO 10328 : la plus ancienne, demande d’appliquer une force donnée dans une

position précise : ceci simule donc non pas ’ensemble du cycle de marche mais un seul instant
du cycle, considéré comme le plus critique. Deux essais sont réalisés afin de représenter la
position approximative du pied durant deux instants du cycle de marche, a savoir a ’appui
talon, ou le pied est incliné de +15°, et a 'appui de 'avant pied, ou le pied est incliné a -20°
(Figure 72).

e La norme EN ISO 22675 : plus récente, définit quant a elle un protocole d'essai de fatigue

qui simule de maniére plus réaliste les forces agissant sur le pied pendant la marche en
appliquant un effort tout le long du déroulé du pas, et ce de maniere continue. Les conditions
de charge sont caractérisées par des profils normalisés définissant la charge et le mouvement
de déroulé du pas simulé.

Néanmoins, en raison de la complexité d'application de la norme EN ISO 22675 et de la
spécificité de la machine a utiliser, la norme EN ISO 10328 demeure prépondérante dans l'usage
courant en entreprise. En particulier, nous n’utiliserons que la norme EN ISO 10328 dans le cas de
cette these.

Dans la suite de ce document, trois types de résistances mécaniques seront utilisés et définis
tels que :

o Résistance a la charge : contrainte statique ponctuelle pouvant étre supportée par la

prothese sans compromettre son fonctionnement normal.

o Résistance a la rupture : contrainte statique ponctuelle pouvant étre supportée par la

prothese mais qui la rend inutilisable.
o Résistance a la fatigue : contrainte cyclique pouvant étre supportée par la prothese

pendant un nombre de cycles déterminé.

Essai statique : résistance & la charge et a la rupture

Les pieds prothétiques sont fixés par la partie supérieure et, lors de deux évaluations
distinctes, des glissieres appuient sur la zone de l'avant-pied et celle du talon. Les glissieres sont
disposées selon des angles @ = 15° et f = 20°, qui correspondent respectivement aux angles de contact
du talon et de l'avant-pied (Figure 72). Les forces exercées sur le talon et 1'avant-pied sont désignées
respectivement par F1 et F2.
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Figure 72 : Configuration initiale des méthodes d’essais dans le cas des tests de résistance a la charge et a
la rupture (adapté de la norme EN ISO 10328, 2000).

L'intensité des contraintes testées varie en fonction du poids de I'utilisateur. Dans notre cas
nous concevons un prototype pour une personnes de 80 kg, ce qui est référencé comme une contrainte
« P4 » dans la norme (Tableau 26 en Annexe 3.B). Dans ce cas de contrainte, la norme EN ISO
10328 impose une résistance a la charge de 2065 N et une résistance a la rupture de 4130 N, au talon
(F;) et a 'avant-pied (F,) (Tableau 27 en Annexe 3.B).

A notre connaissance, aucun auteur n’a validé les exigences de la norme que ce soit en termes
de résistance a la charge ou de résistance a la rupture avec un pied fabriqué en DFF. Les niveaux de
charge testés a 'avant pied ont été de 658 N (Olesnavage et al., 2018), 1000 N (Rochlitz et al., 2018;
Rochlitz and Pammer, 2017), 1300 N (Louessard, 2023) et 1600 N (Tao et al., 2017). Certains auteurs
ont choisi d’appliquer la charge de maniére incrémentale (Figure 73) en prévision d’une rupture ou
d’une déformation plastique (Louessard, 2023; Rochlitz et al., 2018; Rochlitz and Pammer, 2017).
Cela permet d’identifier une plage d’efforts pour laquelle une déformation plastique intervient.
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800 \
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g - - -400N
s 2 600 N
= 4004 —-—- 800N
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200
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0 15 20

Displacement (mm)

Figure 73 : Courbes force-déplacement de I'essai de résistance a la charge. La charge a été appliquée de
maniére incrémentale en prévision d’une rupture ou d’une déformation plastique. Adapté de Rochlitz and
Pammer, 2017.

Essai cyclique : résistance a la fatigue

Dans le cadre de la norme EN ISO 10328, les conditions préalables a 1'essai cyclique sont
similaires a celles de l'essai statique. L'application des forces sur l'avant-pied et le talon se réalise
séquentiellement, en suivant une fréquence spécifique afin de simuler au mieux celle de la marche
humaine. Le degré de chargement est également tributaire du niveau de contrainte spécifié pour 1'essai
(P4 dans notre cas). Les évaluations de la résistance a la fatigue se caractérisent par des cycles de
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chargement et de déchargement compris entre 50 N et 1230 N (pour le cas P4, voir Tableau 28 en
Annexe 3.B), alternés sur le talon et 1'avant-pied. Le nombre de cycles nécessaires pour confirmer la
résistance a la fatigue du dispositif est de 2x10°, indépendamment du niveau de contrainte de 1'essai.
Ceci correspond a 500 000 cycles par année d’utilisation.

Pour étre reconnu conforme, le pied a restitution d'énergie doit satisfaire a 1'essai de fatigue.
Toute rupture (totale ou partielle) d'un des composants du dispositif testé entrainent une non-
conformité.

Toutefois, cet essai cyclique de la norme ISO EN 10328 ne permet pas de reproduire 1’entiereté
du déroulé du pas et pourrait ne pas représenter la fatigue du pied prothétique lors de la marche.
C’est pourquoi la norme EN ISO 22675 a été congue, mais elle nécessite une machine spécifique.
Louessard, 2023 a testé en fatigue un prototype de pied en PLA Tough pour surfeur sur un simulateur
de marche a charge alternée, développé par Proteor® (Duraffourg, 2021). Ce systéme est composé d'un
tapis de marche et d'actionneurs pilotés pour appliquer les efforts verticaux en dos de chameau
typiquement observables lors de la marche d'un sujet amputé sur sol plat. Un ressort permet de
ramener le fémur artificiel vers I'avant pendant la phase oscillante, entrainant la flexion du genou

prothétique. Un schéma illustrant le fonctionnement de ce banc d’essai est visible Figure 74 :

Masse (chargement)

Butée

Pivot (hanche)

Ressort
(retour extension)

Tapis roulant

Inclinaison réglable

Figure 74 : Principe de fonctionnement du simulateur de marche a charge alternée de Proteor®, initialement pensé

par Duraffourg, 2021. Utilisation pour essai de fatigue.

Apres 3h (~7500 cycles) de test, un test statique sous 1230 N a I'avant pied, avant et apres
le test de fatigue, a été réalisé. Seulement 0,5mm de déformation résiduelle sur une fleche totale de
28mm a été observé. Ce test permet d’assurer la sécurité d’un utilisateur pour une utilisation d’une

demi-journée.

Essai de restitution d’énergie

Le test de restitution d'énergie réalisé au sein de 'INI/CERAH a la demande de la HAS pour
classer les pieds prothétiques, consiste en un essai quasi-statique, conforme a la norme EN ISO 10328.
Cet essai mesure le déplacement du plateau en appui avec le pied provoqué par l'application d'une
force allant de 50 N a 1300 N, & une vitesse de 250 N/s, au cours d'un cycle de chargement et de
déchargement successif du talon (F1) et, séparément, de l'avant-pied (F2), comme représenté sur la
Figure 75. La courbe force-déplacement permet non seulement de quantifier 1'énergie emmagasinée et
restituée par le pied prothétique, mais également d'évaluer la rigidité de celui-ci.
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Déplacement Fi

Figure 75 : Banc d’essai de restitution d’énergie des lames avant et arricre des pieds prothétiques : relevé des efforts
et de la déformation. Figure provenant d’un avis de la commission de la HAS datant du 28/11,/2007 concernant les
pieds a restitution d’énergie.

La Figure 77 représente les courbes force déplacement obtenues pour trois pieds prothétiques
de Proteor® (taille 27 et de module 3, i.e. de catégorie de poids n°3) : le Synsys, le Rover de Rush et
le Dynatrek (Figure 76).

Synsys Rover Dynatrek

Figure 76 : Illustration de trois pieds prothétiques de Proteor”
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Figure 77 : Essai de restitution d’énergie des lames avant de pieds prothétiques ESAR. Pied Synsys en bleu, pied

Le déplacement (en mm) du plateau de chargement, ainsi que les énergies emmagasinées,
restituées et lefficacité (ratio entre ’énergie emmagasinée et celle restituée) obtenue suite a
lapplication d'un effort de 1300 N sur les pieds sont présentés Tableau 10. Nous pouvons ainsi
observer que le pied Synsys est le pied le plus rigide puisqu’il a le plus petit déplacement (24,82 mm)
parmi les trois pieds prothétiques. A I'inverse, le Rover est le pied le plus souple avec un déplacement
de 41,61mm. Le Dynatrek quant a lui emmagasine et restitue le plus d’énergie (21,96 J et 20,97 J

respectivement).

Restitution des lames avant

1

m—— Synsys — T27 M3 (75-90kg)
Rover — T27 M3 (53-81kg)
Dynatrek — T27 M3 (75-90kg)

20

Déplacement (mm)

40

Rover en orange et pied Dynatrek en jaune.

Tableau 10 : Valeurs d'intéréts pour l'essai de restitution des pieds Synsys, Rover et Dynatrek de Proteor®

Synsys Rover Dynatrek
Déplacement [mm] 24,82 41,61 36,63
Energie emmagasinée [J] 14,03 18,60 21,96
Energie restituée [J] 12,88 17,78 20,97
Efficacité [%] 91,82 95,62 95,50

Evaluation des performances des pieds prothétiques & la marche

Les objectifs de performances des pieds prothétiques a la marche sont variés. Le Tableau 11
répertorie quelques exemples de parametres d’intéréts que la littérature a pu évaluer lors de la
comparaison de plusieurs pieds prothétiques. Ces parametres dépendent du type de pied et du besoin
de l'utilisateur. Un pied pour une personne peu active pourra étre évalué en particulier sur le ressenti

et la stabilité en statique, et un pied pour une personne trés active pourra étre évalué en termes

d’énergie restituée ou de vitesse de marche atteinte.
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Tableau 11 : Exemple de paramétres mécaniques lors d’évaluation de pieds prothétiques dans la littérature.

Exemples de parameétres
mécaniques

Exemple d’articles

Travail mécanique au  pied

prothétique

Heitzmann et al., 2018; Houdijk et al., 2018; Kaufman and
Bernhardt, 2021; Probsting et al., 2022; Teater et al., 2023

Amplitude de cheville

Heitzmann et al., 2018; Kaufman and Bernhardt, 2021

Roll-Over-Shape

Curtze et al., 2009; Hansen et al., 2000; Louessard, 2023;
van Hal et al., 2021

Consommation/cotit métabolique

Fey et al., 2012; Graham et al., 2008; Macfarlane et al.,
1997; Mengelkoch et al., 2016; Torburn et al., 1995

Symétrie des parameétres spatio- | Houdijk et al., 2018; Lehmann et al., 1993; Patrick et al.,
temporel 2022; Tacca et al., 2022

Efforts au sol ou au genou | Fey et al., 2012; Lehmann et al., 1993; Powers et al., 1994;
controlatéral Probsting et al., 2022

Vitesse de marche

Houdijk et al., 2018; Probsting et al., 2022

Stabilité a la marche

Houdijk et al., 2018

Stabilité en statique

Louessard, 2023

Courbe moment de cheville — angle
de cheville au cours de la marche

Lecomte et al., 2021; Louessard, 2023; Quraishi et al., 2021

Ressenti

Donnelly, 2021; Ferreira, 2019; Kamel et al., 2020;

Louessard, 2023; Yap and Renda, 2015

Indice de mobilité

Paradisi et al., 2015

Les études développant des prototypes de pieds par FA en DPP ont principalement mesuré

le confort ressenti par des utilisateurs lors de la marche, qu’ils soient des amputés transtibiaux

unilatéraux (Louessard, 2023), bilatéraux (Ferreira, 2019) ou des individus non amputés utilisant un

simulateur de prothese (Figure 78) (Kamel et al., 2020; Yap and Renda, 2015), produisant des données

principalement qualitatives.

Figure 78 : Prototype de pied prothétique avec un simulateur de prothése. A gauche (Kamel et al., 2020) et &
droite (Yap and Renda, 2015).

Pour évaluer son prototype de pied pour surfeur en PLA Tough, Louessard, 2023 a évalué la

forme du Roll-Over-Shape (Section 1.5.3.2) ainsi que la courbe moment de cheville — angle de cheville
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au cours de la marche. Elle a également réalisé un test de stabilité en statique. L’évaluation de son
prototype de pied a été réalisé en comparaison avec 3 pieds Dynatrek de Proteor® de raideurs
différentes. La comparaison avec des prothéses existantes est en effet une bonne méthode d’évaluation
des performances d’un prototype.

Certains auteurs utilisent aussi des parametres de performance a la marche pour optimiser
leur conception. Olesnavage et al. ont développé un nouveau parametre appelé « Lower Leg Trajectory
Error » (LLTE) qui quantifie dans quelle mesure la trajectoire du membre inférieur estimée a partir
des données cinétiques (forces de réaction au sol et centre de pression), de la géométrie et de la rigidité
du pied prothétique, differe d'une trajectoire cible (Olesnavage et al., 2018; Olesnavage and Winter,
2018). Cela permet d’optimiser la forme du pied sur un critére cinématique de marche. De maniere
similaire, Imran et al.,; 2023b, 2023a simulent le mouvement du membre appareillé durant la marche
lors du port de leur prototype et comparent les angles de cheville, de genou et de hanche avec celle
de personnes non-amputées au cours du cycle de marche. Enfin, Fey et al., 2012 utilisent un modeéle
musculo-squelettique pour simuler la dynamique de la marche d’une personne amputée TT.
L'optimisation dynamique a été utilisée pour trouver les modeles optimaux d'excitation musculaire et
le profil de rigidité du pied permettant des simulations proches de données expérimentales de la
marche de personnes amputées TT, tout en minimisant le colit métabolique et les forces de contact
internes du genou controlatéral.

3.2.2.2. Evaluation numérique des pieds prothétiques par méthode des éléments finis

Afin d’optimiser le processus de développement d'un pied prothétique, la méthode des
éléments finis (EF) joue un role crucial en offrant une prédiction, qui se veut la plus fiable possible,
du comportement mécanique du dispositif, en amont de la réalisation des essais expérimentaux. Cette
approche permet non seulement d’améliorer la conception initiale du prototype en affinant sa
géométrie, mais également de s'assurer de son efficacité fonctionnelle avant la production physique.
Une bonne configuration des parameétres inhérents au modele EF est déterminante, car elle affecte
directement plusieurs aspects cruciaux : la convergence du modele vers une solution fiable, la véracité
de la simulation par rapport aux comportements réels et l'efficacité temporelle de 1'analyse. Nous
verrons par la suite une courte définition de la méthode des EF ainsi que les parametres essentiels a
une prédiction la plus fiable possible.

Choix des paramétres du modeéle EF

Maillage

Le choix du maillage pour la simulation dépend de la géométrie des éléments, du solveur, et
du niveau de détail désiré. Les formes et complexités des éléments de maillage affectent directement
la précision des simulations. Une densité de maillage élevée améliore la précision, mais exige plus de
ressources de calcul. Un ajustement soigné du maillage est crucial pour équilibrer précision et
efficacité. La littérature utilise principalement les tétraedres (Ferreira, 2019; Kamel et al., 2020;
Louessard, 2023) sans préciser le niveau de complexité (linéaire, quadratique ou cubique).

Matériaux

Chaque composant simulé se voit affecter un matériau. Les pieces de connexion sont en acier,

considéré comme un matériau isotrope, élastique, linéaire et homogene. Les pieds prothétiques sont
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majoritairement en PLA, considéré comme isotrope (KKamel et al., 2020; Tao et al., 2017; Vijayan et
al., 2021). Dans le cas de I'impression par dépot de fil fondu (DFF), les propriétés du matériau sont
affectées au composant dans son intégralité (Ferreira, 2019; Kamel et al., 2020; Rochlitz and Pammer,
2017; Tao et al., 2017; Vijayan et al., 2021). Les propriétés mécaniques des matériaux (Tableau 12)
peuvent étre issues de la documentation technique (Ferreira, 2019; Rochlitz and Pammer, 2017;
Vijayan et al., 2021) ou de test quasi-statique (IKamel et al., 2020; Tao et al., 2017). L’isotropie
(propriétés mécaniques uniformes dans toutes les directions) du PLA simplifie grandement les
modélisations et les calculs en EF mais cette approche ne tient pas compte de la structure interne et
de l'orientation des couches spécifiques a la fabrication additive par DFF, qui peuvent introduire une
anisotropie significative a ’échelle de I'objet imprimé. Cette hypothese peut étre raisonnable pour une
premiére approximation, en particulier puisque les conditions d’alignement des fibres (longitudinale)
et les conditions de charge ne favorisent pas la manifestation de 1'anisotropie.

Choix des Conditions aux Limites

Les spécifications des conditions aux limites sont liées a la nature du test effectué et a la
nature de la charge imposée. Dans le contexte des évaluations de résistance a la charge ou de résistance
a la rupture, la partie supérieure de la prothese est encastrée. Concernant 1'application de la charge,
deux approches sont distinguées : 1'une implique l'utilisation d'une plaque en contact avec le pied
prothétique, ot un déplacement spécifique est induit puis les forces de réaction de la plaque sont
récupérées (Louessard, 2023; Tabucol et al., 2021), et 'autre consiste a exercer une force directement
sur le pied prothétique (Rochlitz and Pammer, 2017), comme illustré dans la Figure 79. La seconde
approche est plus simple a simuler mais impose une zone unique d’application de 'effort sur le pied,
ce qui n’est pas le cas expérimentalement. A I'inverse, imposer un déplacement spécifique d’une plaque
reproduit mieux les conditions expérimentales réelles en permettant entre autres un déplacement du
point d’application de l'effort de la plaque sur le pied.

Reaction Force Reaction Force

Imposed Displacement

Figure 79 : Modéle en éléments finis des essais de résistance a la charge. A gauche, déplacement imposé de la
plaque (Tabucol et al., 2021). A droite, application d'une force directement sur le pied (Rochlitz and Pammer,
2017).

Validité du modele EF

L'évaluation de la fidélité et de la justesse des simulations par EF s'effectue par la
comparaison des courbes force-déplacement obtenues par EF et expérimentalement, ainsi que la
comparaison avec les zones endommagées expérimentalement et les zones ou le modele EF avait prédit
un dépassement de la contrainte maximale autorisée. Deux types de contraintes sont utilisées : la
contrainte principale (Louessard, 2023) ou la contrainte de Von Mises (Ferreira, 2019; Rochlitz and
Pammer, 2017). La contrainte de Von Mises est normalement utilisée pour les matériaux ductiles
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(comme la plupart des métaux) car elle fournit une estimation de la défaillance par écoulement du
matériau, en prenant en compte les contraintes normales et de cisaillements. A 'inverse les contraintes
principales sont souvent utilisées pour évaluer la probabilité de rupture, principalement utilisées pour
les matériaux fragiles. Les contraintes principales comme critere de conception sont donc a privilégier
lors de la conception de pied prothétique en polymeres thermoplastiques (Louessard, 2023).
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Fligure 80 : Simulation quasi-statique en EF de la pose d’une charge de 5 kg sur le dessus du pied. En haut, la
contrainte principale maximale a été estimée par EF. En bas, la déformation élastique principale maximale estimée
par EF a été comparée par celle mesurée expérimentalement. Adapté de Kamel et al., 2020.

Par ailleurs, une méthode alternative pour apprécier la précision des modeles EF consiste a
comparer les déformations du pied prothétique simulées par EF (Kamel et al., 2020; Vijayan et al.,
2021) aux mesures réelles obtenues a l'aide de jauges de déformation lors des tests expérimentaux
(Kamel et al., 2020; Tao et al., 2017), comme illustré Figure 80.

3.2.3. Syntheése de I’état de I’art

Dans cette revue de 1'état de 1'art, nous avons dans un premier temps examiné la conception
des pieds prothétiques de type ESAR conventionnels. Ces dispositifs sont majoritairement des
systemes mécaniques passifs, constitués de deux lames en fibres de carbone stratifiées. Fonctionnant
a la maniere d'un ressort, ces lames accumulent de 1'énergie durant la phase d'appui et la restituent
a la fin de cette phase, lors de la propulsion. Une maniere simple d’augmenter 1’énergie emmagasinée
d’un pied ESAR est d’augmenter la surface déformable du pied en augmentant sa hauteur. Toutefois,
Iencombrement limité du Synsys ne le permet pas. Nous avons toutefois vu qu’il y avait d’autres
manieres d’augmenter I’énergie restituée. L'intégration de lames en fibre de carbone supplémentaires,
montées en série et couplées a un systeme articulé permet au Pro-Flex Pivot de doubler 1'amplitude
articulaire de la cheville et sa puissance de propulsion restituée. Notre objectif est donc de concevoir
un prototype de pied pour la prothése Synsys qui puisse tirer parti de son systeme articulé déja
existant afin d’emmagasiner de 1’énergie dans des zones du pieds qui ne sont actuellement pas

déformées.

D'autre part, les normes EN ISO 10328 et EN ISO 22675 imposent des essais de résistance a
la charge, a la rupture et a la fatigue afin d’assurer la sécurité de 1'utilisateur. La littérature a montré

que des essais de résistance a la charge ont été réalisés sur des prototypes de pieds en FA par DFF,
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sans atteindre toutefois les valeurs de chargement normatives. Les essais de fatigue normatifs, difficiles
a mettre en place dans le cas de la recherche et qui ont donc été assez peu exploré dans le cas de pied
par DFF (Tableau 25, Annexe 3.A), ont été adaptés. Un prototype de pied & par exemple été testé
en fatigue a l'aide d’un simulateur de marche sur tapis de course. De plus, I’évaluation des
performances des pieds prothétiques se fait par un essai de restitution d’énergie sous 1300 N.

