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Résumé

Les anomalies structurelles du pied et de la cheville entrainent souvent des déviations
squelettiques des membres inférieurs telles que le genu varum si répandues chez les
hommes adultes. Qutre I’aspect inesthétique de ces déviations, elles occasionnent des
douleurs au niveau du genou voire méme au niveau de tout 1’appareil locomoteur en
raison du déséquilibre au niveau des répartitions des charges. Bien que le port
d’orthéses plantaires soit connu pour mieux redistribuer les pressions plantaires, leur
effet sur le genou demeure méconnu et peu documenté. Le but de cette étude consiste a
développer un outil d’analyse de la marche afin d’évaluer de maniére non-invasive,

simple et objective I’effet des orthéses plantaires sur la biocinématique du genou.

Dans le but d’analyser la cinématique du genou durant la marche, les outils suivants
sont employ€s: des capteurs de mouvement magnétiques 2 trois axes pour déterminer la
position et l'orientation du tibia par rapport au fémur, un systéme d’attache
exosquelettique pour maintenir les capteurs magnétiques solidaires du tibia et du fémur,
un logiciel informatique pour I’acquisition des données et un algorithme mathématique
basé sur I’interprétation gyroscopique des angles d’Euler pour la décomposition des
mouvements, et des semelles de capteurs de pression pour déterminer la progression du
déroulement du pas lors de la marche. Cet analyseur du genou appelé GENI-GAIT, a été

validé a I’aide de simulations mathématique et expérimentale.

Deux sortes d’analyses ont été entreprises au cours de cette étude : 1) analyse de la
marche chez dix sujets sains, 2) analyse de ’effet des orthéses plantaires chez onze
autres sujets souffrant de divers problémes structurels au genou tels que le varus. Les
marcheurs des deux groupes ont évolué sur un tapis-roulant afin d’assurer une régularité

dans les pas exécutés et pour des raisons d’accommodation. Au moins 24 cycles par
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essai ont été enregistrés et analysés. Par I’analyse de la marche, nous avons obtenu des
patrons cinématiques comparables a ceux reportés dans la littérature. De plus, les
amplitudes du mouvement étaient conformes aux réalit€s anatomiques et les cycles
biocinématiques de la marche étaient trés reproductibles surtout dans le plan sagittal.
Aussi, nous avons trouvé que la vitesse de la marche n’affecte pas seulement les
parametres de la marche tel qu’il a ét€ démontré par plusieurs chercheurs mais elle
influe aussi sur la reproductibilit¢ des cycles biocinématiques. En effet, la
reproductibilité des patrons biocinématiques se dégrade avec la diminution de la vitesse
de la marche. Ceci revét un intérét indéniable dans 1’analyse de la marche surtout quand
il s’agit d’évaluer quantitativement un traitement donné. Aussi, nous avons noté une
forte synergie entre les angles d’adduction / abduction et la rotation axiale avec le

mouvement de flexion / extension du genou pendant la phase d’oscillation.

Lors de I'examen de I’effet de I’orthése plantaire a I’aide de GENI-GAIT, nous avons
constaté que ces orthéses peuvent altérer la biocinématique et la mobilit€ du genou dans
les trois plans. Des changements dans le plan sagittal pouvant atteindre 6° ont été
enregistrés a la suite du port d’orthéses. Dans les deux autres plans, le maximum de
changement était de 4,5°. Les changements majeurs surviennent pendant la phase de la

poussée.

Outre son utilisation dans 1’analyse de 1a marche et I’évaluation d’orthéses, GENI-GAIT
pourrait avoir d’autres applications telles que 1’évaluation des opérations chirurgicales.
Par exemple, les orthopédistes qui effectuent des remplacements totaux de hanches ou
de genoux cherchent a évaluer la qualité de I’alignement post-opératoire des membres
inférieurs non seulement a I’état statique en employant des radiographies mais aussi au

maintien ou a I’obtention d’un alignement dynamique adéquat.



Abstract

Structural alignment abnormalities of the knee occur during the stance phase of gait.
Unbalanced weight bearing on this joint may cause pain and predispose a person to
overuse syndromes. “Foot orthotics are recognised as an important adjunct to the
treatment of lower extremity dysfunction related to poor mechanics and alignment”
(Donatelli et al., 1990). Despite the wide use and the increasing prescription of orthotics
to alter lower-extremity mechanics during the stance phase of gait, only in a few cases
the actual effect has been examined. Our goal is to develop a knee assessment tool to
quantify non-invasively, simply and objectively the amount of its biokinematics

alteration, if there is any, when using rigid foot orthotics.