La simulation numérique par éléments finis (EF) est utilisée par les auteurs afin d'estimer la
répartition des contraintes mécaniques et/ou des déformations au sein du prototype, afin de vérifier,
avant la fabrication, si un pied prothétique répondra aux critéres choisis.

Notre conception de prototype, en plus d’avoir pour objectif une augmentation de I’énergie
emmagasinée et restituée par rapport au pied Synsys actuel, sera contrainte par des critéres de
résistances a la charge et a la fatigue que nous évaluerons expérimentalement. La performance a la
marche sera quant a elle évaluée lors d’une analyse quantifiée de la marche par comparaison des
travaux de propulsion au membre appareillé (i.e. notre grandeur d’intérét), lors de 'utilisation de
notre prototype, par rapport a 'utilisation de protheses de référence.
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3.3. Travail personnel : Conception et évaluation mécanique
d’un prototype de pied Synsys

L’objectif de cette section est de concevoir un prototype en PLA Tough d’un nouveau pied
prothétique pour le Synsys. Cette section abordera la mise en place du cahier des charges, offrira une
vue d’ensemble sur le processus itératif de conception et enfin présentera les résultats des essais
mécaniques de sécurité et de performance du prototype. Dans la section suivante (3.4), nous
évaluerons les performances du prototype a la marche en les comparant a celles d'autres protheses de

référence, en évaluant en particulier le travail de propulsion au membre appareillé.

Par la suite, le pied actuellement commercialisé sera nommé « Synsys » et le nouveau pied
sera appelé « Prototype ».

3.3.1. Cahier des charges

Objectifs mécaniques

En accord avec la norme ISO 10328 et un poids de I'utilisateur de 80 kg (niveau de contrainte
P4), le Tableau 27 page 202 nous indique que le prototype positionné a 20° doit pouvoir supporter
une force appliquée a l'avant-pied de 2065 N sans « compromettre son fonctionnement normal »
(résistance & la charge) ainsi qu'une force de 4130 N (force limite « supérieure ») sans que cela le
rende « inutilisable » (résistance a la rupture). Pour simplifier les essais, nous réunirons ces 2 essais

sous un seul essai a rupture sous 4130 N.

De plus, un utilisateur devra pouvoir marcher avec le prototype pendant au moins une demi-
journée afin de réaliser une analyse quantifiée de la marche. Une personne amputée trés active peut
réaliser jusqu’a 5000 pas par jour avec sa prothese. Ainsi, un essai de fatigue sur 5000 cycles sera
réalisé.

Concernant les performances, nous voulons une augmentation de l'ordre de 40% de 1’énergie
de déformation emmagasinée par le prototype par rapport a celle emmagasinée par le pied Synsys
actuel, sous 1300 N. Cela correspond & peu prés a 1’énergie emmagasinée par le pied Rover de Proteor®
(Figure 76, Tableau 10), qui lui aussi est un ESAR « Jow profile » mais en fibre de verre. Enfin, nous
utiliserons une analyse quantifiée de la marche afin quantifier le travail de propulsion au pied
prothétique et au membre appareillée, et leur impact sur la consommation en oxygene de 'utilisateur.
Cette derniere analyse se fera dans la Section 3.4, page 163.

Deux types de contraintes de conception sont a noter : les contraintes matériau et les
contraintes géométriques. Le matériau doit étre imprimable en 3D et les dimensions du pied sont
fixées ainsi que la position des liaisons.

Contraintes matériau :

Les matériaux utilisés dans le cadre du prototypage de pied prothétique par FA a DFF
utilisant des polymeres thermoplastiques sont le PLA (Ferreira, 2019; Kamel et al., 2020; Tao et al.,
2017; Vijayan et al., 2021), PABS (Rochlitz et al., 2018; Rochlitz and Pammer, 2017) et parfois le
Nylon (Olesnavage et al., 2018). Le Tableau 12 résume les propriétés de ces trois matériaux ainsi que
celles du PLA Tough. Malgré sa facilité d’impression, le PLA présente de moins bonnes propriétés
mécaniques que 1'ABS. En effet, les piéces imprimées en PLA sont plutdt fragiles et ne sont pas
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adaptées aux applications soumises a 1'usure (Thapa and Vihtonen, 2020). Le PLA Tough quant a
lui a des propriétés en flexion proches de ’ABS (souple et résistant) et est doté d’une meilleure
résistance aux chocs que le PLA. Tout comme le PLA, le PLA Tough est simple & imprimer et
optimisé pour imprimer de grandes pieces avec des géométries complexes limitant les phénomenes de
warping (soulevement des coins d'une impression 3D causé par la contraction du matériau). Bien que

la résistance a la traction du PLA Tough soit inférieure & celle du PLA, il présente une plus grande
déformation avant rupture (Figure 81).
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Figure 81 : Comparaison courbes élongation-contrainte du PLA, PLA Tough et ABS (Spectrum Filament,
2022)

Tableau 12 : Propriétés mécaniques des polymeéres thermoplastiques couramment utilisés pour la fabrication additive
a dépot de fil fondu

Propriétés du matériau Norme | ABS | Nylon | PLA PLA Tough
Prix HT / 750gr [€] 37,95 | 56,50 | 34,95 39,90
Module de traction [GPa ISO 527 | 1,68 0,58 2,35 1,82
Limite d'élasticité [GPa) ISO 527 39 27.8 49,5 37
Limite de rupture a la traction [MPa] ISO 527 | 33,9 34,4 45,6 37
Module de flexion [GPa] 2,07 0,46 3,15 2,49
Résistance a la flexion [MPal] ISO 178 | 70,5 24 103 78
Coefficient de Poisson 0,30 0,39 0,36 0,36

Comme nous I'avons vu précédemment, la contrainte limite de résistance a la flexion du PLA
Tough est de 78 MPa (Tableau 12). Ceci est vrai pour un test quasi-statique mais pas pour un essai
cyclique. Pour déterminer la contrainte limite permettant de résister a N cycles, il est d’usage d’utiliser

la courbe de Wholer (Figure 82). Plus le nombre de cycles est important, plus la contrainte limite
diminue.
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Figure 82 : Illustration de la courbe de Whéler représentant des résultats d'essais de fatigue en science des
matériaux (adaptée du site CVM). Contrainte appliquée o en fonction du nombre de cycles a la rupture N.

Aucune courbe de Wholer n’a été trouvée pour le PLA Tough mais une courbe a été trouvé
pour le PLA (Ménard, 2015) :
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Fligure 83 : Courbe de Wholer pour le PLA : contraintes maximales et taux de charge en fonction du nombre de
cycles a rupture.

Pour 5000 cycles, le taux de charge est d’environ 75% pour du PLA. Nous pouvons donc
prendre comme seule estimation d’une contrainte limite & rupture pour 5000 cycles, 75% de la
contrainte limite de résistance a la flexion du PLA Tough, soit 58,50 MPa. D’apres la norme EN ISO
10328, les efforts a appliquer pour les essais cycliques sont de 1230 N pour un niveau de contrainte
P4 (Tableau 28 page 140). Nous prendrons un peu plus de sécurité et nous nous imposerons une limite
de 59 MPa lors des simulations EF d’essais de restitution d’énergie a 1300 N. Le Tableau 13 récapitule
les contraintes maximales en fonction du type d’essai.

Lucas SEDRAN 141


https://cvm-france.com/ressources-techniques/essai-de-fatigue/

Chapitre 3. Conception et évaluation d’un pied prothétique pour une prothése genou-cheville

Tableau 13 : Récapitulatif des contraintes maximales admises lors des simulations EF des essais de restitution d’énergie

et d’essai a rupture.

Simulation EF

Type d’essai Essai de restitution Essai a rupture
Force appliquée [N] 1300 N 4130 N
Contrainte maximale [MPal 59 MPa 78 MPa

Spécifications géométriques :

La Figure 84 illustre une image CAO 2D de 'ensemble pied-cheville du Synsys. On y voit les
deux lames en fibre de carbone (lame talon et lame supérieure) ainsi que lembase, en alliage

d’aluminium, fixée a l'arriére de la lame supérieure.

Systeme
hydraulique
. Axe B entre la
bielle et le tibia
Bielle «—— Tibia (bati)

- ;3 Axe A de cheville

Axe C entre la E:
(pied/tibia)

bielle et le pied

Lame supérieure

Embase

Lame talon

Figure 84 : Schéma du pied Synsys actuel.

Le tibia est considéré comme fixe et sera donc notre bati. L’axe du pivot A sera donc lui aussi
considéré comme fixe. La bielle va du pivot B au pivot C, puis est reliée en B au systéme hydraulique.
En phase d’appui, lors du chargement de I’avant-pied, qui correspond a la phase d’intérét de ce
travail, le systéeme hydraulique (non représenté ici dans sa globalité) est bloqué afin de permettre la
déformation de la lame supérieure. Le pivot B correspond a ’axe de rotation entre la bielle et le tibia
et sera considéré comme fixe. Le pivot C correspond quant a lui a ’axe de rotation entre la bielle et
le pied (via I'embase). Cet axe n’est pas directement relié au bati mais son mouvement est contraint
par la bielle et 'embase, eux méme attachés au bati. Dans I'objectif de concevoir une nouvelle zone
déformable, nous autorisons le déplacement de 'axe C dans la conception du prototype.

Enfin, la prothése Synsys, de par sa conception, est 'une des combinaisons pied-genou
prothétiques les plus encombrantes, avec une distance minimale entre ’axe du genou et le sol de 43
cm. Ceci empéche certaines personnes amputées TF de pouvoir I'utiliser, expliquant le choix d’avoir
initialement cong¢u un pied prothétique tres peu encombrant. La hauteur du prototype doit donc étre
la plus faible possible.
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3.3.2. Démarche de conception et choix de la géométrie

Dans cette partie, nous décrirons la démarche générale de conception nous ayant mené a la
réalisation du prototype de pied prothétique pour Synsys. Trois étudiants ont participé durant leur
projet de fin d’étude a cette conception. Cette démarche s’apparente a la méthode Agile séquencée
sous différents Sprint, comme présenté Figure 85 :
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Fligure 85 : Illustrant du processus de conception séquencée sous différents Sprint.

u

e Sprint 1: Passage d’une fabrication en fibre de carbone vers une fabrication en PLA Tough
(projet de fin d’étude de Lucas Swistunow).

e Sprint 2 : Dimensionnement du prototype.

e Sprint 3 : Recherche de design et conception itérative (projet de fin d’étude de Gabriel Oliveira
et Anton Sochard).

e Sprint 4 : Evaluation de la sécurité et des performances mécaniques du prototype

e Sprint 5 : Evaluation biomécanique de la marche avec le prototype

e Sprint 6 : Fabrication en fibres de carbone

Deux étudiants travaillent actuellement sur le passage du prototype en PLA Tough vers un
prototype en fibre de carbone mais ce travail n’est actuellement pas terminé, nous ne le présenterons
donc pas dans ce manuscrit.

3.3.2.1. Passage du pied Synsys en carbone vers le PLA Tough

L'utilisation de la FA par DFF permet de prototyper de maniere efficace et économique. Cette
technique pose toutefois la question de la faisabilité de passer du carbone au PLA Tough sans altérer
les propriétés mécaniques, en ajustant 1'épaisseur des lames.

Un projet étudiant a été réalisé fin 2022 par Lucas Swistunow, en projet de fin d’étude aux
Arts et Métiers, durant une période de 3 mois a raison d’une journée par semaine. Le détail de cette
étude est présenté en Annexe 3.C.

La différence de propriété matériaux entre le carbone et le PLA Tough impose une variation
de I’épaisseur des lames pour garder les propriétés mécaniques du pied. En modélisant le pied comme
une poutre encastrée, nous avons montré que ce coefficient est égal a la racine cubique du rapport des
modules d’Young des deux matériaux (Eq. 20, voir les détails du calcul en Annexe 3.C). Nous
estimons ainsi que le pied en PLA Tough doit avoir une épaisseur 2,7 fois plus importante (Figure
86) que le pied en carbone afin d’obtenir le méme déplacement lors d’un essai a restitution, a force
équivalente.

Apres avoir vérifié que les contraintes principales maximales n’étaient pas dépassées dans
notre modele EF, nous avons imprimé le pied en PLA Tough et ’avons ensuite testé ainsi que le pied
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en fibre de carbone via un essai de restitution d’énergie sous 1000 N. Les courbes force-déplacement
sont présentées Figure 87.

Figure 86 : Conception sous Fusion 360 du pied Synsys. A gauche : Pied Synsys en carbone commercialisé,
nommé pied SC. A droite : Pied Synsys en PLA Tough, nommé pied SPT.

Essai de restitution d'énergie

Pied PLA Tough: Expérimental Pied carbone : Expérimental
Pied PLA Tough : Simulation

1200

1000

0 1 1 1 1 J
0 5 10 15 20 25

Déplacement [mm)|

Figure 87 : Courbe force-déplacement d’un essai de restitution d’énergie de I'avant pied sous 1000 N. Résultats
expérimentaux pour le pied en fibre de carbone (bleu) et pour le pied en PLA Tough (orange). Les résultats
provenant de la simulation par EF pour le pied en PLA Tough sont présentés en jaune.

Visuellement, nous obtenons des courbes force-déplacement tres proches entre les deux pieds.
Le déplacement obtenu avec le pied en plastique est seulement inférieur de -2,61% & celui du pied en
fibre de carbone (respectivement 21,03 mm et 20,48 mm). De plus, les deux pieds emmagasinent et
restituent la méme quantité d’énergie (-0,12% et -2,68% de différence respectivement), méme si
Defficacité du pied en plastique est un peu plus faible (Tableau 29 page 210). La simulation en EF
prédit la fleche du pied en PLA Tough avec une erreur inférieure a -6%, ce qui est une estimation
suffisante pour nous permettre d’utiliser les EF dans notre processus de conception.
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3.3.2.2. Estimation des efforts extérieurs appliqués au prototype

Le dimensionnement des efforts extérieurs appliqués au prototype est cruciale pour prévoir le
comportement sous charge du pied et optimiser sa conception. Il permet d’estimer ou se trouve les
zones qui vont subir le plus de contraintes mécaniques et de trouver des solutions techniques afin
d’atteindre les objectifs attendus. Dans notre cas, il s’agit de trouver de nouvelles zones qui puissent
étre déformées durant la marche et ainsi emmagasiner et restituer de l’énergie. Les EF sont
complémentaire et permettent ensuite d’ajuster la conception.

Nous nous plagons dans le cas de l'essai de restitution d’énergie sous 1300 N. En isolant le
systeme {P}={lame inférieure + lame supérieure + embase}, en négligeant sa masse, et en appliquant
le Principe Fondamental de la Statique (PFS), il est possible de quantifier les trois forces extérieures

s’appliquant au pied : Fsoi-protos Fpielie—proto €0 Fribiasproto- YOUS trouverez en Annexe 3.D les détails
des calculs. Les valeurs des forces sont données dans le Tableau 14 et le pied soumis aux efforts
extérieurs est représenté Figure 88.

Tableau 14 : Efforts extéricurs appliqués sur le systéme {P }={lame inférieure + lame supérieure + embase.

Fo1p Fpiette-p Fopiasp
Composante selon ¥ -445 N 560 N -115 N
Composante selon y 1221 N 6539 N -7760 N
Norme 1300 N 6563 N 7761 N
Angle 20° -4,9° -0,9°

Nous pouvons observer qu'un effort important est appliqué par la bielle sur {P} pour
équilibrer le moment au point A induit par Ueffort du sol sur {P}. D’autre part, l'effort extérieur le
plus important est celui exercé par le tibia sur {P} au point A. L’objectif est donc d’utiliser I'un de
ces deux efforts pour déformer une zone du pied qui jusque-la n’était pas déformée, et ainsi
emmagasiner plus d’énergie de déformation qu’avec le Synsys. En particulier, remplacer ’embase
rigide par une piéce déformable permettra aux axes A et C de bouger I'un par rapport a l'autre et
d’emmagasiner de 1’énergie potentielle élastique dans cette nouvelle piece déformable.

FtibiuﬂP?'Otu
4,9°

Fbielle—n"rOta

H,

]

-
F, sol-Proto

Ly L, 20°

Fligure 88 : Schéma illustrant le pied et les efforts extérieurs appliqués au pied. Nous nous plagons dans le plan
sagittal.
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3.3.2.3. Conception itérative

Le dimensionnement des amplitudes et des directions des efforts extérieurs appliqués au
prototype permet d’envisager de nouvelles maniéres de déformer le pied prothétique. Actuellement,
seule la partie avant de la lame est déformée grace a l'effort Fy,p et a 'encastrement de la lame

avec I'embase. Les efforts Fpeie—p €t Frpiqmp D€ servent donc pas directement a déformer la lame.
Pour rappel, 'augmentation de 1'énergie de déformation (énergie potentielle élastique), pour un
matériau donné, est possible grace a 'augmentation de sa surface déformable.

L’idée principale de ce prototype est que les axes de la cheville et de la bielle, respectivement
pivot A et C, ne soient plus reliés par un solide rigide (I'embase). Libérer cette liaison rigide permettra
soit :

o A Deffort Fpepje—proto de déformer arriére de la lame, entre les A et C.

o A Peffort Fypia—proto de déformer une forme en € au milieu de la lame.

Des exemples de concepts sont présentés Figure 89 avec a gauche les concepts de déformation
de T'arriere du pied et a droite ceux de déformation du milieu de la lame.

Gabriel Oliveira et Anton Sochard, deux étudiants en master Biomécanique aux Arts et
Métiers, ont eux aussi participé, durant une période de 3 mois a raison d’une journée par semaine, a
la recherche de la bonne géométrie. De nombreuses conceptions ont été testées en EF afin de vérifier
qu’elles répondaient bien a nos objectifs. Globalement, deux problémes revenaient majoritairement.
D’un c6té, des géométries permettaient au prototype d’étre suffisamment souple pour emmagasiner
la quantité d’énergie de déformation voulue, mais les trop grandes déformations locales entrainaient
des contraintes principales supérieures a la limite de résistance a la flexion. D’un autre coté, des
géométries permettaient au prototype d’avoir des contraintes principales inférieures a la limite mais
le prototype était trop rigide et n’emmagasinait pas assez d’énergie de déformation.

Nous ne rentrerons pas plus dans les détails concernant les itérations de conception afin de
nous focaliser sur la géométrie finale obtenue (Section 3.3.2.4 page 147) et sur I’évaluation de la
sécurité et des performances mécanique (Section 3.3.4 page 154) et biomécanique (Section 3.4 page
163) du prototype.
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Figure 89 : Exemples de géométries testées. A gauche, les géomeétries favorisant la déformation de Larriére du pied.
A droite, les géométries favorisant la déformation du milieu du pied.

3324 Forme finale

Cette section vise a présenter la forme finale du prototype, illustré Figure 90, et de présenter
les fonctions de chaque partie du pied. Suite & un processus itératif de 1) conception, 2) vérification
des objectifs (contraintes principales maximales et énergie de déformation) par EF et parfois 3)
fabrication et essais mécaniques vérifiant les objectifs ; il a été possible d’identifier plusieurs solutions
locales permettant de minimiser les contraintes et de maximiser [’énergie de déformation
emmagasinée. Ces différentes solutions mises bout a bout ont donné la version finale du prototype,
dont la géométrie favorise la déformation de 'arriere du pied.
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Figure 90 : Schéma du prototype expliquant les choix de conception.
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Un schéma explicatif est présenté Figure 90. Les axes de rotation A et B sont encastrés au

bati. Nous retrouvons les trois efforts extérieurs Fgoioprotos Foielie—proto € Faubiasproto appliqués au

prototype. Lors de la charge, trois zones vont interagir différemment :

148

Avant-pied (orange) : 'avant-pied va se comporter comme une poutre encastrée sur 'extrémité

gauche avec un effort appliqué a l'extrémité droite au point D. Afin de répartir les contraintes, la
hauteur h', est supérieure & h,. L’équation définissant la courbe supérieure de la poutre est de la
forme ((1+ q)x)/(1 + gx). Les parametres q, h, et h', ont été optimisé afin de minimiser la
contrainte maximale & partir de méthodes de RDM (Résistance des matériaux) dépendant des
paramétres du matériau, de Fopoproza €t des dimensions de la poutre. L'optimisation a été réalisée
via une macro Excel et les détails sont donnés en Annexe 3.E.

Arriere-pied (bleu) : Parriére-pied va aussi se comporter comme une poutre encastrée mais dans

I’autre sens : elle est encastrée sur son extrémité droite, avec un effort appliqué a gauche au niveau
du I'axe C. Cette zone est la principale nouveauté du prototype car elle correspond & une nouvelle
zone de déformation, permise grace a leffort m qui est 5 fois plus important que
Fioioprota. Afin de répartir les contraintes, la hauteur h'; est supérieure & hy. La poutre va se
courber vers le haut et s’enroule au fur et & mesure sur la zone verte. Ceci permet d’avoir une
poutre libre de se déformer un certain temps jusqu’a une fleche limite, puis d’augmenter d’un
coup la rigidité de la poutre lorsque la zone bleue et en contact avec la zone verte, limitant ainsi
les contraintes. Enfin, I'axe C de rotation de la bielle par rapport au pied a été descendu afin
d’étre placé sur I'axe neutre de la poutre bleue, pour que le moment induit par la composante
horizontal de m devienne nul.