A gait analyser, "GENI-GAIT", was developed to assess the knee kinematics during a
normal walk. It consists of a three axial magnetometer motion tracking system, a spatial
exoskeleton linkage to hold the sensors contiguous to the underlying bones, a
mathematical method based on the floating axis joint coordinate system and pressure
insoles to identify the different phases of gait. To validate the calculation of 3D relative
joint angles, a “robot-like” mechanism was build to simulate the knee rotations. For the
sake of convenience in gait data acquirement and maximisation of internal validity of
experimental procedures, a treadmill was used for walking. Two different groups of
subjects have been tested: a group of ten healthy young people exhibiting no lower
extremity pathology volunteered (group I). We recorded and then analysed their knee
biokinematics, which were compared to the literature. Eleven other subjects who were
prescribed foot orthotics for different knee structural alignment problems such as knee
varum were assessed in each of the orthotic and non-orthotic conditions (group II). In
both groups, volunteers performed 24 strides on a treadmill at a comfortable speed. The
knee motion patterns showed a high repeatability especially in the sagittal plane for both



groups. This repeatability of gait variables is an important consideration in the clinical
use of the results of quantitative gait analysis. It was found in this study that the
repeatability gait patterns decreases as the subjects walk at a low speed. The average
pattern of flexion / extension of the tibiofemoral joint during walking was biphasic. A
certain synergy of rotation and abduction /adduction with flexion / extension motion
was found. Differences as high as 6° were found in the sagittal plane as a result of the
use of foot orthotics. In the other two planes, the range of motion was either increased
or decreased by a maximum amount of 4,5°. In some cases no differences were found in

one, two or three planes. Major changes occurred during the push-off.

Besides its use in the evaluation of gait and the assessment of foot orthotics on the knee
biokinematics, GENI-GAIT may also be useful for the evaluation of the lower limb
suraical intervention. For instance, surgeons who perform total kncc or hip replaccmien
are particularly interested in the axial alignment of the lower extremity not only from a
static point of view using radiographic analysis but also under dynamical conditions.
Under certain conditions like the absence of complications in using the fixation system,
the surgeon could use GENI-GAIT to assess the post-operative alignment of hip-knee-

ankie during ambulating.
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Introduction

La marche humaine est I’activité corporelle la plus analysée et la plus décrite de
I’histoire de la biomécanique du mouvement. En dépit de sa banalité, la marche bipéde
demeure un processus d’élaboration d’une extréme complexité et d’un trés haut niveau

de sophistication qui fait du corps humain une merveille d’équilibre fascinante.

A I’ceil nu, I’observation de la marche chez un sujet donné peut le trahir en révélant non
seulement son état d’ame (marche fiére, motivée, lasse, hésitante, etc.) mais aussi son
état de santé physique (boitrie, défaillances dynamiques, déformations structurelles,
etc.). L’humain, dans un effort de savoir au juste comment il marche, a mis au point des
méthodes d’investigation et de quantification plus perceptibles et objectives que I’ ceil nu
tels que les caméras, les goniometres, les accélérometres, les appareils ultrasoniques,
etc. Pourquoi cet acharnement a2 comprendre la mécanique de la marche? La réponse
est simple. En cernant le processus de la marche, il serait possible de définir
objectivement ce qu’est une marche normale afin de diagnostiquer et de corriger celle
pathologique ou du moins la ramener & un niveau de normalité€ acceptable a ’aide de
procédures chirurgicales ou d’autres moyens moins radicaux telles que les orthéses et la
réadaptation. D’autre part, en connaissant comment se produit la marche bipede, il serait
plus facile de concevoir des prothéses articulaires destinées a remplacer les articulations

défaillantes a la suite d’usure, d’accident ou méme de malformations congénitales.

De nombreuses études en biomécanique menées jusqu’ici ont abordé Ia marche du point
de vue de I'une des deux grandes branches de la mécanique : la dynamique. La branche
cinématique de cette derniére souléve beaucoup de controverses quand elle est

appliquée au corps humain, surtout au niveau de la définition des axes articulaires et
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I’emploi de méthodes analytiques. En I’absence de normalisation des méthodes
d’analyse de la cinématique, les résultats issus de différentes études différent

sensiblement et sont méme parfois contradictoires.