Support (vert) : la zone verte ne se déforme que trés peu et correspond & une zone de support.

Le pied dans sa globalité tourne autour de 'axe A de cheville. La courbe du dessous, correspondant
a la zone d’enroulement, est égale a la déformée de la poutre bleue sous un certaine charge. Nous
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avons choisi Fsy;_proto = 800 N (pour un individu de 80 kg) comme limite. Tant que Fgo;proto <
800 N, la zone bleue est libre et vient se déformer. A Fg proto = 800N (~ le poids de
l'utilisateur), nous récupérons la déformée de la poutre obtenue par simulation et nous
I’appliquons a la zone verte. Ainsi, pour Fsy;_proto > 800 N, la zone bleue est enroulée sur la zone
verte, I’épaisseur de poutre augmente donc énormément et sa raideur totale aussi. Cela permet
d’avoir deux raideurs distinctes lors du chargement : une premiere qui est une raideur de confort
a la marche, et une seconde, plus élevée, qui permet de limiter les contraintes mécaniques. Les
courbes force-déplacement dans laquelle est visible cette double raideur est disponible Section
3.3.4 page 154.

3.32.5. Création d’un bati

Le dernier élément a prendre en compte est la conception du bati. Normalement, les pieds
ESAR ont une piece métallique en forme de pyramide inversée sur le dessus (Figure 70), appelée
adaptateur pyramidal, qui sert de connexion entre le pied ESAR et la liaison métallique tubulaire (et
aussi utilisé pour l'alignement). Lors des essais mécaniques, on se sert de ses adaptateurs pyramidaux
pour maintenir le pied en position (Figure 75 page 132).

Dans notre cas, notre pied n’est pas encastré a un adaptateur pyramidal, a 'inverse il a un
axe A de cheville et utilise son interaction avec la bielle afin de se déformer. Un béti a donc été congu
afin d’encastrer les axes A de cheville et B du haut de la bielle (Figure 91). Il permet de plus d’installer
un adaptateur pyramidal sur le dessus afin de pouvoir réaliser les tests expérimentaux.

Encastrement
1 Zone pour

adaptateur
pyramidal

—

Bielle «—— Connecteur

Prototype

|

Figure 91 : Représentation de la conception du bati
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3.3.3. Matériels et méthodes : Test de résistance a la charge, a la fatigue
et modele EF

3.3.3.1. Fabrication : impression en PLA Tough par DFF

Le prototype a été imprimé en utilisant les caractéristiques résumées dans le Tableau 15. La
Figure 92 illustre la découpe du fichier CAO sous le logiciel UltiMaker Cura afin de préparer
I’impression.

Tableau 15 : Matériel et méthode de la fabrication en DFF du prototype

Logiciel de . L. Hauteur de Nombre de ligne
, Imprimante Matériau .
découpe couche de parois
UltiMaker Cura UltiMaker S3 PLA Tough 0,2 mm Rempli

Le bati a été fabriqué chez Proteor® a 1'aide d'une imprimante 3D HP Multi Jet Fusion 4200,
utilisant un procédé distinct du DFF traditionnel. Nous avons utilisé du Polyamide 12 (PA12), un
plastique biocompatible et recyclable a 95%. Nous avions besoin d’une grande précision dans la
fabrication afin d’éviter tout jeu au niveau des axes et de la fixation pyramidale. Nous avons donc
utilisé ce procédé pour sa plus grande précision (0,1 mm contre 0,2 mm pour le DFF avec une
Ultimaker S3). Les propriétés mécaniques du PA12 sont définis Tableau 30 (Annexe 3.F page 213).
Le résultat de la fabrication et de 'assemblage est visible Figure 92.

Fligure 92 : A gauche : Découpe du fichier de conception du prototype par le logiciel UltiMaker Cura. A droite :

Assemblage du prototype (en PLA Tough) avec le bati (en PA12) et les piéces de connexions (axes, vis, pyramide,

ete.).

3.3.3.2. [Essai de résistance & la charge quasi-statique et de restitution d’énergie

Essai de restitution d’énergie

150 Lucas SEDRAN



Chapitre 3. Conception et évaluation d’un pied prothétique pour une prothése genou-cheville

Afin d’évaluer la performance du prototype, nous avons réalisé un essai de restitution
d’énergie de l'avant-pied, comme défini dans la Section 3.2.2.1. Cet essai mesure la déformation
provoquée par l'application a 'extrémité avant du pied d'une force allant de 50 N a 1300 N, inclinée
de 20°.

Force (F)

!

Point initial
d’application
de la force

Piece
d’inclinaison & °
en PLA To

Figure 93 : Mise en place du prototype dans la machine Instron pour réaliser un essai de restitution d’énergie a
l'avant pied a 1300 N.

Méthode de correction de la déformation du bati

Afin de prendre en compte la fleche induite par une potentielle déformation du béti et des
pieces de connexion, des pastilles ont été collées sur le bati et un suivi optique a 1 Hz a été réalisé
(Figure 94). A partir d’une des pastilles présentent sur la piece d’inclinaison, nommée 0, et de I'axe
A de la cheville, un repére orthonormé (bien qu'’il soit illustré comme non normé sur la Figure 93 et
Figure 94) Rg(t) fixe au bati a été créé a chaque instant t de lessai. Les points O et A ont été
identifiés numériquement gréce a une conversion des images RVB en niveaux de gris, d’une recherche
de cercles a l'aide de la transformée de Hough circulaire et enfin d’'une limitation de la zone de
recherche a partir des coordonnées des points. La position initiale du point d’application de la force
sur le pied a été recalculée a chaque instant t dans le repere Rg(t) afin d’estimer la part de la fleche
mesurée qui n’est pas due a la déformation du pied prothétique. Cette fleche est mesurée a chaque
instant t comme la différence verticale entre la position de lextrémité du pied initiale & 0 N et la
position virtuelle de I'extrémité du pied a l'instant t.
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Premiére frame : image 0001.jpg Derniére frame : image 0363.jpg

Fligure 94 : Calcul de la fleche du pied induite par la déformation du bati lors de 'essai de restitution d’énergie de
a lavant pied sous 1300 N. A gauche, position initiale du pied et du bati sous 0 N. A droite, position du pied et
du bati sous 1300 N. La croix bleue correspond a la position de I'extrémité du pied en position initiale dans le
repere Rg oy sous 0 N. La croix rouge correspond a cette méme position mais dans Rg 1300 y. le repere du bati
(rouge) une fois déformé sous 1300 N. Rg o n ¢t Rg 1300 y SOnt orthonormés (bien que leur représentation ne soit

pas normée).

Essai de résistance & la rupture

Pour I’évaluation de la sécurité du prototype, nous avons réalisé un essai de résistance a
rupture de avant pied comme le préconise la norme 10328. Pour un individu de 80 kg (niveau de
contrainte P4), le niveau supérieur de la norme impose d’appliquer 4130 N avec un angle de 20°. Le
pied valide I'essai a rupture s’il n’est pas « inutilisable » apres I'essai, c¢’est-a-dire s’il ne casse pas.

La Figure 93 illustre la mise en place du prototype et de ses connectiques. Les courbes force-
déplacement seront présentées dans la prochaine partie (Section 3.3.4 page 154).

3.3.3.3. Essai de résistance & la fatigue : simulateur de marche a charge alternée

Comme vu précédemment, les essais cycliques selon la norme ISO EN 10328 ne représentent
pas l'entiereté du déroulé du pas, contrairement a la norme EN ISO 22675. Face au manque de
disponibilité des machines adéquate, les essais cycliques ont été réalisés sur un simulateur de marche
a charge alternée développé par Proteor® (Duraffourg, 2021)., comme décrit section 3.2.2.1. La Figure
95 présente la marche du prototype monté sous Synsys (Figure 96) marchant sur ce simulateur.

Comme évoqué dans la Section « 3.3.1 Cahier des charges » page 139, ici nous ne voulons pas
valider les exigences des normes 10328 et 22675 en résistant & 2x10° cycles. Nous voulons seulement
qu’un utilisateur puisse marcher avec le prototype pendant au moins une demi-journée afin de réaliser
une analyse quantifiée de la marche, ce qui correspond a 1000 cycles au maximum. En prenant une
marge de sécurité, nous avons décidé de réaliser 5000 cycles, ce qui équivaut a une durée d’environ
2h sur le simulateur.
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Figure 95 : Simulateur de marche & charge alternée de Proteor®(Duraffourg, 2021) : utilisé pour tester en fatigue

le prototype monté sous le Synsys.

Figure 96 : Installation du prototype sur la prothése Synsys.

Enfin, afin de valider I'essai de résistance a la fatigue nous avons comparé les courbes force-
déplacement avant et apres. Nous ferons de plus un essai a rupture puis un dernier essai de restitution.
Pour chaque essai de restitution, 3 chargements seront effectués. Ainsi nous ferons les essais dans
Pordre suivant :

Essai de restitution « Référence » & 1300 N (courbe force-déplacement de référence).

Essai de résistance a la fatigue sur le simulateur de marche a charge alternée durant 5000 cycles.
Essai de restitution « Post-cycle » & 1300 N (comparaison avec la courbe de référence).

Essai de résistance a rupture a 4130 N (ne dois pas casser).

ot N

Essai de restitution « Post-rupture » a 1300 N (comparaison avec la courbe de référence).

Ces essais se feront & Seurre dans les locaux de Proteor®. La machine Instron utilisée sera
différente de celle de FIBHGC ce qui aura pour conséquence un contréle du chargement par la force
exercée au lieu d’'un contrdle en déplacement.

3.3.3.4. Modéle éléments finis

L’essai de restitution d’énergie de 'avant du pied a été simulé par EF en reproduisant
Porientation du pied & 20° de 'horizontal. La simulation numérique a été réalisée via le logiciel Abaqus
de Dassault Systemes et la position initiale est présentée Figure 97.
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Propriétés mécaniques des matériaux

Le prototype a été définit en PLA Tough (Tableau 12) et la bielle ainsi que la plaque ont été
définies en acier (Egcier = 210 GPa et Vgeior = 0,30). Pour simplifier la simulation, le bati et les pieces
de connexion n’ont pas été simulés.

Conditions limites

L’application de la charge s’est faite par 1'utilisation d'une plaque en contact avec le pied
prothétique, ott un déplacement vertical de 45 mm est imposé (Louessard, 2023; Tabucol et al., 2021)
via un point de référence contrélant la plaque. Les forces de réaction de la plaque ainsi que le
déplacement de la plaque sont ensuite récupérés. Le reste des conditions aux limites sont illustrées
Figure 97.

Interactions
Un contact avec un coefficient de frottement de 0,1 a été créé (voir Figure 97).

Maillages

Un maillage tétraédrique (Ferreira, 2019; Kamel et al., 2020; Louessard, 2023) quadratique
de 3,3 mm a été utilisé pour le pied. Afin de limiter le temps de calcul, un maillage tétraédrique
linéaire (4 noeuds au lieu de 10) a été utilisé pour la bielle et la plaque, de taille 4,6 mm et 14 mm
respectivement.

s

PN

Rotation selon Z

Contact

. Rotation selon Z

ion selon

Contact (

Point de référence

controlant la plaque Déplacement vertical

/ de 45 mm

% Ty

Figure 97 : Simulation sous Abaqus de l'essai de restitution d’énergie & I'avant pied a 1300 N du prototype.

3.3.4. Résultats et discussion

3.3.4.1. FEssai de restitution
Les résultats expérimentaux et de simulation sont disponibles Tableau 16 et illustrés Figure

100 page 157. Une comparaison avec les résultats du Synsys a été réalisé a partir de données
antérieures collectées par Proteor®.
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Simulation

La Figure 98 présente le champ de contraintes principales maximales et minimales sous 1300
N. La bielle n’est pas représentée pour plus de visibilité. Une contrainte supérieure a la limite cycle
de 59 MPa apparaitra en gris, et des contraintes proches de 59 MPa en valeur absolue apparaitront
en rouge pour les contraintes principales maximales et en bleu pour les contraintes principales

minimales.

Contraintes principales maximales

S, Max. Principal

(Avg: 75%)
+1.003e+02
+5.900e+01
+5.062e+01
+4.223e+01
+3.385e+401

+2.546e+01
+1.708e+01
+8.695e+00
+3.104e-01
-8.074e+00
-1.646e+01
-2.484e+01
-3.323e401
-4.161e+01

Contraintes principales minimales

S, Min. Principal

(Avg: 75%)
+9.548e 400
+3.836e+00
-1.876e+00
-7.589e+00
-1.330e+01
-1.901e+01
-2.473e+01
-3.0442+401
-3.615e+01
-4,186e+01
-4.758e+01
-5.329e+01
-5.900e+01
-1.196e+02

Figure 98 : Simulation en EF du prototype via le logiciel Abaqus sous 1300 N. Les contraintes principales
maximale (en haut) et minimale (en bas) ne dépassent pas la limite de résistance cyclique, fixée a 59 MPa pour le
PLA Tough. Une contrainte supérieure a 59 MPa apparaitra en gris, et des contraintes proches de 59 MPa en valeur
absolue apparaitront en rouge pour les contraintes principales maximales et en bleu pour les contraintes principales

minimales.

La simulation en EF de ’essai de restitution d’énergie a ’avant pied a 1300 N a montré des
contraintes principales maximales et minimales ne dépassant pas les 46 MPa et -45 MPa
respectivement (Figure 98), inférieures en valeur absolue a la limite cyclique estimée a 59 MPa. Seul
l’axe bielle/pied voit certaines petites zones supérieures a 59 MPa, mais nous considérons cela comme
négligeable. De plus, la simulation a estimé une fleche de 37,64 mm avec 20,27 J emmagasinée ce qui
représente une augmentation de 50% (25,12 mm) et 41% (14,42 J) par rapport au pied actuel du
Synsys. L’objectif est donc atteint d’'un point de vue du modele EF et c’est pourquoi nous avons
décidé d’imprimer le pied et de le tester mécaniquement.

De plus, nous pouvons voir sur la Figure 99 la maniere dont le pied a tourné autour de I'axe
A de la cheville et comment la partie arriere du pied s’est déformée et s’est enroulée sur la partie
supérieure de 0 N a 785 N. De 785 N a 1300 N, c’est la partie avant du pied qui se déforme. Nous
retrouvons le comportement du prototype qui était expliqué dans la Section « 3.3.2.4 Forme finale »

page 147.
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Figure 99 : Déformation du prototype lors d’un essai de restitution d’énergie a I'avant pied a 1300 N. A 0 N, le pied est en position neutre, incliné & 20° pour l'essai. A 785

+1.961e-02
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+1.177e-02
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+3.923e-03

+0.000e+00

N, la partie arriére du pied s’est déformée et s’enroule sur la partie supérieure du pied. Aprés 785 N et jusqu'a 1300 N, c’est la partie avant du pied qui se déforme
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Expérimentation

La Figure 100 montre les courbes force-déplacement obtenu par EF et expérimentalement,
avec et sans correction de la déformation du bati. A chaque instant, nous pouvons estimer un
déplacement « corrigé », appelé « Expérimentation corrigée », en soustrayant au déplacement du
plateau, le déplacement induit par la déformation du bati. C’est sur cette « Expérimentation
corrigée » que nous allons nous baser pour I'analyse. A 1300 N, nous avons estimé un déplacement
du plateau induit par la déformation du bati, de 2,56mm. L’essai expérimental (corrigé) a permis de
mesurer un déplacement de 46,12 mm sous 1300 N, avec 21,33 J emmagasinée et 15,97 J restituée.
Ceci représente une augmentation de +84% du déplacement par rapport au pied actuel du Synsys
(en bleu Figure 100), et une augmentation de +48% et +22% de 1’énergie emmagasinée et restituée.
Nous remarquons que lefficacité (le rapport entre I’énergie resituée et 1’énergie emmagasinée) du
prototype est réduite a 75% au lieu de 91% avec le Synsys actuel. Une partie de cette réduction peut
étre due au jeu au niveau des axes des pivots qui s’ajustent différemment lors du chargement et du
déchargement. Cela peut aussi étre dii a la viscoélasticité du PLA Tough. Le prototype a donc pu
emmagasiner plus d’énergie que le pied Rover (18,70 J, Tableau 10, Section 3.2.2.1) et pratiquement
autant que le Dynatrek (21,96 J), mais a restitué moins d’énergie (17,78 J et 20,97 J, respectivement).
Le passage du prototype en carbone devrait aider a restituer plus d’énergie.

Essai de restitution d'énergie a 1l'avant-pied

1400
1200
Synsys
1000
N 7/ A Y A R Prototype :
Z. 800 Expérimentation
3]
s gy | eSS mm=—- Prototype :
S 600 ; :
P Simulation
00 Prot,ot.ype: .
Expérimentation
corrigée
200
0 1 1 1 1 1 J

0 10 20 30 40 50 60
Déplacement [mm)]
Figure 100 : Essais de restitution a I'avant-pied & 1300 N. Les données du Synsys (en bleu) proviennent d’un essai

antérieur fait par Proteor”. La correction apportée aux données expérimentales correspond a la soustraction de la
fleche induite par la déformation du béti.

Simulation vs Expérimentation corrigée

Le modele EF semble trop rigide et a sous-estimée de -18% le déplacement a 1300N, une fois
la déformation du bati soustraite. Cette différence pourrait en partie provenir du coefficient de
frottement. Une valeur de 0,1 surestime peut-étre les frottements entre le pied et la glissiere, qui

devraient étre quasiment nuls. On estime 'erreur d’orientation de la plaque lors du test comme étant

Lucas SEDRAN 157



Chapitre 3. Conception et évaluation d’un pied prothétique pour une prothése genou-cheville

d’environ +£2° (Louessard, 2023), ce qui pourrait modifier les résultats. Il pourrait y avoir une
interaction entre les couches de 'impression par DFF qui n’est pas prise en compte par le modeéle EF
et ’hypothese de PLA Tough isotrope et homogene pourrait ne pas étre respectée. Ces éléments, pris
dans leur ensemble, peuvent partiellement justifier les écarts observés entre les résultats issus de
simulations par EF et les données expérimentales.

Tableau 16 : Résultats des essais de restitution a l'avant pied a 1300N pour le pied Synsys et le prototype. Pour le
prototype, les résultats expérimentaux et du modéle FF' sont données, ainsi que les résultats expérimentaix avec

correction de la déformation du béti (« Expérimental corrigé »).

Fleche Energie Energie Efficacité
[mm] emmagasinée [J] restituée [J] [%]
Synsys
Expérimental 25,12 mm 14,42 J 13,06 J 91 %
Prototype
Expérimentation 48,68 mm 22,57 J 17,22 ] 76 %
Différence / Synsys + 94 % + 56 % +32% -16%
Expérimentation corrigée 46,12 mm 21,33 J 15,97 J 75 %
Différence / Synsys + 84 % + 48 % + 22 % -17%
Simulation EF 37,64 mm 20,27 J
Diftérence / Exp. corrigée -18% -5%

De plus, nous avions prévu un enroulement de la partie arriere du pied sur la partie supérieure
pour une charge de 800 N. Nous voyons d’ailleurs sur la Figure 100 une augmentation de la raideur
a partir de 800 N. Cependant la courbe expérimentale n’a pas la méme forme. La Figure 101 représente
la courbe expérimentale force-déplacement synchronisée avec la caméra. Le point rouge indique a quel
instant de l'essai nous sommes. On observe que le contact entre les parties arriere et supérieure se
fait non pas a 800 N mais a 400 N. De plus, on comprend qu’a partir de 800 N, le pied commence a
se mettre a plat. Le point d’application de I'effort m se rapproche donc de I'axe A de la cheville

B ]
et diminue le bras de levier. En conséquence, 'augmentation de Fyepje—proto Par I’augmentation de

—

Fio1-proto S€ra contre balancé par la diminution du bras de levier AC.
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Figure 101 : FEssai de restitution a l'avant pied & 1300 N . Courbe expérimentale force-déplacement

synchronisée avec une caméra. Le point rouge indique a quel instant de 1'essai on est.

3.3.4.2. Essai de résistance a rupture

Comme présenté Figure 102, le modele EF a prédit des contraintes maximales et minimales
de 59 MPa et -73 MPa respectivement, inférieure a la limite de rupture du PLA Tough (78 MPa) en
valeur absolue. Expérimentalement, le prototype ne s’est pas cassé sous 4130 N.
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Contraintes principales maximales

S, Max. Principal
(Avg: 75%)
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Figure 102 : Simulation en EF du prototype via le logiciel Abaqus sous 4130 N. Les contraintes principales
maximale (en haut) et minimale (en bas) ne dépassent pas la limite de résistance a la flexion, fixée & 78 MPa en valeur
absolue pour le PLA Tough.

3.3.4.3. [Essai de résistance & la fatigue

Le prototype a passé les 5000 cycles sur le simulateur de marche, correspondant a peu pres a
2h de marche en continu. Aucune détérioration extérieure n’a été observée. La Figure 103 montre les
courbes force-déplacement des essais de restitution d’énergie de l'avant-pied a 1300 N durant les
différentes étapes des tests et Enfin, nous pouvons noter une fleche moyenne de référence de 53,33
mm lors des essais a Proteor® alors que nous obtenions une fleche de 46,12 mm lors de 'essai de
restitution & 'ENSAM, ce qui équivaut a une différence de 'ordre de 10%. Notons que les essais de
restitution sont treés sensibles a la mise en position : la moindre variation quant a I'inclinaison du pied
ou le point d’application de la force m;{ modifie les moments aux différents axes et modifie donc
la réponse mécanique du pied. De plus, la glissieére utilisée & Proteor® se déplace selon 1’axe horizontal
et médio-latéral, alors que celle de TENSAM se déplace seulement selon I’axe horizontal, ce qui peut
impliquer des frottements si le pied et la glissiére ne sont pas parfaitement alignés, ajoutant de la
résistance a l'essai. Ainsi, la différence d’outils, d’opérateur et de positionnement pourraient mener

aux différences visibles entre les courbes force-déplacement.

Tableau 17 présente les fleches obtenues ainsi que la différence avec la référence.

Nous observons une différence de fleche moyenne de seulement -0,7% post-cyclique et -2,9%
post-rupture par rapport a la fleche moyenne de référence. Nous pouvons donc en conclure qu’une

personne peut utiliser le prototype pendant au moins une demi-journée sans aucun risque.
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Figure 103 : Courbe force-déplacement des essais de restitution de I'avant pied sous 1300 N et de l'essai &

rupture a 4130 N. Pour chaque étape, trois chargements sont réalisés.

Enfin, nous pouvons noter une fleche moyenne de référence de 53,33 mm lors des essais a
Proteor® alors que nous obtenions une fleche de 46,12 mm lors de I'essai de restitution a 'ENSAM,
ce qui équivaut a une différence de 'ordre de 10%. Notons que les essais de restitution sont trés
sensibles a la mise en position : la moindre variation quant a l'inclinaison du pied ou le point
d’application de la force W modifie les moments aux différents axes et modifie donc la réponse
mécanique du pied. De plus, la glissiére utilisée a Proteor® se déplace selon ’axe horizontal et médio-
latéral, alors que celle de TENSAM se déplace seulement selon 1’axe horizontal, ce qui peut impliquer
des frottements si le pied et la glissiere ne sont pas parfaitement alignés, ajoutant de la résistance a
I’essai. Ainsi, la différence d’outils, d’opérateur et de positionnement pourraient mener aux différences

visibles entre les courbes force-déplacement.

Tableau 17 : Fléches obtenues lors d’essais de restitution d’énergie de I'avant pied a 1300 N a différentes étapes des
tests. Pour chaque étape, les fleches des trois charges sont données ainsi que la moyenne et ['écart-type des trois. Les

diftérences avec la fleche moyenne de l'essai de référence sont aussi indiquées.

Référence Post-cyclique Post-rupture
Fléche n°1 [mm] 53,33 52,86 51,85
Fléche n°2 [mm] 53,51 53,19 52,00
Fléche n°3 [mm] 53,71 53,42 52,06
Fléche moyenne [mm] + ET 53,5 + 0,2 53,2 4+ 0,3 52,0 & 0,1
Différence [mm] / -0,4 -1,5
Différence [%] / -0,7 -2,9
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3.3.5. Conclusion

L’objectif de ce Chapitre 3 est de concevoir une solution technologique permettant
d’augmenter le travail de propulsion au membre appareillé des personnes amputées TF. Pour cela,
nous avons décidé de concentrer nos travaux sur I'amélioration de la protheése Synsys, caractérisée
par son systéme synergique genou-cheville, en concevant un prototype de pied prothétique permettant
de restituer une plus grande quantité d’énergie que le pied Synsys actuel.

Lors de l'essai de restitution d’énergie (sous 1300 N), le prototype a emmagasiné 48% et
restituée 22% d’énergie en plus que le pied actuel du Synsys. La fleche a de plus augmenté de 84%.
Le prototype a aussi validé les exigences de sécurité : il est encore utilisable aprés un essai de résistance
a la rupture sous 4130 N, et n’a pas cassé apres 5000 cycles de marche sous simulateur. Apres le test
de fatigue a 5000 cycles, ses performances de stockage et de restitution d’énergie étaient identiques a
celles mesurées initialement.

Dans la prochaine partie, nous présenterons l’évaluation des performances du prototype
couplé au Synsys, lors de la marche. L’objectif a été d’évaluer si le prototype permettait ou non
d’augmenter le travail de propulsion au membre appareillé, par rapport a des protheses
commercialisées et par rapport au Synsys actuel.
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3.4. Travail personnel: Evaluation biomécanique d’un
prototype de pied Synsys

3.4.1. Introduction

Cette étude vise maintenant a évaluer la marche avec le prototype développé et évalué
mécaniquement dans la section précédente. Nous voulons d’une part savoir si 'augmentation de
Iamplitude de cheville et de I'énergie emmagasinée et restituée permet d’augmenter le travail
mécanique de propulsion générée au membre appareillé avec, entre autres, la vitesse de marche.
D’autre part, dans le cas ou une augmentation du travail de propulsion est observée, nous voulons

savoir si cela permet une diminution de la consommation en oxygene.

Dans un premier temps et pour des raisons de sécurité, nous avons demandé & un individu
non amputé de marcher sur un tapis roulant avec un simulateur d’amputation TF équipé de notre
prototype monté sous le Synsys. Nous avons quantifié le travail mécanique positif généré par le
complexe pied-cheville (W epine-piea) €t par le membre arriere (Wsks) lors de la phase de propulsion
ainsi que le travail négatif (Wsg) lors de la phase de collision, durant la transition d’un pas vers un
autre. Ceci a été réalisé a 6 vitesses différentes, de 0,4 m/s a 1,4 m/s afin d’analyser l'effet de la
vitesse de marche sur ces grandeurs en fonction de la prothese utilisées. Afin d’évaluer 'apport de
notre prototype de pied prothétique associé au Synsys, nous avons comparé les résultats avec ceux de
la marche équipée du Synsys actuellement commercialisé.

Une marche sans prothese {NA} a été utilisée comme référence. Une seconde référence a été
utilisée, celle de la marche avec un pied Dynatrek de Proteor® monté sous un Rheo Knee d’Ossur®.
Le Rheo Knee est un genou a microcontrdleur (MPK : Micro Processor Knee) passif utilisant les
propriétés des fluides magnéto-rhéologiques pour adapter son comportement. Le Dynatrek est quant
a lui un pied ESAR de classe 3. Ces deux prothéses sont inscrites a la LPPR (Liste des Produits et
Prestations Remboursables par 1'Assurance Maladie) et sont donc des protheéses régulierement
utilisées en France par les personnes amputées TF. Cette configuration est utilisée comme point de
comparaison standard pour évaluer les effets des autres configurations prothétiques. Nous nous
attendons & observer un travail de propulsion au membre appareillé constant avec la vitesse (Pinhey
et al., 2022).

Enfin, nous avons aussi voulu tester le Pro-Flex Pivot d’Ossur®, présenté dans I’état de l'art
de ce Chapitre 3, section 3.2.1.2, page 126. Ce pied de classe 3 (Tableau 21, Annexe 2.B) dispose d'un
systeme d'articulation sur la partie supérieure du pied, congu pour charger de maniére non linéaire
les sections du talon et de l'avant-pied. Ceci marque une évolution par rapport aux ESAR
conventionnels, comme le Dynatrek. Le Pro-Flex Pivot est connu pour ses capacités améliorées en
termes de restitution d'énergie et de flexibilité (Childers and Takahashi, 2018; Heitzmann et al., 2018;
Miiller et al., 2019). Nous 'avons monté sous le genou Rheo Knee afin de I’évaluer a la marche. Cette
configuration vise a explorer 1'effet de 1'augmentation de la puissance et de I'amplitude de la cheville
dans le cas de I'utilisation d’un MPK conventionnel.

Puisque la marche avec une amputation TF est particulierement éprouvante et qu’il faut 5
min de marche continue pour quantifier la consommation en oxygene, cette grandeur n’a été évaluée
que pour deux vitesses de marche, une rapide (1,2 m/s) et une lente (0,6 m/s).
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3.4.2. Matériel et méthodes

3.4.2.1. Participant

Un sujet a participé a cette étude. Il s’agit d’'un homme actif non amputé (NA) de 42 ans,
1,81 m et 81,53 kg. Cela fait plusieurs années que le participant utilise occasionnellement le simulateur
d’amputation TF, il est donc parfaitement a ’aise pour marcher avec.

3.4.2.2. Configurations des prothéses

Chaque pied prothétique sélectionné pour l'expérimentation appartient a la catégorie des
pieds ESAR de classe 3 (hormis le prototype), tandis que les genoux prothétiques sont des genoux a
microcontrdleur, reconnus pour leur capacité a ajuster dynamiquement le niveau de résistance a la

flexion en fonction des changements d'activité.
Cing configurations distinctes ont été établies pour l'expérimentation :

e & NA » (Non-Amputé) : La configuration sans simulateur sert de référence et permet ainsi

d'établir un contrdle pour les autres mesures.

e « Rheo + Dynatrek » : Elle représente la référence prothese, combinant le genou Rheo Knee
d’Ossur® avec le pied Dynatrek de Proteor® (Figure 104).

e « Rheo + Pro-Flex » : Il s’agit de 'association du genou Rheo Knee et du pied prothétique Pro-

Flex Pivot d’Ossur® (Figure 104). Cette configuration vise a explorer 1'effet de 1'augmentation de
la puissance et de 1'amplitude de la cheville avec un MPK conventionnel.

e « Synsys » : Cette configuration est la référence que nous cherchons a améliorer.

e « Synsys + Proto » : Elle examine 1'effet combiné de 1'augmentation de I'amplitude de la cheville

et de la puissance au pied, couplé a un systeme synergique.

Rheo Knee d’Ossur® Dynatrek de Proteor® Pro-Flex Pivot d’Ossur®

Figure 104 : Prothéses utilisées comme comparaison au Synsys et au prototype monté sous le Synsys.
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3.4.2.3  Protocole

Le protocole s’est déroulé en deux sessions distinctes séparées d’une semaine : une pour
d'analyse quantitative du mouvement (AQM) et une pour la mesure de la consommation en oxygene.

AQM

La session d’AQM a été effectuée avec l'emploi de 9 caméras optoélectroniques (systéme
Vicon) capturant & une fréquence de 100 Hz, ainsi qu'un tapis instrumenté Treadmetrix équipé de
deux bandes distinctes, chacune munie d'une plateforme de force individuelle enregistrant a 1000 Hz.
Cette session a nécessité 1'utilisation de 33 marqueurs placés sur les jambes, le bassin et le tronc du
sujet (Figure 106).

Un ajustement préalable de chaque prothese a été réalisé en se basant sur le ressenti du
participant avant la marche. La prothése Synsys et le genou prothétique Rheo Knee ont été configurée
électroniquement pour le participant. Un temps d'adaptation a été accordé avant chaque condition
testée, permettant au participant de se familiariser avec l'appareillage en marchant librement. La
premiere condition testée était la condition NA, suivie d'une randomisation des conditions. Le sujet
a marché sur le tapis instrumenté pendant 30 secondes a des 6 vitesses variant de 0,4 m/s & 1,4 m/s
avec un pas de 0,2 m/s, avec un enchainement des vitesses pour une durée totale de marche de 2
minutes 30 secondes. Ce panel de vitesse nous permettra d’évaluer 1’évolution du travail de propulsion
au membre appareillé en fonction de la vitesse de marche. Il était permis au patient de se stabiliser
légerement a 1'aide d'un doigt sur la barre latérale de sécurité, tout en évitant d'exercer une pression
importante afin de ne pas fausser les valeurs des forces de réaction au sol mesurées. Un systeme de
soutien par harnais assurait la sécurité du sujet en cas de chute durant la marche. Apres chaque
condition, un marquage au laser était réalisé sur la prothése pour assurer un alignement constant lors
de la session suivante (Figure 105).

{Rhéo + Dynatrek} {Rhéo + Pro-Flex} {Synsys} {Synsys + Proto}

Figure 105 : Marquage au laser afin d’assurer un alignement constant entre I'analyse quantifice de la marche et
l'analyse de la consommation en oxygene.

Consommation en oxygéne

Dix jours apres, la deuxiéme session, focalisée sur la mesure de consommation en oxygene, a
été conduite en utilisant le systeme Cosmed K5 et le méme tapis instrumenté Treadmetrix. Les
protocoles d'alignement et d'adaptation de la prothese étaient identiques a ceux de la premiere session,
garantissant une reproductibilité grace aux repeéres au laser établis précédemment. La condition
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initiale était également NA, suivie d'une randomisation pour les conditions suivantes. Aprés un repos
de 5 minutes, une phase de mesure de la consommation basale en oxygene en position debout (SMR :
Standing Metabolic Rate) a été effectuée pendant 3 minutes (Houdijk et al., 2009). Entre chaque
condition, une période de repos de 5 a 10 minutes était observée, le temps de préparer la configuration
suivante et de s'assurer du retour a la consommation basale en oxygene du sujet. Pour chaque
condition testée (prothése + vitesse), la marche était maintenue pendant 5 minutes (Houdijk et al.,
2009), avec des sessions se déroulant a une vitesse de 1,2 m/s le matin et de 0,6 m/s 1'aprés-midi.
Seules 2 vitesses sur 6 ont été réalisé durant cette session afin de limiter le temps de I'expérience (5
configurations x (5min de marche + 5 & 10min de repos) x le nombre de vitesse).

3.4.2.4. Traitement des données

AQM

Pour la session d’AQM, un modéle inertiel volumique & 8 segments comprenant les deux
pieds, les deux jambes, les deux cuisses, le bassin et le segment HAT (Head-Arms-Trunk) a été
employé. Ce modele a pris en compte le volume de la jambe positionnée a 90° dans le simulateur
d’amputation transfémorale, ainsi que la masse du simulateur (1,796 kg) et celle des différentes
protheses utilisées (Figure 106).

. T s
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Figure 106 : A gauche, positionnement des marqueurs durant l'analyse quantifice de la marche et a droite, le modéle
inertiel volumique a 8 segments utilisés pendant le traitement. Ce modéle prend en compte le volume de la jambe
positionnée & 90° dans le simulateur d’amputation transtémorale, ainsi que la masse du simulateur (1,796 kg) et celle
des différentes prothéses utilisées.

La vitesse du centre de masse (BCoM), vgcopm(t), a été calculée a partir des forces de réaction
du sol (GRF) GRF(t), de la masse m du sujet et de l'accélération gravitationnelle g, en appliquant
la seconde loi de Newton tel que :
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vBCoM(t) = fM.,. k—) Eq, 55
m
La constante d'intégration K a été calculée pour chaque condition (combinaison prothese-
vitesse) sur 'ensemble de la marche et les enregistrements ont été ajustés pour débuter et se terminer
par le méme appui talon. Le calcul de K a été réalisé a partir des hypothéses suivantes (Donelan et
al., 2002a; Lansade et al., 2021) :

e Les composantes médio-latérale (ML) et verticale (V) moyennes de la vitesse du BCoM sur un
cycle de marche complet étaient nulles.

e La composante antéro-postérieure (AP) moyenne de la vitesse du BCoM était égale a la vitesse
de marche du tapis.

De la méme manieére que dans le Chapitre 2, les puissances réalisées par les membres appareillé
et controlatéral ont été calculées séparément par 'ILM (/ndividual Limb Method) selon Donelan et
al., 2002. La puissance développée par le complexe cheville-pied a été calculée a partir de la méthode
Distal Shank (DS) (Prince et al., 1994; Takahashi et al., 2012), prenant en compte la vitesse du tapis
pour assurer une mesure précise de la vitesse de la cheville par rapport a ce dernier. Le travail
mécanique a été défini comme 1'intégrale de la puissance au cours du temps du cycle de marche. Enfin,
les longueurs de pas appareillé et controlatéral ont été estimées de la méme maniere que dans le
Chapitre 2, a savoir comme la composante antéro-postérieure du vecteur reliant les points médians
du premier et du cinquiéeme métatarsien de chaque pied, a 'instant de appui talon.

Consommation en oxygéne

La consommation basale en oxygeéne a été évaluée comme égale a la consommation moyenne
observée durant les deux derniéres minutes du SMR en condition NA. Les séances du matin et de
I’apres-midi ont été analysées séparément et la consommation basale a été calculée pour chaque demi-
journée. La consommation en oxygene durant les cinq minutes de marche pour chaque condition a
également été calculée comme égale a la consommation moyenne des deux derniéres minutes de
marche. La consommation nette en oxygene pour chaque condition a été déterminée en soustrayant
la consommation basale de la demi-journée correspondante de la consommation brute durant la
marche. Toutes les valeurs de consommation en oxygene ont été normalisées en fonction de la masse
corporelle du sujet en condition NA, excluant donc la masse des protheses et du simulateur.

3.4.3. Résultats

3.4.3.1. Configurations

Les masses du simulateur d’amputation TF et de toutes les configurations (pied + genou
prothétiques) sont dans le Tableau 18 :
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Tableau 18 : Masse du simulateur damputation TF et des genoux prothétiques et des pieds prothétiques

Objet Masse [kg] Différence de masse par rapport au Proto
Simulateur d’amputation TF 1,796 kg /
Rhéo + Dynatrek 2,380 kg -0,855 kg
Rhéo + Pro-Flex 2,636 kg -0,599 kg
Synsys 3,108 kg -0,127 kg
Synsys + Proto 3,235 kg /

Nous observons que la configuration la plus lourde est celle du prototype monté sur le Synsys,
qui pese 0,855 kg de plus que le Dynatrek monté sous le Rheo Knee.

3.4.3.2. Longueur de pas

La Figure 107 présente les longueurs de pas en fonction de la vitesse de marche. La
configuration {Rheo + Dynatrek} est la seule pour laquelle la longueur de pas est supérieure a celle
de NA des deux cotés, signifiant une diminution globale de la cadence. Dans les autres configurations,
on observe une diminution du pas controlatéral et une augmentation du pas appareillé, comme on

I’observe souvent lors de la marche avec une amputation TF.

Coté appareillé vers controlatéral Coté controlatéral vers appareillé
90 90 r
NA
__ 80 [ ® Rheo + Dynatrek 80
g ® Rheo + ProFlex
:‘ 70 F @ Synsys nor
g ® Synsys + Proto
60 60
@
o
550 f 50
)
B
g 40 40 F
o b )\A 30 /_/;
20 1 1 1 1 1 L 1 \' ) 20 1 1 1 1 L \/ )
0,2 0,4 0,6 0,8 1,0 1,2 1,4 1,6 0,2 0,4 0,6 0,8 1,0 1,2 1.4 1,6
Vitesse de marche [m/s] Vitesse de marche [m/s]

Figure 107 : Longueur du pas pendant la transition entre la jambe appareillée et la jambe controlatérale (a gauche)
et inversement a droite, en fonction de la vitesse de marche. Les régressions linéaires pour chaque configuration sont

aussi affichées.

3.4.3.3. Puissance mécanique

Les courbes des puissances au complexe pied-cheville, au genou, a la hanche et au membre
inférieur en fonction du cycle de marche, pour le coté appareillé et controlatérale, sont accessibles en
Annexe 3.G, Figure 123 pour les marches sur tapis de 0,4 m/s a 0,8 m/s et Figure 124 pour les
marches de 1,0 m/s & 1,4 m/s. Le travail mécanique positif (propulsion) générés par le complexe pied-
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cheville (Wi epiie—piea) €t Par le membre arriere (Wsis) ainsi que le travail négatif (collision) au
membre avant (Wg;s) durant les phases de transition en fonction de la vitesse de marche sont présentés
dans la Figure 108. Les régressions linéaires sont affichées pour chaque configuration afin de visualiser
les tendances. Enfin, les valeurs de WJlevi”e_pied, Wsts et W pour les deux membres inférieurs sont

présentés en Annexe 3.G, Tableau 31.

Notre prototype couplé au Synsys permet de générer le plus de travail de propulsion au
membre appareillé parmi les configurations avec prothese, et cela pour toutes les vitesses de marche.
Il s’agit de la seule configuration avec {Rheo + Pro-Flex} ou le travail de propulsion au membre
appareillé est positivement corrélé avec la vitesse de marche. Toutefois, notre prototype permet de
réaliser le moins de travail de propulsion au pied prothétique parmi toutes les configurations et ce
dernier reste quasiment constant avec la vitesse.

Seules les configurations sans prothese et {Rheo + Pro-Flex} permettent une augmentation

oy . + —+ .
des deux travaux positifs Wepepine—piea €6 Wses avec la vitesse de marche.

Pour toutes les configurations avec prothése, nous pouvons observer que les travaux de
propulsion au complexe pied-cheville et au membre inférieur sont inférieurs coté appareillé et
supérieurs coté controlatéral par rapport a ceux de la configuration NA. On note par ailleurs que les
valeurs de travail W;;levme_pied et Wetg générés par le membre appareillé sont plus importantes avec

la configuration {Rhéo + Pro-Flex} qu’avec {Rhéo + Dynatrek}.
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Coté appareillé vers controlatéral
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coté appareillé (a droite), pour chaque configuration. Les régressions linéaires sont aftichées pour chaque

configuration.
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3.4.3.4. Consommation métabolique

La consommation basale en oxygene du sujet était de 5,47 ml d’O2/kg/min le matin durant
les marches & 1,2 m/s, et de 6,39 ml d’O2/kg/min l'aprés-midi, durant les marches a 0,6 m/s. Les
données de consommation brute en oxygene sont données Figure 109. Elles ont été concaténées pour
plus de visibilité (I'ordre de passage et la temporalité ne sont pas représentatifs de 'expérience).