L’articulation du genou est la composante la plus volumineuse de la chaine cinématique
formée par le systéme locomoteur mais aussi la plus vulnérable aux blessures en raison
des tensions auxquelles elle est assujettie. Ce travail s’intéresse au comportement

cinématique du genou pendant I’activité de la marche.

e Problématique

Quotidiennement, I’étre humain effectue des activités physiques telles que la marche et
la course. Durant ces activités, I’appareil locomoteur travaille contre la force de gravité
terrestre et la masse corporelle est transmise au pied qui répond a deux impératifs: la
stabilisation et la propulsion. Dans certains cas pathologiques, les anomalies
structurelles du pied et de la cheville entrainent des déviations squelettiques des
membres inférieurs. Le genou varum et le genou valgum sont quelques-unes des
déviations les plus répandues. Outre I'aspect inesthétique de ces déviations, elles
occasionnent des douleurs au niveau du genou voire méme au niveau de tout I’appareil
locomoteur. Ces douleurs sont dues a un déséquilibre de la répartition des charges au
niveau des articulations. Bien que le port d’orthéses du pied soit connu pour mieux
redistribuer les pressions plantaires, il est essentiel d’en estimer les effets
biomécaniques au niveau de [’articulation du genou. Dans plusieurs cas, les orthéses
sont prescrites par un personnel peu entrainé et peu qualifi€. De surcroit, ces
prescriptions d’orthéses ont rarement droit a des mesures de validations ou méme a une
analyse quantitative de la marche (Donatelli, 1990) a cause de la complexité de cette

derniére et ’absence de méthodes de mesure fiables et approprieés. Il n’est donc pas



étonnant de constater a travers la revue de littérature que ce sujet est peu documenté

(Eng et Pierrynowski, 1993).

e Objectifs

Le but ultime de ce travail consiste & vérifier si les orthéses plantaires ont un effet
quantifiable sur le genou pendant la marche. Ce travail est basé sur la méthode générale
de I’analyse tridimensionnelle de la cinématique du genou qui a été développée par Sati
et ses collaborateurs du groupe de recherche en biomécanique et biomatériaux de
I’Ecole Polytechnique de Montréal en 1996. L’analyseur est initialement destiné 2
I’étude des ligaments artificiels du genou et utilise des techniques trés modemes, telle
I'imagerie médicale. certes appropriées pour ce champ d’application, mais que nous
avons jugées, aprés examen, onéreuses et laborieuses pour I'usage que nous désirons
faire de cet outil. Par conséquent, ce dernier doit &tre adapté pour ’application nouvelle
qui consiste 2 I’étude des mouvements du genou lors de la marche. Pour ce faire, nous

devons :

I. Sélectionner et programmer une méthode mathématique appropriée pour la
description des mouvements du genou,

2. développer une nouvelle technique de calibrage,
valider les points 1 et 2,

4. enregistrer et analyser les cinématiques du genou pendant la marche d’'un nombre
donné de volontaires,

5. étudier I’effet des orthéses plantaires sur la biocinématique du genou chez des sujets
souffrant de problémes structuraux du genou tels que le genu varum a 'aide de la

méthode développée.



e Structure du travail

Le chapitre 1 trace I’historique de la marche, introduit les articulations des membres
inférieurs, fournit une étude succinte de la marche et présente quelques outils modernes

d’investigation.

Le chapitre 2 présente quelques méthodes analytiques d’étude de la cinématique du
genou. On y trouve le développement de la méthode de résolution du probléme
d’orientation articulaire la plus répandue mais aussi le plus controversée :
I’interprétation gyroscopique des angles d’Euler mieux connue sous le nom de 1’axe

flottant. C’est celle-ci qui a ét€ retenue pour la présente étude.

Le chapitre 3 détaille la méthodologie de ce travail et le matériel employé. Ainsi, dans
un premier temps, nous présentons la méthode de calibrage adoptée. Ensuite, viennent
les deux méthodes de validation du matériel a savoir la validation mathématique a I’aide
du logiciel Matlab et la validation expérimentale réalisée a I’aide d’un simulateur
mécanique du genou congu et fabriqué dans le cadre de ce travail. Deux sortes d’analyse
ont €t€ ensuite entreprises a 1’aide de 1I’analyseur développé et appelé GENI-GAIT : 1)
analyse de la marche chez un groupe de sujets sains, 2) analyse de 1’effet des orthéses
plantaires chez un deuxiéme groupe de sujets souffrant de divers problémes structurels
au genou. Nous nous sommes intéressés particulieérement a ’effet de ces orthéses sur le
genou varum puisque un nombre de plus en plus élevé de prescripteurs et de fabricants
d’orthéses nationaux ou étrangers désirent comprendre et quantifier cet effet. Chez les
personnes souffrant du genou varum, la biocinématique du genou dans le plan frontal a
été évaluée a I'aide de GENI-GAIT et réévalué a I’aide d’un systtme de marqueurs-
caméras . Tous les résultats sont rassemblés dans le chapitre 4 puis commentés et

discutés dans le chapitre 5.