Marche a 0,6 m/s Marche & 1,2 m/s

natrpk HroFlex

l |

25—

NA Dynatre

Consommation brute en oxygéne [ml d'02/kg/min]

o 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000
Temps [5
Figure 109 : Consommation brute en oxygene au cours du temps dans toutes les conditions. A gauche les marches a
0,6 m/s et a droite les marches a 1,2 m/s. Les données ont été concaténées artificiellement pour plus de visibilité :
lordre de passage et la temporalité ne sont donc pas représentatifs de I'expérience. La courbe bleu clair correspond
aux données brutes et la courbe bleu foncé correspond aux données brutes filtrées avec un filtre de Butterworth de
fréquence de coupure 0,01 Hz, utilisée seulement pour la visualisation des données.

Les consommations nettes en oxygene sont présentées Figure 110 pour les deux vitesses :

Consommation nette en oxygene [ml O2/kg/min]

0,6 m/s 1,2 m/s

25 30
50 17,99 17,20 19,24 20,13

15

6,99 6,83 7,32 7,15 7,89
3,85 10

’ i 10N
0

-5 NA  Dynatrek ProFlex Synsys — Proto NA  Dynatrek ProFlex Synsys  Proto

Figure 110 : Consommation brute (en haut) et nette (en bas) en oxygéne en ml O2/kg/min par configuration
pour une vitesse de marche sur tapis de 0,6 m/s (gauche) et de 1,2 m/s (droite).

La consommation nette en oxygene du participant était la plus élevée pour la configuration
{Synsys} lors de la marche & 0,6 m/s et pour la configuration {Synsys + Proto} a 1,2 m/s.
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Les consommations nettes relatives par rapport a la consommation sans simulateur {NA} et
dans la configuration {Rheo + Dynatrek} sont présentées Figure 111. En moyenne, la marche avec
simulateur augmente la consommation nette de +84% et de +136% par rapport a la marche en
condition NA, &4 0,6 m/s et 1,2 m/s respectivement.

Différence de la consommation nette en oxygene par rapport a NA [%]

0,6 m/s 1,2 m/s
0 0
200% 200% ) 144% 155%
150% 150% 128%  118%
. 0 o
100% 820 77% 0% 86% 100%
50% 0% I I I I 50% 0%
0% 0%
NA  Dynatrek ProFlex Synsys  Proto NA  Dynatrek ProFlex Synsys  Proto

Différence de la consommation nette en oxygene par rapport a {Rhéo + Dynatrek} [%)]

0,6 m/s 1,2 m/s
15% 15% 12%
10% 5% 10% %
5% 0% B 2% 5% 0% I
0% — —— 0% [
-5% 2% o
-10% -10% 4%
NA  Dynatrek ProFlex Synsys  Proto NA  Dynatrek ProFlex Synsys  Proto

Figure 111 : Diftérence de la consommation nette en oxygene lors de la marche avec prothése par rapport a NA
(haut) et par rapport a la configuration {Rhéo + Dynatrek} (bas), pour une vitesse de marche sur tapis de 0,6
my/s (gauche) et de 1,2 m/s (droite).

3.4.4. Discussion

L’objectif de cette étude était d’évaluer les performances de notre prototype lors de son
utilisation a la marche. Nous I'avons congu a partir de 'hypothese que 'augmentation de I'énergie
emmagasinée et stockée, couplée au systéeme hydraulique du Synsys permettant la synergie entre le
genou et la cheville, permettrait d’augmenter le travail de propulsion réalisé par le membre appareillée
et si cela pouvait impacter la consommation d’oxygene.

3.4.4.1. Travail mécanique

Dans notre seconde étude (Sedran et al., 2024) nous avions montré une corrélation positive
entre le Wks et la vitesse de marche chez les personnes non amputées (Bonnet et al., 2014; Zelik and
Kuo, 2010). A Tinverse, nous avions mesuré un Wgkg généré par le membre appareillé constant chez
les personnes amputées TF, indépendamment de la vitesse de marche (Bonnet et al., 2014; Pinhey et
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al., 2022). Nous retrouvons ces deux tendances dans cette étude avec la configuration sans prothese,
NA et la configuration de référence pour une amputation TF, la configuration {Rheo + Dynatrek}.
De plus, une diminution du WJlevi”e_pied et Wk coté appareillé est observée par rapport & la marche
sans simulateur d’amputation TF (Bonnet et al., 2014; Seroussi et al., 1996) et a linverse,
d’'importantes compensations coté controlatéral sont visibles (Bonnet et al., 2014; Tesio et al., 1998).

Ces résultats sont cohérents avec ceux de la littérature.

Malgré que le prototype permette une augmentation de 48% et 22% de I'énergie emmagasinée
et restituée par rapport au pied Synsys lors d’un essai de restitution d’énergie a l'avant pied sous
1300 N, aucune différence de travail de propulsion au pied prothétique n’est observée entre ces deux
pieds. Ce travail de propulsion est le plus faible parmi toutes les configurations et est constant avec
la vitesse. Ceci traduit probablement que I’énergie emmagasinée par le pied est restituée au systéme
hydraulique et n’est donc pas quantifiée avec la méthode de calcul des puissances des actions distales
au tibia. Malgré l'absence de différence de W;;levme_pied, on observe cependant une nette
augmentation du travail de propulsion au membre appareillé avec le prototype par rapport au Synsys.
Le prototype permet d’ailleurs de réaliser le travail de propulsion au membre appareillé le plus élevé
parmi les configurations avec prothese, et cela a toutes les vitesses de marche.

Comme attendu, le Pro-Flex Pivot, connu pour son augmentation d’énergie restituée et
d’amplitude a la cheville lors de la marche par rapport aux ESAR classiques (Heitzmann et al., 2018;
Miller et al., 2019), permet de générer le plus de W;;wvi”e_pied parmi les configurations avec prothese.
D’autre part, I'analyse de la marche de 5 personnes amputées TT a 1,1 m/s a permis a Childers and
Takahashi, 2018 d’observer une augmentation du W;;levme_pied et Wgts coté appareillé lors de
l'utilisation du Pro-Flex Pivot par rapport au Vari-Flex, un pied ESAR tres similaire au Dynatrek.
Nous retrouvons des résultats similaires entre I'utilisation du Pro-Flex Pivot et celle du Dynatrek,
pour les vitesses de marche supérieures ou égales a 0,8 m/s. Enfin, a des vitesses élevées supérieures
ou égales & 1,2 m/s, on observe une diminution de la compensation de Wgts coté controlatéral lors de
la marche avec Pro-Flex Pivot, ce que I'on n’a pas avec le prototype.

Pour finir, le modéle du pendule inverse suggere une augmentation de la collision en cas de
diminution de la propulsion (Adameczyk and Kuo, 2015). La diminution du Wshs coté prothétique lors
du port de prothese par rapport a la marche sans prothese devrait donc mener a une augmentation
de Ws;s lors de la collision du talon controlatéral. Or, on observe Figure 111 une diminution de
Wes cOté controlatéral pour les vitesses supérieures ou égales a 1,0 m/s. Cette diminution de la
collision avait déja été observée dans notre seconde étude (Sedran et al., 2024). Elle peut étre attribuée
a la légere diminution de la longueur de pas controlatéral, visible Figure 107, comme le suggere le
modele de Donelan qui prévoit un travail de collision proportionnel a la puissance quatre de la
longueur du pas (Donelan et al., 2002b). Chose étonnante, le Wy lors de la collision du talon
controlatérale est quasiment inexistante lors du port du prototype. Aucune raison n’a pour l'instant

été trouvée.

Bien que les conclusions en termes de travail mécanique soit cohérente avec la littérature, les
valeurs quantifiées sont légerement plus basses. Lors de la marche des personnes amputées TF, nous
avions calculé une moyenne marginale coté appareillé de 0,16 + 0,01 J/kg pour le WJlevi”e_pied et de
0,12 £ 0,01 J/kg pour le Wgts (Sedran et al., 2024), cohérent avec Bonnet et al., 2014 (Wt = 0,09
+ 0.03 J/kg). Dans I’étude actuel, nous observons que dans la configuration de référence pour une
amputation TF, a savoir {Rheo + Dynatrek}, les valeurs maximales obtenues a 1,4 m/s, ne sont que
de 0,07 & 0,00 J/kg pour le Whepie—piea €t de 0,05 & 0,01 J/kg pour le Wyis. Le Wts est proche de
celui calculé par Pinhey et al., 2022 (~0,04 J/kg) mais W pie-piea Semble faible. Cela pourrait
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s’expliquer de trois manieres. D’une part Riley et al., 2007 ont observé une diminution des maximums
des efforts au sol pour la marche sur tapis roulant par rapport a la marche au sol chez des personnes
non amputées. Ces efforts sont directement liés au W;;levi”e_pied et au Wgks. D’autres part, Kobayashi
et al.; 2024 ont observé une différence de forces verticales au sol durant la phase de propulsion entre
10 personnes amputés TF et 10 non-amputés utilisant un simulateur d’amputation TF. Enfin, bien
qu’il ait été demandé au participant ne pas s'appuyer sur la barriere latérale de sécurité, 1'hypothese

qu'il ait pu occasionnellement le faire, réduisant ainsi les efforts au sol, ne peut étre exclue.

3.4.4.2. Consommation métabolique

Une augmentation de la consommation nette en oxygene avec la vitesse de marche est
observable, que ce soit avec ou sans simulateur d’amputation, ce qui est cohérent avec la littérature
(van Schaik et al., 2019). La marche avec simulateur augmente en moyenne la consommation nette
de +84% et de +136% par rapport a la marche en condition NA, & 0,6 m/s et 1,2 m/s respectivement.
Ces résultats sont similaires a ceux observés dans notre seconde étude (+105% a ~1 m/s, Section
2.3.3), mais supérieurs & la surconsommation observée chez les personnes amputées TF, qui est de
Pordre de 50% (van Schaik et al., 2019). Une partie de la différence est liée au poids supplémentaire
embarqué sur le simulateur de la prothese, son adaptation non optimale a I'utilisateur et le faible
temps d’habituation préalable du participant.

Malgré I'augmentation du travail de propulsion a la jambe appareillée avec le prototype monté
sous le Synsys, en particulier & des vitesses élevées, nous n’observons pas de diminution de la
consommation nette en oxygene a 0,6 m/s et 1,2 m/s par rapport aux autres configurations avec
prothése. Au contraire, sur les quatre configurations avec protheses, {Synsys + Proto} est la
configuration dans laquelle la consommation est la plus élevée a 1,2 m/s, avec une augmentation de
+12% par rapport a {Rheo + Dynatrek}, qui est une configuration type chez les personnes amputées
TF. A linverse, la configuration {Rheo + Pro-Flex} qui est 'autre configuration avec laquelle le
travail de propulsion a la jambe appareillé augmente avec la vitesse, permet quant a elle de diminuer
la consommation en oxygeéne pour les deux vitesses par rapport aux autres configurations avec
prothese.

Ainsi, bien que nous ayons atteint notre objectif d’'un point de vue mécanique, a savoir
augmenter la propulsion au membre appareillée grace au prototype, notre objectif final de diminution
de la consommation en oxygene n’est pas atteint.

La configuration du prototype monté sur le Synsys pese 855 gr de plus que le Dynatrek monté
sous le Rheo Knee et 599 gr de plus que le Pro-Flex Pivot monté sous le Rheo Knee. Or, comme
discuté au Chapitre 2 (Section 2.3.1), plus une masse est ajouté a une position distale plus elle
entrainera une augmentation importante de la consommation métabolique (Browning et al., 2007).
Tkeda et al., 2022 a trouvé une augmentation de 5,35 % de la consommation nette en ajoutant 1,8 kg
a la cheville de 14 TF, et Browning et al., 2007 a trouvé une augmentation moyenne de 48% de la
dépense métabolique [W/kg] en mettant 4 kg a chaque pied de 5 NA. Nous avions fait le choix de ne
pas équilibrer les masses des protheses entre les configurations afin d’évaluer les protheses dans leur
ensemble, avec leurs avantages et leurs inconvénients, mais cela limite les conclusions quant a 1'utilité
de notre prototype. Ces résultats montrent a quel point il est essentiel de minimiser le poids lors de
la conception de prothése car 'apport d’une bonne innovation technologique pourrait étre biaisé par
le poids qu’elle ajoute, comme ¢a peut étre le cas pour les protheses actives (Jayaraman et al., 2018;
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Knight et al., 2023). Dans notre cas, un passage du prototype du PLA Tough vers des fibres des
carbones devrait alléger le pied.

Le lien entre travail mécanique de propulsion et consommation en oxygene n’est pas direct.
De nombreux autres parametres sont a prendre en compte, a commencer par les autres phases
énergétiques du cycle de marche, comme le rebond et le préchargement qui interviennent durant
I’appui unipodal. Umberger, 2010 suggeére que I'appui unipodal représenterait 44 % du cofit total de
la marche chez les NA alors que la transition pas & pas n'en représenterait que 37 %. Avec une
amputation TF, de nombreuses adaptations sont nécessaires sur tout le cycle de marche. De plus il
existe différentes stratégies mises en place pour atteindre une valeur donnée de travail de propulsion
a la jambe, qui peuvent étre plus ou moins efficace en fonction de si on utilise la hanche ou la cheville
(Kuo, 2002). Les modeéles musculo-squelettiques offrent une approche plus compléte de la dépense
énergétique d'un individu (Dorn et al., 2015) en fournissant une meilleure compréhension du cotit du
travail mécanique positif et négatif.

3.4.4.3 Limites

Les résultats sur la consommation d'oxygene doivent étre interprétés avec prudence. Comme
le montre la Figure 109, la consommation en oxygene se stabilise pendant les 5 minutes de marche
uniquement a 0,6 m/s, sans atteindre de plateau a 1,2 m/s. Cette différence pourrait étre liée a
l'intensité accrue de l'effort a 1,2 m/s par rapport a 0,6 m/s (consommation brute moyenne avec
prothése : 24,26 contre 13,81 ml d’02/kg/min), prolongeant le délai de stabilisation de 1'oxygene.
Cependant, des tests antérieurs sans prothése ont montré une stabilisation de la consommation a des
vitesses et inclinaisons supérieures (2 m/s a plat : 32 ml O2/kg/min ; 1,3 m/s dans une pente de 8% :
27 ml O2/kg/min, Figure 112), suggérant que l'absence de plateau avec le simulateur n'est pas
uniquement due a un effort accru. Une hypothese est que 1'utilisation d'un simulateur d’amputation
TF concentre 1'effort sur le membre appareillé et la hanche résiduelle, rendant plus difficile la
stabilisation de 1'effort et de la consommation en oxygene. Cette particularité invite a la prudence
dans l'interprétation des résultats de cette étude métabolique.
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Figure 112 : Résultats d’un essai préliminaire sur le méme patient que notre étude actuelle. Consommation brute en
oxygéne au cours du temps dans 3 conditions : marche a plat a 1,3 m/s et 2 m/s et marche a 1,3 m/s sur pente a
8%. Les données ont été concaténdes artificiellement pour plus de visibilité : l'ordre de passage et la temporalité ne
sont donc pas représentatifs de I'expérience. La courbe bleu clair correspond aux données brutes et la courbe bleu
foncé correspond aux données brutes filtrées avec un filtre de Butterworth de fréquence de coupure 0,01 Hz, utilisée
seulement pour la visualisation des données.

Cette étude se limite & un seul participant non-amputé. Il est essentiel que le prototype soit
également testé par un amputé transfémoral ayant une bonne sensibilité pour obtenir des retours
qualitatifs pertinents. Le ressenti quotidien de 1'utilisateur est crucial pour 1'adoption de la prothese.
Des analyses quantitatives supplémentaires avec davantage de participants seront nécessaires pour
valider plus largement le prototype.
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3.5. Conclusion du Chapitre 3

Dans ce dernier Chapitre 3, nous nous sommes intéressés a la conception d’'un nouveau
prototype de pied pour la prothése Synsys. Nous nous sommes demandé si son systeme hydraulique
permettant une synergie entre le genou et le pied, pouvait étre un moyen de faciliter 'initiation du
genou prothétique. Dans ce cas, la puissance de propulsion au membre appareillé ne sera plus limitée
par le changement d’orientation des efforts au sol, nécessaire a linitiation de la flexion du genou
prothétique.

Nous avions comme objectif d’augmenter ’énergie emmagasinée. Avec un nouveau design
permettant d’augmenter la zone de déformation du pied et tirant parti de la force exercée par la bielle
sur l'arriére du pied, nous avons pu emmagasiner 48% et restituer 22% d’énergie en plus que le pied
du Synsys actuel. Une fois les essais de sécurité validés, nous avons réalisé une analyse quantifiée de
la marche d’'un participant non amputé portant un simulateur d’amputation TF. Notre prototype
couplé au Synsys a permis de générer le plus de travail de propulsion au membre appareillé parmi les
configurations avec prothese, et cela pour toutes les vitesses de marche. Toutefois, aucune diminution
de la consommation en oxygéne n’a été observé lors de la marche avec le prototype. A l'inverse, le
port du prototype monté sur le Synsys a été la configuration avec la plus grande consommation en
oxygene lors de la marche a 1,2 m/s, avec 12% d’augmentation comparé a la marche avec le Dynatrek
et Rheo Knee. Les 855 gr supplémentaires présents dans la configuration {Synsys + Proto} pourraient
étre a lorigine d'une partie de cette augmentation de consommation en oxygene. Une étude sans
différence de poids devrait étre menée.

Un essai avec une personne amputée TF devrait aussi étre réalisé afin d’avoir son retour
qualitatif. Dans un second temps, si les retours s’averent encourageants, il serait intéressant de passer
d’un prototype en PLA Tough vers un prototype en fibre de carbone. La diminution du poids lors du
passage au carbone pourra étre bénéfique a 'utilisation du prototype.
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Malgré les avancées technologiques, 'amputation d’'un membre inférieur a toujours un fort
impact négatif sur la qualité de vie, 1'autonomie et la mobilité, en particulier dans le cas de
l'amputation transfémorale (TF). Ceci se manifeste entre autres par une augmentation de la
consommation en oxygeéne qui, a vitesse de marche équivalente, est de l'ordre de 25% pour les
personnes amputées transtibiales (TT) et de 50% pour les personnes amputées TF, par rapport aux
personnes non amputées. Cette these s’inscrit dans un ensemble de recherches menées entre la société
Proteor® et 'TBHGC depuis puis plus de 20 ans pour améliorer les prothéses pour personnes amputées
TF et ainsi améliorer leur qualité de vie. Durant ces recherches, la prothese Synsys, caractérisée par
une liaison hydraulique entre le genou et la cheville, a vu le jour. La these précédente s'était concentrée
sur l'amélioration du controle du genou prothétique permettant une meilleure adaptabilité de
l'ensemble de la prothese aux situations rencontrées quotidiennement. La prothese Synsys est
aujourd'hui sur le marché et 1'étude clinique qui vient de s'achever permettra son remboursement en
France. Cependant des limites subsistent et les personnes amputées font toujours face a une
consommation énergétique accrue. Ainsi, la présente theése s'est focalisée sur 'amélioration du pied
prothétique du Synsys avec pour objectif la diminution de la consommation énergétique des personnes
amputées transfémorales.

Pour répondre a cet objectif, plusieurs verrous scientifiques devaient étre levés concernant la
marche des personnes amputées TF :

e Evaluer le travail des actions mécaniques au niveau du pied prothétique et le travail mécanique
du membre appareillé au centre de masse pendant la phase de propulsion.

e Quantifier le lien entre la consommation en oxygene et le travail de propulsion au pied prothétique
et au membre appareillé.

A partir des connaissances acquises, un objectif technologique a aussi été atteint consistant a :

o Développer un prototype de pied prothétique pour la prothese Synsys, en augmentant 1'énergie
restituée et en respectant les exigences de sécurité de tenue mécanique et de fatigue.

e Evaluer le prototype en termes de puissances et travaux mécaniques au pied prothétique et au
membre appareillé ainsi que de consommation en oxygeéne d’une personne équipée d'un simulateur
de prothese utilisant ce prototype.

Le Chapitre 1 a mis en évidence que tres peu d’études ont étudié le lien entre le travail de
propulsion chez les personnes amputées TF et leur consommation en oxygene. D’autre part, aucune
étude n’a comparé simultanément les travaux de propulsion au pied prothétique et au membre
appareillé des personnes amputées TT et TF, en prenant en compte de potentielles covariables comme
la vitesse de marche.

Pour compléter la littérature, le Chapitre 2 présente une étude rétrospective sur 155
participants comprenant 47 personnes non amputées, 40 personnes amputées TT et 68 personnes
amputées TF. Cette large cohorte a permis de prendre en compte I’hétérogénéité de la population
amputée. Une fois la vitesse de marche prise en compte comme covariable, il a été montré que les
personnes amputées réalisaient significativement moins de travaux de propulsion avec leur pied
prothétique et leur membre appareillé que les personnes non amputées. De plus, les personnes
amputées TF ont autant de travail de propulsion au pied prothétique que les personnes amputées
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TT, mais significativement moins de travail de propulsion au membre appareillé. Chez les personnes
amputées TF, ce travail reste constant, indépendamment de la vitesse de marche, malgré
I’augmentation du travail de propulsion au pied prothétique.

Nous avons alors voulu évaluer I'effet de la puissance de propulsion au pied prothétique sur
la puissance au membre appareillé d’une part, et sur la consommation en oxygene d’autre part, chez
les personnes amputées TF.

Une seconde étude a été réalisée en ce sens, en comparant la consommation en oxygene lors
de la marche avec un pied a restitution d’énergie conventionnel (type ESAR) et un pied rigide, de
méme masse, incurvé en arc de cercle afin de permettre le méme déroulé de pas. Malgré ’absence
totale de travail de propulsion au pied prothétique lors de la marche avec le pied rigide, aucune
différence de consommation en oxygene n’a été trouvée entre les deux configurations lors de la marche
de 6 participants non amputés portant un simulateur d’amputation TF. Ces deux premiéres études
ont mis en avant la nécessité de concentrer le développement des prothéses non pas sur 'augmentation
de la restitution d’énergie au pied prothétique uniquement, mais de coupler ces développements avec
des technologies permettant aux personnes amputées TF de mieux tirer parti de ce travail de
propulsion au pied prothétique.

Sur la base des conclusions de ce second chapitre, I'objectif de notre Chapitre 3 était de
développer un nouveau pied prothétique pour la prothese Synsys, permettant d’une part d’augmenter
I’énergie restituée par le pied prothétique et d'autre part de tirer profit au mieux des avantages de
son systeme hydraulique original reliant le genou a la cheville. Ceci permettrait de faciliter l'initiation
de la flexion du genou prothétique et d’augmenter le travail de propulsion au membre appareillé, dans
l'optique de diminuer la consommation en oxygene des personnes amputées TF. L’utilisation de
simulations en éléments finis et de la fabrication additive par dépot de fil fondu a permis une
conception itérative, rapide et peu cotiteuse, d’un nouveau prototype de pied en PLA Tough sur la
base de ce concept. Ce prototype permet d’augmenter 1’énergie emmagasinée et restituée par le pied
prothétique de plus de 20% par rapport au pied Synsys actuel, grice a l'utilisation adéquate du
systeme hydraulique permettant la déformation de nouvelles zones du pied prothétique, jusqu’a
présent non déformées. Ce prototype a satisfait aux exigences normatives de résistance a la rupture.
De plus, un essai de fatigue sur un simulateur de marche a charge alternée a permis de reproduire
5000 cycles de marche en 2h, sans rupture ni détérioration des performances de stockage et de
restitution d’énergie. Il a alors été possible de faire tester notre prototype & un participant sur une
demi-journée en toute sécurité.

La derniere étude de cette these consistait a évaluer les performances a la marche de notre
prototype de pied prothétique associé au systeme Synsys. Quatre configurations prothétiques, incluant
le prototype avec le Synsys et trois prothéses commerciales, ainsi qu'une condition sans prothése ont
été testées par un participant non amputé portant un simulateur d'amputation TF. Six vitesses de
marche ont été testées pour observer l'impact sur le travail de propulsion du membre appareillé et
sur la consommation d'oxygene aux vitesses extrémes. Sur l’ensemble des configurations avec
prothese, notre pied prothétique a permis de générer le plus de travail de propulsion au membre
appareillé, et ce pour toutes les vitesses de marche. Cependant, a haute vitesse, une légere hausse de
la consommation d'oxygene a été notée, vraisemblablement due a l'augmentation de poids du
prototype.

Cette theése a mis en lumiere des avancées dans la compréhension de la marche chez les
personnes amputées TF, ouvrant la voie a de nombreuses perspectives de recherche qui pourraient
améliorer la qualité de vie de ces personnes. Entre autres, 1'utilisation de large cohorte est cruciale
dans la recherche, car elle enrichit la représentativité des données et minimise les risques de biais,
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souvent présents dans les méta-analyses. Ainsi, les partenariats entre centres cliniques sont essentiels
pour regrouper un maximum de données et constituer des bases robustes pour la recherche. Dans
notre cas, la valorisation continue de notre cohorte de 155 participants est impérative. Nous proposons
d'étendre nos analyses en explorant, par exemple, la transition entre le membre controlatéral et le
membre appareillé, aspect qui n'a pas été couvert dans cette these. En effet, les compensations
énergétiques coté controlatéral dues a la diminution de la propulsion du coté appareillé, déja observées
dans la littérature, mériteraient une étude plus approfondie. Nous pourrions aussi subdiviser la cohorte
en cause d’amputation et incorporer des patients moins actifs pour plus de représentativité.
L'approfondissement de ces aspects permettra de développer des interventions plus ciblées et efficaces
pour améliorer la qualité de vie des personnes amputées.

L'étude simultanée du travail mécanique durant la phase de propulsion et de la consommation
en oxygene lors de la marche avec une amputation TF n'avait jamais été réalisée auparavant. Pour
notre part, nous avons simulé cette marche grace a un simulateur d'amputation TF, mais de futures
études doivent étre réalisées directement sur des personnes amputées TF.

La combinaison de l'analyse quantifiée de la marche et de la consommation en oxygene
pourrait favoriser I'amélioration des modeles musculo-squelettiques pour les amputés TF. Ces modeles
offrent une compréhension plus complete de la dépense énergétique, permettant d'analyser aussi bien
le colit du travail mécanique positif que négatif. Les concepts tels que 1'énergie produite, 1'énergie
stockée dans les structures élastiques (telles que les tendons) puis réutilisée, et 1'énergie dissipée sont
essentiels pour comprendre globalement la dépense énergétique liée a la marche. Toutefois, chez les
personnes amputées, les hypotheses relatives aux insertions musculaires, a la rigidité des tendons, a
la longueur des muscles et a la masse musculaire résiduelle dans le membre amputé sont difficiles a
établir et varient significativement d'un patient a l'autre. Il est donc essentiel de continuer le
développement et 1'évaluation des modeles musculo-squelettiques pour 1'étude de la marche chez les
personnes amputées TF.

Nos recherches ont montré que le travail de propulsion au membre appareillé des personnes
amputées TF reste constant malgré I'augmentation de la vitesse de marche et du travail de propulsion
au niveau du pied prothétique. Nous attribuons ce phénomene a l'initiation de la flexion du genou
prothétique, mais cette hypothese doit étre rigoureusement validée expérimentalement par de futures
études. Nous avons également observé que l'augmentation de 1'énergie restituée par le pied
prothétique, couplée a un systeme hydraulique reliant le genou a la cheville, semble faciliter cette
initiation de la flexion du genou prothétique et augmenter le travail mécanique au membre appareillé.
Cette observation souligne l'importance de concentrer les recherches non seulement sur
l'augmentation de 1'énergie de restitution, mais aussi sur le développement de solutions technologiques
qui facilitent cette initiation de la flexion de genou. Ceci pourrait étre permis par des protheses
motorisées de genou et de genou-cheville. La poursuite de la recherche est donc cruciale pour optimiser
les algorithmes de contrdle de la puissance, en termes temporel et quantitatif. Il est également essentiel
d'alléger les moteurs pour que les effets positifs de 1'appareillage ne soient pas contrebalancés par les
effets négatifs de 1'ajout de masse et d'inertie.

Sur la base des résultats prometteurs obtenus, il est maintenant nécessaire de poursuivre le
développement et I’évaluation du prototype de pied passif pour Synsys que nous avons congu lors de
cette these. L'adoption de la fibre de carbone en remplacement du PLA Tough pourrait alléger le
pied et améliorer sa restitution d'énergie, réduisant ainsi potentiellement la consommation d'oxygene
pendant son utilisation. A court terme, des essais supplémentaires avec des personnes amputées TF
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sont nécessaires pour une meilleure compréhension des bénéfices de ce prototype, en particulier en
recueillant des retours qualitatifs sur les sensations des patients lors de son utilisation.

A long terme, des travaux futurs pourraient se concentrer sur l'optimisation du systéme
hydraulique du Synsys afin d’améliorer la synergie entre la cheville et le genou, en l'adaptant, par
exemple, aux caractéristiques de l'utilisateur, a la situation de marche ou a la vitesse.

Ainsi se conclut ce travail de recherche, ouvrant la voie a des améliorations du prototype
développé pendant cette these.
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Annexe 2.A

Cette annexe est liée a la section « 2.2.2.4 Statistiques » du Chapitre 2, page 90.

Calcul des Moyennes Marginales Estimées

L'équation pour calculer la moyenne marginale estimée dans le cadre d'une ANCOVA
(analyse de covariance) peut varier en fonction de la spécificité du modele et des interactions

considérées, mais une forme générale peut étre donnée.

Supposons que nous ayons un modele ANCOVA basique avec une variable dépendante Y (ex :
le travail mécanique, dans notre cas), une variable de groupe catégorique G (ex : le niveau
d’amputation), et une covariable X (ex : la vitesse de marche de confort). L'équation du modeéle
ressemblerait a ceci :

Ici, By est l'intercept, B; est le coefficient associé a 1'effet du groupe, B, est le coefficient pour
la covariable X, et € est l'erreur résiduelle.

Cas sans interaction

Les moyennes marginales estimées pour chaque groupe sont calculées en ajustant X & une
valeur spécifique, souvent la moyenne de X pour tous les participants de 1’étude indépendamment des
groupes, noté X. Pour un groupe spécifique g, la moyenne marginale estimée, ajustée pour X serait :

MME; = By + B1g + BoX Eq. 57

Cas avec interaction

Si le modele inclut une interaction entre le groupe G et la covariable X, 1'équation devient :

Y =B+ B1G+ B X+ B:GX + € Eq. 58

Dans ce cas, la moyenne marginale estimée pour un groupe g en ajustant X & sa moyenne

serait :

MME, = By + Brg + B2 X + B:9X Eq. 59

Dans chaque cas, 1'objectif est de calculer la valeur prévue de Y pour chaque groupe, en
normalisant 1'effet de X sur une valeur commune (souvent la moyenne). Cela permet de faire des

comparaisons équitables entre les groupes, indépendamment des variations dans la covariable.
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Annexe 2.B

Cette annexe est dédiée a la Section « 2.2 Travail personnel : Quantification du travail de
propulsion et de collision lors du passage d'un pas a 1'autre chez les personnes amputées marchant a
une vitesse de confort : effet du niveau d'amputation » du Chapitre 2, page 86.

Tableau 19 : Caractéristiques des participants : 47 non-amputés (NA), 40 amputés transtibiaux unilatéraux (TT) et

08 amputés transtémoraux unilatéraux (TF).

Temps
Groupe Genre Ag(/) Taille Masse  Coté Cause de d-opuis GCI}O'II Pied prothétique
[année] [em] [kg] amp. Pamp. lamp. Prothétique
[année]
Non-amputé
Moyenne (ET) 35 (17) 173 (9) 69 (13) N/A N/A N/A N/A N/A
N =47
Transtibial M 56 182 86 D Traumatique 1,1 N/A Pro-Flex Pivot
unilatéral M 56 182 85 D Traumatique 1,1 N/A Taleo
N =40 M 53 167 78 G Traumatique 3,1 N/A Proprio Foot
M 47 180 114 D Vasculaire 1,0 N/A Dynatrek
M 45 178 129 D Vasculaire 0,3 N/A Pro-Flex XC
M 61 174 85 G Traumatique 0,3 N/A Pro-Flex XC
M 61 178 86 G Traumatique 0,4 N/A Xtend
M 30 172 85 G Traumatique 2,4 N/A Pro-Flex XC
M 41 172 72 G Traumatique 5,8 N/A Pro-Flex XC
M 50 170 52 D Traumatique 24,6 N/A Pro-Flex
M 23 170 53 G Traumatique 0,8 N/A Pro-Flex Pivot
M 35 178 92 D Traumatique 6,8 N/A Pro-Flex
M 31 182 91 G Traumatique 0,5 N/A Pro-Flex
M 31 180 80 G Traumatique 0,6 N/A Rush
M 49 178 69 G Traumatique 10,3 N/A Re-Flex Rotate
M 46 179 87 D Traumatique 10,2 N/A Challenger
M 46 178 e D Traumatique 10,2 N/A Pro-Flex XC
M 55 150 58 D Traumatique 3,3 N/A Re-Flex
M 43 175 94 G Traumatique 21,3 N/A Re-Flex Rotate
F 43 173 72 G Traumatique 0,4 N/A Vari-Flex XC Rotate
F 65 171 83 G Traumatique 13,6 N/A Triton
M 50 182 99 D Vasculaire 3,2 N/A Vari-Flex XC Rotate
M 16 180 88 D Congénitale N.D. N/A Vari-Flex XC
M 47 177 85 D Vasculaire 0,2 N/A Taleo
M 67 160 43 D Traumatique 9,9 N/A Proprio Foot
M 53 176 89 G Traumatique 23 N/A Re-Flex Rotate
M 34 174 72 G Traumatique 3 N/A Echelon
M 47 175 102 D Traumatique 2 N/A Flex-Walk
M 46 182 84 G Traumatique 16 N/A Vari-Flex
M 33 168 73 G Cancer 21 N/A Vari-Flex
M 49 180 87 D N.D. N.D. N/A Vari-Flex
M 55 170 82 G Traumatique 5 N/A Proprio Foot
M 57 181 94 G Cancer 5 N/A Cadence HP
M 53 177 90 D Traumatique 1 N/A Re-Flex Shock
M 64 177 104 D Traumatique 7 N/A Re-Flex Shock
M 42 193 104 G Traumatique 19 N/A Re-Flex Shock
M 30 175 73 D Traumatique 13 N/A Talux
M 26 183 106 G Traumatique 2 N/A Vari-Flex
M 31 173 75 D Traumatique 2 N/A Vari-Flex
M 32 177 57 G Congénitale N.D. N/A Flex-Walk
Moyenne (ET) 45 (12) 176 (7) 83 (17) 7(7)
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Transfémoral
unilatéral
N =68
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68
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66
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32
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56
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82
85
51
90
51
91
94
94
60
57
90
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102
100
76
76
78
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126
74
74
74
69
60
92
92
85

85
82
74
64
52
63
74
65
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69
82
89
94
78
87
T
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73
75
68

[PNoNoNoNoNoNoNoNvvEwEsNoNwEsNoNsNoNsNoNsRuNoNoNwNsRuNoNwlcRvwvivEsRwvEsNoNoNsRvvlBwNosRoRsNoNoNoNoRwEoNsRwEsNoNoNoNoNwlivEw)

Traumatique
Traumatique
Congénitale
Cancer
Vasculaire
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Cancer
Cancer
Cancer
Cancer
Traumatique
Cancer
Cancer
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Cancer
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Cancer
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Congénitale
Congénitale
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique
Traumatique

10,7
0,6

N.D.

24,9
2,6
0,5
0,3
0,3
118
0,3
16,8
27,3
37,9
38,1
144
15,5
1,8
79
8,0
0,2
0,3
0,3
0,4
0,3
374
37,5
16,7
16,8

33,8

Genium
C-Leg
RheoKnee
Genium X3
C-Leg
RheoKnee
C-Leg
Genium
C-Leg
C-Leg
Genium
C-Leg
Genium X3
Genium X3
Genium
Genium
Genium
C-Leg
C-Leg
C-Leg
RheoKnee 3
C-Leg
C-Leg
C-Leg
C-Leg
C-Leg
C-Leg
Genium
C-Leg
RheoKnee 3
RheoKnee
C-Leg
C-Leg
C-Leg
C-Leg
C-Leg
C-Leg
C-Leg
Sensor
C-Leg

N.D.

C-Leg
C-Leg
C-Leg
RheoKnee
Hybrid Knee
RheoKnee
Hybrid Knee
RheoKnee
C-Leg 4
C-Leg 4
RheoKnee
RheoKnee
RheoKnee
C-Leg 3
C-Leg 3
C-Leg 4
RheoKnee
RheoKnee
Genium
Genium
N.D.

Triton

N.D.

Rush

Triton

N.D.

N.D.

Triton
Triton
C-Walk
C-Walk
Vari-Flex XC
N.D.,

Taleo
Vari-Flex
Re-Flex Shock
Taleo
Flex-Walk
Taleo

Taleo

Talux
Pro-Flex XC
Vari-Flex XC
Taleo

Triton
Triton
Triton
Triton

N.D.

N.D.

N.D.
Vari-Flex XC
Triton
C-Walk
Highlander
C-Walk
Flex-Walk
Triton
Flex-Walk
Vari-Flex
C-Walk
Triton
Flex-Walk
Flex-Walk
Flex-Walk
Re-Flex Shock
Vari-Flex
Re-Flex Rotate
Flex-Walk
Vari-Flex
Triton

Rush
Pro-Flex XC
Pro-Flex XC
Pro-Flex XC
Vari-Flex
Pro-Flex XC
Pro-Flex XC
Re-Flex Rotate
Pro-Flex XC
Triton
Triton

N.D.
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M 48 180 64 D Traumatique 0,7 C-Leg 4 N.D.

M 54 181 85 G Traumatique C-Leg N.D.

M 43 164 72 G Traumatique 3 RheoKnee 3 N.D.

M 26 180 56 G Traumatique 1,5 C-Leg Pro-Flex

M 32 180 95 G Traumatique 7 RheoKnee Pro-Flex

M 40 183 95 G Traumatique 19 Symbionic Symbionic
Moyenne (ET) 43 (13) 178 (9) 80 (15) 12 (12)

N/A : Non Applicable. N.D. : Donnée manquante

Tableau 20 : Descripteurs du MFCL et des types de composants considérés comme médicalement nécessaires pour

chaque niveau « K » (« K-Level »). Le MFCL (Medicare Functional Classification Level) est un indice permettant de

classer la mobilité fonctionnelle et le potentiel de réadaptation des personnes ayant perdu un membre inférieur
(Borrenpohl et al., 2010).

d'énergie élevés, typiques des exigences prothétiques de
I'enfant, de l'adulte actif ou de l'athlete.

Id Définition Pied/Cheville Genou

Ce patient n'a pas la capacité ou le potentiel de se | Non  éligible pour une | Non éligible pour
KO | déplacer en toute sécurité avec ou sans aide, et une | prothése une prothese

protheése n'améliore pas sa qualité de vie ou sa mobilité.

Ce patient a la capacité ou le potentiel d'utiliser une | Pied SACH ou pied-cheville | Genou monoaxial

prothese pour la déambulation sur des surfaces planes & | monoaxial et a frottement
Kl cadence fixe : une déambulation domestique typique constant

limitée ou illimitée.

Ce patient a la capacité ou le potentiel de se déplacer | Pieds flexibles et | Genou monoaxial

avec la capacité de franchir des obstacles | chevilles/pieds multiaxiaux et a frottement
K2 | environnementaux de bas niveau tels que des bordures, constant

des escaliers ou des surfaces inégales : une déambulation

typique au sein de la communauté.

Ce patient a la capacité ou le potentiel de déambuler | Systemes de pieds flexibles, | Genoux a

avec une cadence variable. Il est capable de franchir la | pieds a accumulation | controle

plupart des obstacles environnementaux et peut avoir | d'énergie, chevilles/pieds | hydraulique  ou
K3 une activité professionnelle, thérapeutique ou d'exercice | multiaxiaux ou pieds a | pneumatique

qui exige l'utilisation d'une protheése au-deld de la | réponse dynamique

simple locomotion.

Ce patient a la capacité ou le potentiel de se déplacer a | Tout systéme pied-cheville | Tout systeme

'aide d'une prothese, au-dela des compétences de base, | approprié cheville-genou
K4 | et présente des niveaux d'impact, d’intensité ou approprié
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Tableau 21 : Définition des classes des pieds prothétiques par la HAS (Haute Autorité de Santé). Les énergies
emmagasinées et restituées par un pied prothétique sont calculées par intégration numérique des courbes force en
fonction de la déformation sur l'intervalle de mesure 50-1300 N. Ces 2 grandeurs sont mesurées au talon et & l'avant
du pied (4 grandeurs) en début d'essai, a 600 600 cycles, a 1 333 333 cycles et en fin d’essai aprés 2 millions de cycles,
tout relevé s'effectuant avant changement et/ou réglages d'éventuelles piéces d'usure. Les 4 valeurs d'énergies retenues
sont la moyenne des 4 énergies mesurées a ces 4 instants. Un nombre de point est obtenu en sommant les 4 énergies
avec  des  pondérations. Le  nombre de  point  détermine la  classe du  pied. (Source :
hitps://www.legifrance.gouv.1t/jorl/id/JORFTEXT000027243099).

; Nombre de e
Numéro . Définition
points
cl 1 30 < nombre total | Pied peu fonctionnel et mobile, principalement destiné a un usage intérieur ou
asse
de points < 75 a proximité de batiments.
cl 9 75 < nombre total | Pied stable et dynamique, permet un usage intérieur et extérieur a distance de
asse , . -~
de points < 120 batiments (activité physique modérée).
Nombre total de | Pied étant plus dynamique mais moins stable, nécessite un projet de vie
Classe 3 | points > 120 nécessitant 1'utilisation de ce type de pied pour pouvoir étre utilisé (activité

physique importante).
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Annexe 2.C

Cette annexe est dédiée a la Section « 2.3 Travail personnel : impact de I'absence de

propulsion au pied prothétique lors de la marche avec une amputation TF » du Chapitre 2, page 101.

Tableau 22 : Paramétres spatio-temporels et valeurs de travail mécanique pour chaque participant. Moyennes (+

écart-type) des paramétres spatiotemporels, du travail & la cheville et au membre inférieur pendant le cycle de marche

pour les trois configurations : NA, pied ESAR, pied RC. Dans les configurations ESAR et RC, le coté appareillé du

simulateur d’amputation TF (A) et le coté controlatéral (C) sont affichés séparément. Pour al configuration NA, le

coté droit correspond a A et le coté gauche a C.