A la lumiére de nos résultats, la discussion générale présentée au chapitre 5 nous
permettra d’évaluer la performance de GENI-GAIT et de comparer les résultats obtenus
a ceux reportés dans la littérature, de dégager des informations quant aux effets des
orthéses plantaires et contribuer, par le biais de données obtenues objectivement, a la

compréhension du mécanisme de la marche.

Enfin, en ce qui conceme la terminologie biomécanique, le terme «biocinématique»,
employé pour la premiére fois par Woltring (1994), nous parait plus approprié lorsque
I’on parle des mouvements corporels et donc doit étre substitué au terme «cinématique»
utilisé au cours des 200 derni¢res années pour décrire les mouvements des corps inertes.
Enfin, mé&me si la rotule n’est pas considérée dans la présente étude, le terme «genou»
plutdt que «articulation tibio-fémorale» sera utilis€ a 1’occasion pour des raisons de

simplification.



CHAPITRE 1

Les articulations des membres inférieurs et la marche humaine

1.1 Historique de ’étude de la marche et des mouvements humains

La démarche humaine sous toutes ses formes a toujours occupé une premiére place dans
les recherches en biomécanique. Elle a été décrite et analysée plus que n’importe quel
autre mouvement (Li, 1992). Aristote (384-322 A.C) considéré comme le Pére de la
cinésiologie fut le premier a étudier la locomotion humaine. Parmi ses nombreuses
études sur ce sujet, on trouve sa compréhension intuitive du rdle que les forces de
réaction du sol jouent dans le processus de la progression (Cavanagh, 1990). II anticipa
ainsi de quelques 1900 ans la troisieme loi de Newton! Entre 1’apogée antique de la
civilisation grecque et la renaissance européenne, I’histoire ne rapporte aucune étude

sérieuse sur la locomotion.

«II est impossible pour n’importe quelle mémoire de retenir tous les aspects et les

changements des parties du corps humain»

C’est ainsi que Leonardo Da Vinci (1452-1519) a formulé la complexité des
mouvements corporels et I’inadéquation de la mémoire et de I’ceil humain pour les
percevoir correctement. La biomécanique du mouvement que nous connaissons
aujourd’hui a débuté au XVIE™ sigcle grice a Giovanni Borelli (1608-1679), un

contemporain d’Isaac Newton, I’artisan des trois grandes lois de 1a mécanique. De Motu



Animalium (1685) est la plus grande ceuvre de Borelli sur I’étude du mouvement sous
toutes ses formes. Son approche dans I’étude de la locomotion chez I’animal et
I’humain, quoiqu’un rappel des travaux d’Aristote, revét un caractére mécanique plus
€laboré. 1l a aussi été le premier a décrire le centre de gravité pendant la locomotion, ce

qui a une importance indéniable dans I’étude de 1a marche.

Dans la premiére moitié du XIX™ sigcle, les fréres Wilhelm et Edward Weber
initierent 1’étude scientifique moderne de la mécanique de la marche. IIs observérent et
mesurérent les phases de la marche, 1’inclinaison du tronc lors de ces phases, la relation
entre la durée et la longueur du pas, etc... IIs publiérent en 1836 le plus détaillé et le
plus long traité jamais produit jusqu’a lors et dont plusieurs faits scientifiques tiennent

d’ailleurs encore aujourd’hui.