Durée du cycle

Longueur de pas

[S] [m] W;nkle—foot W;‘-tS WEtS
A C A C A C A C A C

NA 1,34+ 1,34+ | 0,59 £ 060+ | 016+ { 0,17+ | 0,17 £ | 0,18 £ -0,03 -0,03

0,07 0,08 0,03 0,03 0,02 0,02 0,02 0,02 + 0,01 : £0,01

s1 | ESAR 1,39+ ¢ 1,37+ | 0,69 £ 052+ | 006+ i 029% | 0,06=£ : 0,28 £ -0,09 -0,03
0,04 0,06 0,03 0,03 0,01 0,03 0,01 0,05 +0,02 1 £0,01

ROS 132+ ¢ 1,32+ | 0,89 £ 049+ | 0,01 £ { 027+ | 0,01 £ | 0,26 £ -0,03 -0,05

0,04 0,03 0,02 0,03 0,00 0,03 0,01 0,03 £+ 0,01 : +£0,02

NA | LILE | LI0E | 063+ 065+ | 025+ | 021+ | 026+ 025+ | 008 | 014

0,03 0,03 0,04 0,03 0,02 0,03 0,03 0,03 +0,04 . £0,03

s2 | ESAR 1,18+ : 1,19+ | 0,759 £ 065+ | 0,10+ { 0,18 | 0,08+ @ 0,21 £ -0,13 -0,04
0,05 0,05 0,06 0,05 0,01 0,03 0,01 0,04 + 0,04 ¢ £0,02

Rog | D13+ 113+ | 066+ 063+ | 001+ 024+ | 0014+ 028+ | -007 | -011
0,03 0,03 0,05 0,03 0,00 0,03 0,01 0,05 +0,02 + +£0,04

NA | 139F LALE ) 062+  064% | 021£ 023+ | 023+ 027+ | 010 010
0,05 0,06 0,02 0,03 0,03 0,02 0,03 0,03 +0,02 @ +£0,04

s3 | ESAR 1,32+ ¢ 1,37+ | 0,78 £ 061+ | 0,10+ : 0,37+ | 0,06 £ : 047 £+ -0,14 -0,05
0,02 0,05 0,03 0,04 0,01 0,06 0,00 0,07 +0,04 @ £0,04

ROS 137+ 1 1,40 £ | 0,75 = 0,60+ | 0,01+ i 038 £ | 0,01 £ : 0,49 £ -0,10 -0,12
0,03 0,07 0,01 0,04 0,00 0,07 0,01 0,05 +0,04 @ £0,04

NA 1,30 £ ¢ 1,30 £ | 0,60 £ 0,62+ | 022+ { 023 £ | 0,27 £ | 0,25 £ -0,06 -0,11

0,03 0,03 0,01 0,02 0,03 0,02 0,01 0,02 +0,04 : £0,03

sa | ESAR 137+ 1,39 £ | 0,69 = 0,65+ | 0,07 ; 026+ | 0,07 £ : 0,25 £ -0,09 -0,07
0,04 0,05 0,02 0,04 0,01 0,02 0,01 0,03 £+ 0,06 : £0,03

ROS 1,29+ ¢ 1,30 £ | 0,61+ 0,59 £ | 0,00+ { 0,26 £ | 0,02+ : 0,25 £ -0,04 -0,13

0,05 0,05 0,02 0,03 0,00 0,01 0,01 0,02 £+ 0,03 : +£0,02

NA | 122F 120% ) 062+ 060% | 019% 017+ | 017+ 017+ | 007 = 009

0,08 0,07 0,02 0,03 0,02 0,03 0,03 0,03 £+ 0,03 : £0,03

s5 | ESAR 1,30 &£ ¢ 1,33 £ | 0,80 £ 0,60+ | 0,04+ { 046+ | 0,06 £ : 0,44 £ -0,15 -0,09
0,02 0,05 0,05 0,05 0,02 0,05 0,01 0,05 £+ 0,06 : £0,01

ROS 1,33+ ¢ 1,34+ | 0,80 £ 0,55+ | 0,01+ { 043+ | 0,03£ | 045 £ -0,05 -0,10
0,02 0,04 0,05 0,05 0,00 0,04 0,01 0,05 +0,03 : £0,04

36 NA 1,10+ ; 1,10+ | 0,68+ 0,63 + 024+ 029+ | 0,22+ : 0,25 & -0,11 -0,10
0,01 0,01 0,01 0,02 0,01 0,03 0,01 0,03 £+ 0,03 . £0,03
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ESAR | D20E  L21E | 077TE 073+ | 0094 0344 | 0,094 034+ | 016 002
0,04 0,02 0,07 0,04 0,02 0,04 0,02 004 | £004 40,02
RO | L2LE 121+ | 075& L 0694+ | 001& 0404 | 0,024 046+ | 009 004
0,03 0,03 0,02 0,04 0,01 0,02 0,01 003 | £002 +0,04

Tableau 23 : Vitesse moyenne (en m/s) des marches sur sol plat de chaque participant pour chacune des 3
configurations. Aprés accoutumance au pied et au simulateur d’amputation transfémorale, la vitesse de confort de la
marche sur tapis dans la configuration RC' a été prise comme vitesse de référence (individuelle a chaque participant).
FElle a été utilisée comme vitesse pour le tapis roulant et a été la vitesse de marche ciblée durant I'analyse quantifiée

de la marche (AQM), pour toutes les configurations (NA, ESAR, RC).

Analyse Quantifiée de la Marche Consommation en oxygeéne

Marche sur sol Marche sur tapis

Participants | NA | ESAR | RC Moyenne + Ecart type Toutes conditions
S1 0,93 0,93 0,93 0,93 £+ 0,00 0,94
52 1,25 1,26 1,23 1,25 + 0,02 1,25
S3 0,95 1,14 1,13 1,07 +£ 0,11 1,08
S4 1,01 1,00 1,02 1,01 £ 0,01 1,00
S5 1,10 1,14 1,19 1,14 £+ 0,05 1,14
S6 1,31 1,28 1,26 1,28 + 0,02 1,28

Tableau 24 : Eftet de fatigue de la marche sur tapis sur la consommation en oxygene. Les consommations en oxygéne
de chaque participant sont données lors de l'essai initial (sans simulateur) et lors de l'essai de contréle en fin
d’expérience (sans simulateur), ainsi que la différence entre les deux.

S1 S2 S3 S4 S5 S6
Essai initial [ml/kg/min] 11,52 9,17 11,58 11,52 10,07 10,35
Essai de controle [ml/kg/min] 9,77 8,69 10,50 11,23 10,13 10,29
Différence [%] -15,24% | -5,23% | -9,38% | -2,47% | +0,66% | -0,50%
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Annexe 3.A

Le Tableau 25, adapté de Louessard, 2023, offre un récapitulatif méthodique de la conception
de pieds prothétiques réalisés par FA a DFF utilisant des polymeéres thermoplastiques, incluant les
matériaux d'impression utilisés, les caractéristiques du maillage pour la simulation par EF, et les
performances observées tant en simulation EF qu'en tests mécaniques réels de résistance a la charge,
d'évaluation de la marche et de tenue a la fatigue. L'utilisation du DFF est particulierement mise en
avant pour sa flexibilité dans 1'ajustement de la géométrie et de la structure interne des prothéses,
ainsi que pour sa capacité a réduire les cotits de production des prototypes, majoritairement fabriqués
en PLA selon cette revue. L’utilisation de la DFF dans la conception de pieds prothétiques semble
viable. Toutefois, le principal défi associé a la DFF, a partir de polymeéres thermoplastiques, concerne
la résistance a la fatigue, un aspect qui a été relativement peu exploré dans les recherches existantes,
comme le souligne également le Tableau 25. L’évaluation des prototypes a la marche a aussi été trop
peu évaluée, se limitant en général au ressenti de 1'utilisateur.

Tableau 25 : Etat de l'art des pieds prothétiques issus de fabrication additive 4 dépot de fil fondu utilisant des

polymeéres thermoplastiques

Simulation EF Tests mécaniques
Article Matériau Type et ési 3 ési 3
. L, Résistance a Analyse de Résistance a
taille du Valeurs étudiées .
) la charge la marche la fatigue
maillage
T s
Ferreira, Tétraedre . Ressenti . err%)%
. PLA Contraintes VM . jusqu’a la
2019 2mm utilisateur
rupture
Contraintes,
Kamel et al., Tétraedre (/)n ram.e%, Ressenti
) PLA déformation .
2020 9mm L utilisateur
principale
Tao et al., Déformation
I PLA NR Contraintes VM
2017 (1600 N)
\'ija,\ja‘n <I PLA NR Con/traintes. VM,
al., 2021 déformation
Yap and Ressenti
p 11(7 PLAX e
Renda, 2015 utilisateur
Rochlitz and . Courbe force-
Pammer. ABS NR Con,tramtes VM, déplacement
U déplacement
2017 (1000 N)
Courbe force-
Rochlitz et ABS NR Contraintes VM, déplacement
al., 2018 déplacement
(1000 N)
) ) Courbe force-
Olesnavage Nylon Simulation Courbe force- déplacement
et al., 2018 2D déplacement
(658 N)
Louessard, PLA Tétraedre Contraintes Courbe force- Courbe 3h de marche
2023 Tough Smm principales, déplacement moment- sur tapis
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Courbe force-
déplacement

(1300 N)

angle de la
cheville

Ressenti
utilisateur

DFF : Dépot de Fil Fondu, EF : Elément Fini, NR : Non Renseigné, VM : Von Mises

* Avec ajout d’une tige métallique dans la deuxiéme version du pied prothétique

Lucas SEDRAN
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Annexe 3.B

Cette annexe est liée a la section « 3.3.2.1 Passage du pied Synsys en carbone vers le PLA

Tough » du Chapitre 2, page

143.

Tableau 26 : Catégories de poids associées au niveau de contrainte P3 a PS dans la norme EN ISO 10328.

Niveaux de contrainte

P3 P4

P5

P6

P7

P8

Masse [kg]

< 60 < 80

< 100

< 125

< 150

< 175

L’essai de résistance a la charge est caractérisé par la « force d’essai de charge » et le test de
résistance a la rupture par la « force d’essai de limite statique ». La force d’essai de limite statique

est séparée en deux niveaux

. inférieur et supérieur qui dépendent du niveau d’endommagement
étudié. Ces forces dépendent du niveau de contrainte de I'essai (Tableau 27).

Tableau 27 : Valeurs de la force appliquée a l'avant-pied et au talon en fonction du niveau de contrainte de l'essai

dans les cas des tests de résistance a la charge et a la rupture (adapté de la norme EN ISO 10328)

Niveau de contrainte de 1’essai

Catégorie de résistance Unité P5 P4 P3
F1 F2 F1 F2 F1 F2
Force d’essai de charge N 2240 | 2240 | 2065 | 2065 | 1610 | 1610
Force d'essai limite | Niveau inférieur | N | 3360 | 3360 | 3098 | 3098 | 2415 | 2415
statique Niveau supérieur N 4480 | 4480 | 4130 | 4130 | 3220 | 3220

Les évaluations de la résistance a la fatigue se caractérisent par des cycles de chargement et
de déchargement compris entre 50 N et 1230 N (pour le cas P4), alternés sur le talon et l'avant-pied.
La force maximale relevée durant la phase de chargement représente la force d'essai maximale, tandis
que la force minimale observée durant la phase de déchargement constitue la force d'essai minimale.

Tableau 28 : Valeurs de la force appliquée a l'avant-pied et au talon en fonction du niveau de contrainte de l'essai
dans le cas des tests de résistance a la fatigue (adapté de norme EN ISO 10328).

Niveau de contrainte de 1’essai
Contrainte d’essai Unité P5 P4 P3
F1 F2 F1 F2 F1 F2
Force d’essai minimale N 50
Force d’essai maximale N 1330 1330 1230 1230 970 970
Nombre de cycles requis 2x105
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Annexe 3.C

Cette annexe est liée a la section « 3.3.2.1 Passage du pied Synsys en carbone vers le PLA
Tough » du Chapitre 2, page 143.

Travail personnel préliminaire : passage du pied Synsys en carbone vers
le PLA Tough

Un projet étudiant a été réalisé fin 2022 par Lucas Swistunow, en projet de fin d’études aux

Arts et Métiers, durant une période de 3 mois a raison d’une journée par semaine.

Objectif

Comme présenté dans la Section 3.3.1 page 140, le PLA Tough a été congu pour avoir une
résistance a I'impact équivalente a ’ABS. De plus, il est optimisé pour imprimer de grandes pieces
avec des géométries complexes, tout en conservant la facilité d'utilisation du PLA (“Ultimaker,”
2022). Ainsi, dans la suite de cette étude, le matériau utilisé lors de l'impression par DFF sera le PLA
Tough.

Pour rappel, notre objectif a long terme n’est pas de concevoir un pied prothétique en
fabrication additive mais bien de concevoir un nouveau pied prothétique en carbone, commercialisable,
afin de remplacer le pied actuel du Synsys. La fabrication par DFF en PLA Tough n’est qu'une
méthode nous permettant de prototyper rapidement et a moindre colit (Buj-Corral et al., 2021;
Koprnicky et al., 2018).

Dans un premier temps, nous voulons nous assurer qu’il est possible de passer facilement d’un
composant en carbone vers un composant en PLA Tough et inversement. L’objectif est de reproduire
le pied existant du Synsys (et ainsi garder son comportement mécanique), mais en remplagant les
fibres de carbone par du PLA Tough.

Dans cette section, nous nommerons le pied Synsys en fibres de carbone SC (Synsys Carbone)
et le pied Synsys en PLA Tough, SPT (Synsys PLA Tough).

Calcul analytique

L’objectif de ce projet est de garder le méme comportement mécanique entre le pied SC et le
pied SPT, ce qui signifie garder la méme fleche a Pavant du pied pour un effort donné. Pour cela, on
modélise la lame supérieure du pied par une poutre de longueur libre L, d’épaisseur constante (h) et
de largeur constante (b), encastrée sur une partie de sa longueur (qui correspond a l'embase,
connectique reliant le pied au reste de la protheése). La modélisation de cette poutre est visible Figure
113.
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Embase

/ Lame supérieure

Lame inférieure

Longueur encastrée Longueur libre (L)

S
Poutre encastrée Poutre libre I Hauteur (h)
y
N L Force (F)

gure : aut, photo a ‘ed Synsys en fibre de carbone ) avec : mbase (connectique reliant le piea

Figure 113 : En haut, photo du pied Synsys en fibre de carbone (SC) avec son embase (connectique reliant le pied

au reste de la prothése). Au milieu, CAO du pied SC. En bas, modélisation de la lame supérieure du pied SC' sous
forme de poutre encastrée, avec une épaisseur constante (h) et une longueur Ilibre (L).

Le déplacement vertical (selon 'axe y), de la poutre au point d’abscisse x, noté notée u(x),
est exprimé tel que :

F
= — .43
u(x) 3E 1, x

Eq. 60

Avec :

e [ la force appliquée sur la poutre.
e E le module d'élasticité (module de Young) du matériau.

3
o Iy, = % le moment quadratique (inertie) de la section de la poutre. b la largeur et h la

hauteur de la poutre.

La fleche de la poutre (8jex ), définit comme le déplacement maximal de la poutre selon 'axe

¥, est calculé au point x = L :

Oftex = u(L) = Eq. 01
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Nous voulons une égalité des fleches entre le pied SC et SPT. Nous considérons la force
appliquée F, la longueur libre L et la largeur b comme égales entre ces deux pieds. Les modules
d’Young E n’étant pas les mémes, on compense cette différence sur I'épaisseur h. On note E. et
EpLaTougn les modules d”Young du carbone de la lame en stratifi¢ et du PLA Tough, respectivement,

ainsi que hge et hgpr les épaisseurs du pied SC et SPT, respectivement.

F-I3 F-I3
b.he’. b. hepr®
3-Ec-( 136 ) 3 EpLATough “( 152PT ) Eq. 62
3 _ 3
< Epratougn " hser™ = Ec¢ - hsc Eq. 63

Eq. 64
Avec :
e E.=50GPa le module d’Young du carbone de la lame en stratifié.
e Ep =2,49 GPa le module d'Young du PLA Tough (“Ultimaker,” 2022).
D’ou :
h’SPT = 2,7 . hSC Eq 05

Ainsi, le pied en PLA Tough (SPT) doit avoir une épaisseur 2,7 fois plus importante que le
pied en carbone (SC) afin d’avoir la méme fleche, a force équivalente.

Conception

Un projet étudiant a été réalisé fin 2022 par Lucas Swistunow, en projet de fin d’études aux
Arts et Métiers, durant une période de 3 mois a raison d’une journée par semaine. Ce projet avait
pour objectif d’adapter la conception du SC afin de concevoir le pied SPT via l'augmentation de
facteur 2,7 de I’épaisseur du pied. De légeres adaptations ont dii étre apportées afin que
laugmentation de I’épaisseur n’empéche pas 'utilisation des connecteurs (embase et vis).

La conception a été réalisée sur le logiciel Fusion 360 d’Autodesk. Le résultat est présenté
Figure 114.
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Figure 114 : Conception sous Fusion 360 du pied Synsys. A gauche : Pied Synsys en carbone commercialisé,
nommeé pied SC. A droite : Pied Synsys en PLA Tough, nommé pied SPT.

Matériels et méthodes : Fabrication, essai de restitution d’énergie et modéle
EF

L’objectif de cette étude étant de valider le modele EF et vérifier qu’il est possible de garder
les propriétés mécaniques d’un pied lors du passage de fibres de carbone vers du PLA Tough, nous
avons décidé d’étudier seulement la lame avant du pied prothétique, en laissant le talon de c6té pour
le moment. Cela permet de simplifier I’étude sans affecter nos objectifs.

Fabrication : impression en PLA Tough par DFF

Le pied SPT a été imprimé avec une imprimante S3 de la marque UltiMaker. Nous avons
utilisé leur bobine de PLA Tough dont les propriétés sont rappelées Tableau 12, avec une hauteur de
couche de 0,2 mm. Le logiciel de découpe UltiMaker Cura a été utilisé pour préparer le g-code et ainsi
passer d’un fichier de conception CAO a un fichier imprimable par DFF. Le nombre de lignes de
parois (« walls ») a été choisi de telle sorte que le pied soit totalement rempli.

Simulation numérique

Au préalable, afin d’avoir une estimation de la fleche du pied SPT sous 1000 N et de vérifier
que les contraintes principales maximales et minimales ne dépassaient pas la limite de résistance a la
flexion du PLA Tough (78 MPa), une simulation numérique a été réalisée via le logiciel Abaqus de
Dassault Systemes.

Le pied a été défini en PLA Tough (Epparough = 2,49 GPa et Vpp s tougn = 0,36 (“Ultimaker,”
2022)) et 'embase ainsi que la plaque ont été définies en acier (Eggior = 210 GPa et Vgeier = 0,30).

Les axes de I'embase ont été définis comme encastrés. L’application de la charge s’est faite
par l'utilisation d'une plaque en contact avec le pied prothétique, ou un déplacement vertical de 25
mm est imposé (Louessard, 2023; Tabucol et al., 2021) via un point de référence controlant la plaque
(liaison « coupling »). Le déplacement a été déterminé a partir de la courbe force-déplacement de la
Figure 77 page 133 : 25 mm de déplacement équivaut a 1300N, donc les 1000N souhaités seront
atteints avant 25mm. Les forces de réaction de la plaque ainsi que le déplacement de la plaque sont
ensuite récupérés.

206 Lucas SEDRAN



Annexes

Un contact avec un coefficient de frottement de 0,1 a été utilisé entre le dessus de la plaque
et le dessous du pied prothétique ainsi qu’entre le dessus du pied prothese et le dessous de 'embase
(car la lame vient s’enrouler sur 'embase au fur et a mesure que effort est appliqué).

Un maillage tétraédrique quadratique a été utilisé sur 'ensemble des composants avec des
tailles de 4 mm, 2,4 mm et 14 mm pour le pied, 'embase et la plaque, respectivement.

La Figure 115 présente la position initiale de la simulation. La courbe force-déplacement et
les contraintes maximales seront présentés dans la suite.

Liaison

« Tie » \ \[7 Encastrements
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Contact

Déplacement vertical

Point de référence / de 25 mm
controlant la plaque

Fligure 115 : Simulation sous Abaqus de l'essai de restitution du pied SPT.

Essai de restitution d’énergie

Afin de vérifier si 1) la fleche est identique pour le pied SC et le pied SPT soumis & la méme
charge et si 2) le pied SPT ne casse pas, nous avons réalisé un essai de restitution d’énergie de I'avant-
pied, comme définit dans la Section 3.2.2.1. Pour rappel, cet essai mesure la déformation provoquée
par l'application d'une force allant de 50 N a 1300 N. Dans notre cas, puisque c’est la premiere fois
que nous ferons un essai expérimental de ce type et que nous voulons vérifier la résistance des
connectiques, nous limiterons dans un premier temps la charge appliquée a 1000 N. Le pied est placé
dans une machine de compression Instron, a 20° de I’horizontal via une piéce connectique et une piece
d’inclinaison fabriquée en PLA Tough ainsi qu’avec une pyramide en acier. Le point d'application de
la charge est positionné le plus a 1'extrémité possible de 1'avant-pied. Une glissiere permet d’appliquer
la charge tout en limitant les frottements.
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La Figure 116 illustre la mise en place du pied SPT. Bien que nous aurions pu réutiliser la
courbe force-déplacement de la Figure 77, nous avons préféré refaire I’essai pour le pied SC afin d’avoir

les mémes conditions expérimentales. Les courbes force-déplacement seront présentés dans la
prochaine partie.

Force (F)

Glissiere ~——

Pied SPT —

Embase

Connectique en
PLA Tough

Pyramide

Piece d’inclinaison a
20° en PLA Tough

BRI

Fligure 116 : Mise en place du pied SPT dans la machine Instron pour réaliser un essai de restitution
d’énergie a I'avant pied a 1000 N.

Résultats et conclusion

La simulation de l'essai de restitution d’énergie du pied SPT a calculé une fleche de 19,32
mm pour 1000 N, ce qui est tres proche des 20 mm de déplacement sous 1000 N que nous pouvons
observer sur la courbe force-déplacement du Synsys commercialisé (pied SC), Figure 77 page 133.
L’objectif de fleche similaire semble donc cohérent. De plus, les contraintes principales maximale et
minimale du pied SPT (illustrées Figure 117) sont respectivement de 71 MPa et -42 MPa. Leurs
valeurs absolues ne dépassent donc pas la limite de résistance a la flexion du PLA Tough, qui est de
78 MPa (toute contrainte > 78 MPa sera de couleur grise sur la simulation, toutes contraintes proches
de 78 MPa en valeur absolue sur rouge pour les contraintes principales maximales et bleue pour les
contraintes principales minimales) : a priori, le pied ne cassera pas sous 1000 N.
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Contraintes principales maximales

+1.233e
+4.119e+00
-4.090e+00
-1.230e+01
-2.051e+01

y
+1.778e+02
+7.800e+01
+6.979e+01
+6.158e+01
+5.337e+01
+4.516e+01
+3.696e+01
+2.875e+01
+2.054e+01
+1.233e+01
+4.119e+00
-4.090e+00

-1.230e+01

-2.051e+01

-1.813e+02

S, Min. Principal
(Avg: 75%)
— +2.608e+01
+1.741e+01
36e+00

-1.728e4+01
-2.596e+01
-3.463e+01
-4.331e+01
-5.198e+01
-6.065e+01
-6.933e+01
-7.800e+01
-1.813e+02

Contraintes principales minimales

i
W/ Vf !4

/]

Figure 117 : Simulation en EF du pied SPT via le logiciel Abaqus. Les contraintes principales maximale (&

gauche) et minimale (4 droite) ne dépassent pas la limite de résistance a la flexion, fixée a4 78 MPa pour le PLA

Tough. Toutes contrainte > 78 MPa sera de couleur grise sur la simulation, toutes contraintes proches de 78 MPa

en valeur absolue sera rouges pour les contraintes principales maximales et bleues pour les contraintes principales

minimales.

Nous avons donc pu réaliser les essais expérimentaux de restitution d’énergie. Les courbes

force-déplacement de la simulation du pied SPT et des essais expérimentaux des pieds SC et SPT

sont présentées Figure 118 et les grandeurs d’intéréts sont présentées Tableau 29.

1200

1000

Essai de restitution d'énergie

——SC : Expérimental ~ ——SPT : Expérimental

SPT : Simulation

5 10 15

Déplacement [mm)|

20

25

Figure 118 : Courbe force-déplacement d’un essai de restitution d’énergie de 'avant pied sous 1000 N. Résultats

expérimentaux pour le pied SC' (bleu) et SPT (orange). Les résultats provenant de la simulation par EF pour le pied
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Nous remarquons dans un premier temps que la courbe force-déplacement du pied SC atteint
un déplacement maximal du plateau de 21,03 mm a 1000 N, proche des ~20 mm observés Figure 77
lors des essais réalisés par Proteor®. Ceci valide notre protocole expérimental. Dans un second temps,
nous remarquons que le comportement du pied SPT obtenu par la simulation est tres proche de celui

obtenu expérimentalement, ce qui valide notre simulation.

Enfin, nous remarquons que les courbes expérimentales du pied SC et du pied SPT sont tres
similaire et atteignent des déplacements maximaux équivalents sous 1000 N, avec seulement -2,61%
de différence (respectivement 21,03 mm et 20,48 mm). De plus, les deux pieds emmagasinent et
restituent la méme quantité d’énergie (-0,12% et -2,68% de différence respectivement), méme si
Defficacité du pied en pastique est un peu plus faible (Tableau 29). La simulation en EF prédit la
fleche du pied SPT avec une erreur inférieure a -6%, ce qui est une estimation suffisante pour nous
permettre d’utiliser les EF dans notre processus de conception.

Tableau 29 : Résultats des essais, tableau récapitulatif.

Pied SC Pied SPT
Expérimental Expérimental Simulation EF
Déplacement [mm)] 21,03 20,48 19,32
Energie emmagasinée
8,28 8,27 7,15
9]

Energie restituée [J] 7,83 7,62
Efficacité [%] 94,62 92,07

En conclusion, ce premier projet nous a permis de 1) valider notre protocole expérimental en
nous comparant au résultat obtenu par Proteor®, 2) valider notre modéle EF en comparant nos
courbes de simulation et expérimentale et 3) nous avons pu valider la méthode de conception
permettant de passer d’un pied en fibre de carbone vers un pied PLA Tough. Nous pouvons supposer

que l'inverse est vrai aussi.

Ainsi, il nous est a présent possible de concevoir une multitude de prototypes de pied Synsys
en PLA Tough et de vérifier leur tenu a la charge et & la rupture ainsi que leur performance en
restitution d’énergie via un modele d’EF. Une fois nos exigences atteintes, nous pourrons les imprimer
par DFF en PLA Tough et vérifier leur comportement mécanique expérimentalement. Cette méthode
de conception-simulation-test nous permettra d’itérer facilement et a moindre cotit jusqu’a trouver
un design de pied prothétique répondant a nos besoins.
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Annexe 3.D

Estimation des efforts extérieurs appliqués au prototype

Cette annexe est liée a la section « 3.3.2.2 Estimation des efforts extérieurs appliqués au
prototype » du Chapitre 2, page 145.

Tout d’abord, commengons par analyser les efforts appliqués au prototype lors d’'un essai de
restitution. Soit un {P}={lame inférieure + lame supérieure + embase}, dont on néglige la masse. Il

- -

est en équilibre soumis a trois forces : Fsp15p, Fpicliesp €t ﬁtibm_)p, comme présenté Figure 119. La
position des points A et C sont considérés comme ayant la méme composante selon j. |ﬁsol_>p| =
Feprsp = 1300 N. Fypsp est incliné de 20° comme indiqué dans la norme EN ISO 10328. L'effort

-

Fyicie—p €st quant a lui parallele a Paxe de la bielle, qui est par construction inclinée de 4,9°.

Ftibiasp

<
=

4,9°

Fpietle—p

1§

Figure 119 : Schéma simplifié permettant d’estimer les valeurs des efforts extérieurs appliqués au prototype.

D’aprés la 2" loi de Newton, il y a en quasi-statique un équilibre des forces et la somme des moments
au point A est nulle :

Z MA'[_)_’P = 6 Ad MAvﬁsolaPJ + MA' ﬁblelle—»P = 6 E(] 66
Selon Z :
Fsol—>P * COS(ZO) * LZ - Fbielle—>P * COS(4"9) * Ll - Fsol—>P * sin(ZO) * Hz =0 EC]- 67

Fsol—>P * (COS(ZO) * Lz B Sil’l(ZO) * Hz)
< Fpielie—p = cos(4,9) * L, FEq. 08

Avec Fgo;p = 1300 N. Avec L; =33 mm, L, =183 mm et H, =70mm on a :
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Fpietie—p = 6563 N Eq. 09

Avec ﬁbielleeP - .7_C) =560 N et ﬁbielle—>P - 5} = 6539 N

En faisant le bilan des efforts extérieurs exercés sur {P} nous obtenons :

YFpop =0 & Fpictiesr + Fsorop + Fripiap = 0 Eq. 70
{Ij'tibia—»P 9;5 = —Ifbielle—m '9;5"‘ Fso1p * sin(20) Fq. 71
Fiiviasp * Y = —Fpietie—p * ¥ — Fso1p * c0s(20)
Foiviasp X = —115 N
{_) tibia—>P . Eq. 72
tibiasp " Y = —7760 N

Soit une force de norme Fyjpiqop = 7761 N incliné de 0,9°.
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Annexe 3.E

Cette annexe est liée a la section « 3.3.2.4 Forme finale » du Chapitre 2, page 147.

Objectif du calcul

L’objectif du calcul ci-dessous est de dégrossir la forme et les dimensions de I'avant du
prototype de pied (partie orange, Figure 90). Cette méthode n’était pas nécessaire a I’obtention d’un
d’'une forme acceptable de 'avant pied, mais c’était 1'occasion d’utiliser des méthodes de RDM

(Résistance des matériaux). Nous avons les contraintes suivantes :

e Une force appliquée de 1300 N en pointe de pied. L’axe de la force sera supposé orthogonal a la
plante du pied afin de simplifier le calcul.

e Une contrainte en traction la plus homogene possible et inférieure en tout point a 30 MPa en
traction. Cette contrainte maximale correspond a la moitié de la contrainte maximale autorisée
pour l'essai de restitution, soit 59 MPa. Nous avons dans un premier temps voulu prendre un
facteur de sécurité de 2. Ce facteur pourra ensuite étre ajusté par la suite.

e  Une fleche la plus grande possible.

Cette étape de prédimensionnement permet de limiter le nombre de conceptions et de
simulations en EF nécessaires pour arriver a une géométrie globale du pied qui soit satisfaisante.

Notation

L’avant du pied est assimilé a une poutre encastrée a gauche et soumise a une force verticale

F comme indiqué sur la Figure 120 :

S(x
h(x)

Ny

=

v

/b(x)

F

L

»
»

Fligure 120 : Schéma du modéle poutre encastrée.

Avec :

e  b(x) Iépaisseur en x de la poutre (en m)
e h(x) la hauteur en x de la poutre (en m)

e L lalongueur de la poutre (en m)
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e F la force appliquée (en N)

Analyse RDM

Le moment fléchissant selon 'axe Z est donné par 1’équation suivante :

M,(x) = —-F(x—1L) FEq 73

L’inertie selon 1'axe Z est donnée par :

1,(x) = DRl (x)lhz(x)3 Eq. 74

Le déplacement vertical (selon 'axe y), de la poutre au point d’abscisse x, noté notée u(x),

est reliée au moment fléchissant en x selon I’équation suivante :

*u(x)  M,(x)
9x2  EL(%)

Eq 75

Avec E le module élastique du matériau constitutif de la poutre (en Pa). Dans notre cas il
s’agit du PLA Tough (Epp4 rougn = 2490 MPa). On en déduit que

0%u(x) F 12(x—1L)
9x2  E b(x)h3(x)

Eq 76

92%u(x)

0x2 "’

approximer la fonction par un polynéme de degré 6, a I'aide du solveur d’Excel. En intégrant deux

Comme il est difficile dans la plupart des cas d’intégrer analytiquement on peut

fois le polyndme ainsi déterminé, on peut donc approximer le déplacement vertical u(x) par un

94 _ 0 ot u(0) = 0.

polynome de degré 8, en notant les conditions limites :

Sur une section plane la contrainte maximale en traction par flexion suivant 'axe X se situe

sur la face supérieure de la poutre et est donnée par :

6F(x—1L)
oxx () = m FEq. 77

Avec gy, (x)en Pa. Ainsi connaissant les fonctions b(x) et h(x), il est possible de calculer

e La valeur de la fleche maximale donnée par w4, = u(L).
e La contrainte maximale g,,(x) en traction tout le long de I'axe X et ainsi déduire la contrainte

maximale pour la poutre Oy max-

Optimisation de la géométrie de la poutre

En premiere approche nous avons considéré que

e b(x)=0,045m
e L =015m

Ensuite nous avons choisi une fonction linéaire décroissante pour h(x) en écrivant :
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x

h(x) = h(0) — (h(0) — h(L)) I Eq. 78
Avec h(0) = h, et h(L) = h', Figure 90 page 148.
Nous avons alors optimisé la forme de la poutre grace au solveur d’Excel en :

e Faisant varier h(0) et h(L) avec pour condition h(0) > h(L) .

Cherchant & maximiser U4, = u(L) tout en conservant a,, (x) < 30 MPa.

Nous avons ainsi obtenu les valeurs suivantes :
e h(0)=272mm
e h(L)= 10,0 mm
* Uy =78mm

La répartition des contraintes de traction maximales le long de I'axe des x est donnée sur la
Figure 121 :

-35

-30

-25

"

-20

sigmax (MPa)

0 50 100 150
X (mm)

Figure 121 : Répartition des contraintes de traction maximales le long de I'axe ¥ de la poutre (modélisant

lavant pied du prototype) dans le cas d’un fonction linéaire décroissante.

Dans une deuxieme étape, nous avons défini une fonction h(x) plus complexe pour creuser ou
bomber le profil linéaire précédent, afin de voir dans quelle mesure il était possible d’augmenter la
fleche avec le méme cahier des charges que précédemment. Nous avons choisi la fonction suivante :

h(x) = h(0) — (h(0) — h(L)) q)L Eq. 79

+a L
Avec g une constante supérieure a -1. Lorsque g = 0 on retrouve une droite, lorsque q est

négatif on bombe le profil supérieur de la poutre et lorsque q est positif on le creuse.

En faisant & nouveau tourner le solveur d’Excel tout en :

e Faisant varier h(0) et h(L) avec pour condition h(0) > h(L) .

e Faisant varier q avec q = —1.

e Cherchant & maximiser U, = (L) tout en conservant gy, (x) < 30 MPa.
Nous avons ainsi obtenu les valeurs suivantes

e h(0)=12621mm

e h(L)= 7,68mm
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e gq= —02987

® Uy = 822mm

La répartition des contraintes de traction maximales le long de l'axe X est donnée sur la
Figure 122 :

sigmax (MPa)

50 100

150
X (mm)

Figure 122 : Répartition des contraintes de traction maximales le long de I'axe ¥ de la poutre (modélisant
lavant pied du prototype) dans le cas ou le profil de la poutre est bombé. Dans ce cas, il y a une meilleure

homogénéisation de la contrainte de traction maximale le long de la poutre.

Le choix de bomber légerement la face supérieure de la poutre permet d’augmenter légérement
la fleche maximale et d’homogénéiser la contrainte de traction maximale donc de tirer le meilleur

profit du matériau. C’est donc cette géométrie qui a été retenue pour la forme supérieure de la partie
avant du prototype de pied, en orange Figure 90 pages 148.

D’autres formes auraient pu étre utilisées pour la partie supérieure de avant pied. C’était

toutefois 'occasion d’explorer une méthode d’une autre discipline, la RDM, et de voir son application
dans le cadre de la conception d’un prototype de pied.
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Annexe 3.F

Cette annexe est liée a la section « 3.3.3.1 Fabrication : impression en PLA Tough par DFF »

du Chapitre 2, page 150.

Tableau 30 : Propriétés mécaniques du PLA Tough et du PA12.

Propriétés du matériau PLA Tough PA12
Module de traction [GPa) 1,82 1,73
Limite d'élasticité [GPa) 37 34,2
Limite de rupture a la traction [MPa] 37 48
Module de flexion [GPa] 2,49

Résistance a la flexion [MPal] 78

Coefficient de Poisson 0,36 0,35

Lucas SEDRAN
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Annexe 3.G

Cette annexe est liée a la section « 3.4.3.3 Puissance mécanique » du Chapitre 2, page 168.

Tableau 31 . Moyennes et écart-types des travaux mécaniques Wi e le—pied: Wsts et Wiis durant les transitions d’un

pas vers l'autre, pour chaque condition de marche.

NA Rheo + Dynatrek Rhéo + Pro-Flex Synsys Synsys + Proto

Vitesse W Cheville-piea COté appareillé

0,40 m/s 0,12 £ 0,01 0,04 £ 0,01 0,04 £ 0,01 0,02 £ 0,00 0,02 £ 0,00
0,60 m/s 0,17 £ 0,02 0,04 £ 0,01 0,05 £ 0,01 0,02 £ 0,00 0,01 + 0,00
0,80 m/s 0,21 £ 0,02 0,04 £ 0,00 0,08 £ 0,01 0,02 £ 0,00 0,00 £ 0,00
1,00 m/s 0,26 £ 0,03 0,05 £ 0,00 0,08 £ 0,01 0,03 £ 0,01 0,02 + 0,00
1,20 m/s 0,29 £ 0,03 0,07 £ 0,01 0,10 £ 0,01 0,03 £ 0,00 0,03 £ 0,00
1,40 m/s 0,33 £ 0,02 0,07 £ 0,00 0,12 £ 0,01 0,03 £ 0,01 0,05 £ 0,01

+ ALz 7
W Chevitie—piea COté controlatéral

0,40 m/s 0,13 £ 0,01 0,11 £ 0,02 0,18 £ 0,03 0,12 £ 0,03 0,14 £ 0,03
0,60 m/s 0,19 £ 0,02 0,22 £ 0,02 0,24 £ 0,03 0,21 £ 0,03 0,23 £ 0,02
0,80 m/s 0,21 £ 0,02 0,31 £ 0,04 0,31 £+ 0,04 0,24 £+ 0,03 0,27 + 0,03
1,00 m/s 0,26 £+ 0,02 0,39 £ 0,02 0,35 £+ 0,04 0,29 £ 0,02 0,35 £ 0,02
1,20 m/s 0,28 £ 0,03 0,46 £ 0,02 0,39 + 0,04 0,34 £+ 0,02 0,39 £ 0,03
1,40 m/s 0,32 £ 0,02 0,45 £ 0,02 0,36 £ 0,03 0,33 £ 0,02 0,41 £+ 0,02

Wi,s coté appareillé

0,40 m/s 0,08 £ 0,01 0,04 £ 0,00 0,03 £ 0,01 0,04 £+ 0,01 0,05 £ 0,01
0,60 m/s 0,12 £ 0,01 0,05 £ 0,01 0,05 £ 0,01 0,03 £ 0,01 0,09 £ 0,02
0,80 m/s 0,14 £+ 0,02 0,04 £+ 0,01 0,07 + 0,01 0,04 £+ 0,01 0,09 £ 0,01
1,00 m/s 0,16 £ 0,02 0,05 £ 0,01 0,07 £ 0,01 0,02 £ 0,01 0,10 £ 0,01
1,20 m/s 0,19 £ 0,03 0,05 £ 0,00 0,09 £ 0,01 0,05 £ 0,01 0,13 £ 0,01
1,40 m/s 0,23 £+ 0,02 0,05 £ 0,01 0,10 £ 0,01 0,05 £ 0,01 0,14 £ 0,02

Wi,s coté controlatéral

040 m/s | 0,07 + 0,01 0,14 + 0,02 0,17 + 0,02 0,12 + 0,01 0,11 + 0,04
0,60 m/s | 0,12 + 0,01 0,21 + 0,02 0,20 = 0,02 0,20 + 0,02 0,20 £ 0,02
0,80 m/s | 0,13 + 0,02 0,24 + 0,02 0,28 + 0,03 0,25 + 0,02 0,24 + 0,02
1,00m/s | 0,16 + 0,02 0,34 + 0,03 0,29 + 0,04 0,29 + 0,02 0,32 =+ 0,03
1,20m/s | 0,18 + 0,03 0,37 + 0,03 0,31 + 0,04 0,35 + 0,03 0,37 + 0,03
1,40 m/s | 0,22 + 0,02 0,41 + 0,04 0,31 £ 0,03 0,40 + 0,04 0,41 £ 0,03

Wy,s cOté appareillé
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0,40 m/s 0,00 £ 0,00 -0,01 £ 0,01 -0,01 £ 0,00 -0,01 = 0,00 0,00 £ 0,00
0,60 m/s 0,00 £ 0,00 -0,03 +£ 0,01 -0,02 £ 0,01 -0,02 +£ 0,01 -0,02 £ 0,00
0,80 m/s -0,02 &+ 0,01 -0,05 &+ 0,01 -0,02 £+ 0,01 -0,04 £ 0,01 -0,04 £ 0,01
1,00 m/s -0,06 = 0,02 -0,05 +£ 0,01 -0,06 £ 0,02 -0,08 £ 0,02 -0,06 £+ 0,01
1,20m/s | -0,11 + 0,02 0,08 & 0,01 0,11 + 0,02 0,12 + 0,02 0,12 + 0,02
1,40 m/s -0,18 + 0,02 -0,11 £ 0,03 -0,24 £ 0,03 -0,21 £ 0,03 -0,22 £ 0,02
Wy,s cOté controlatéral
0,40 m/s -0,01 = 0,00 0,00 £ 0,00 -0,01 £ 0,00 0,00 £ 0,00 -0,01 £ 0,00
0,60 m/s -0,01 = 0,00 0,00 £ 0,00 -0,01 £ 0,00 0,00 £ 0,00 -0,01 £ 0,00
0,80 m/s -0,04 £ 0,01 0,00 £ 0,00 -0,03 = 0,01 0,00 £ 0,00 0,00 £ 0,00
1,00 m/s -0,07 £ 0,01 -0,01 +£ 0,01 -0,03 £ 0,02 0,00 £ 0,00 0,00 £ 0,00
1,20 m/s -0,13 = 0,02 -0,04 £ 0,02 -0,08 £ 0,03 -0,05 = 0,02 0,00 £ 0,00
1,40 m/s -0,19 + 0,02 -0,10 = 0,02 -0,12 £ 0,03 -0,11 £ 0,02 0,00 £ 0,00
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Figure 123 : Puissance du complexe pied-cheville, puissance au genou, puissance a la hanche et puissance au membre inférieur /W/kg/ en fonction du cycle de marche [%] pour le
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membre appareille et controlatéral lors de la marche sur tapis a 0,4 m/s, 0,6 m/s et 0,8 m/s.
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Figure 124 : Puissance du complexe pied-cheville, puissance au genou, puissance a la hanche et puissance au membre inférieur [W/kg/ en fonction du cycle de marche [%] pour le
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