Deux si€cles aprés les travaux de Borelli, Etienne Jules Marey (1830-1904), un
physiologiste frangais dont quelques travaux furent commandités par I’office de guerre
francais de [I’époque, découvre la chronophotographie qui va devenir Ia
cinématographie. Ces nouveaux modes d’investigation I’ont amené a réaliser une étude
approfondie du mouvement qui va inaugurer une voie nouvelle pour la recherche et
paver le chemin aux études quantitatives ultérieures des vitesses, des accélérations et
par conséquent de toutes les variables dynamiques. Depuis, il est devenu possible de
fixer dans le temps et dans 1’espace ce qui est essentiellement du mouvant. Marey
publia en 1873 un livre intitulé «La Marche humaine» qui démontre a quel point il se
rapproche de Borelli. Les travaux retentissant des Alilemands Braune et Fischer ont été
publi€s en 1895 dans un livre intitulé Der Gang des Menchen (traduit en anglais en
1987 et disponible aux éditions Springer-Verlag sous le titre Human Gait). Us doivent
beaucoup aux travaux de Marey; leur procédure consistait a vétir leurs marcheurs d’une
combinaison noire sur laquelle étaient fixés de minces tubes réflecteurs de lumiére du
type Geisler qui indiquent la direction des segments du pied, de la jambe, de la cuisse,

de bras, etc. Cette procédure durait 6 heures! IIs ont méme utilis€ des appareils



photographiques multiples afin d’obtenir les données tridimensionnelles sur le
mouvement. Os calculérent les forces résultantes et les moments entre les différents
segments du corps en utilisant les lois newtoniennes. Braune et Fisher se sont imposés
comme les pionniers de I'application des principes des mathématiques modernes a
I’étude de la locomotion (Cavanagh, 1990). II ne faut donc pas s’étonner si la
compréhension qu’ils eurent de la marche ainsi que la qualit¢ des données qu’ils

produisirent sont admirables, méme jugées d’un point de vue moderne.

Etrangement, 2 I’époque moderne, ce ne sont pas les arts ni méme I’engouement qu’ont
connu les sports qui ont motivé la plupart des études menées dans les 100 derniéres
années, mais plutdt les ravages causés par les guerres de cette période. Par ailleurs,
I’explosion technologique qu’a connu le XX*™ siécle a permis le passage définitif de
I’observation de la marche a I’ceil nu 2 Putilisation d’appareils sophistiqués. Ainsi, les
développements qu’ont connus les ordinateurs et les systémes optoélectriques au cours
des années 70 ont non seulement facilit¢ I’étude de la marche mais aussi permis

d’émdier les mouvements humains d’une maniére spatiale.

La plupart des études de la marche menées jusqu’a présent ont été descriptives avec
quelques tentatives de comparaison des marches pathologiques et normales. Cependant,
trés peu d’études se sont penchées sur I’évaluation de I’efficacité des traitements au
niveau clinique. Schwartz et Heat (1947) étaient vraisemblablement les premiers a
croire au support supplémentaire que peuvent apporter les données issues de I’analyse
de la marche aux examens cliniques habituels. Cependant, I’analyse de la marche n’est
pas suffisante pour déterminer I’origine des pathologies. Selon Brand (1981) les tests
biomécaniques sont qualifi€és d’outils d’évaluation et non de diagnostic. Les autres

examens cliniques demeurent indispensables.



1.2 Les articulations du genou et de 1a cheville

-

Les os doivent une certaine amplitude de mouvement & la souplesse des tissus
conjonctifs des articulations qui les relient. C’est au niveau des articulations que les

mouvements du corps s’effectuent.

La structure d’une articulation détermine sa fonction. Habituellement, lorsque les os
s’emboitent prés du point de contact, ’articulation est plus solide, mais le mouvement
est restreint. En revanche, lorsque I’articulation permet un certain jeu, elle permet une
grande liberté de mouvement. Dans ce cas, les risques de luxation sont plus élevés

(Tortora, 1994). Le mouvement articulaire dépend également de plusieurs facteurs:

® ]a fagcon précise dont les os des articulations s’emboitent,
@ la souplesse des tissus qui relient les os,

® la position des ligaments, des muscles et des tendons.

Les articulations peuvent étre regroupées en deux classifications: structurale, selon leurs
caractéristiques anatomiques, et fonctionnelle, selon le type de mouvement qu’elles

permettent.

1.2.1 L’articulation du genou

L’articulation du genou (tibio-fémorale) est la plus volumineuse de toutes mais aussi la
plus vulnérable aux blessures en raison des tensions auxquelles elle est assujettie. Le
«mauvais» emboitement des os de cette articulation n’aide pas a prévenir les blessures.

Le genou n’est renforcé que par les ligaments et les tendons (Figure 1.1).
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Figure 1.1 Représentation anatomique du genou. (A) vue antérieure,

(B) vue postérieure (Source : O’'Donghue, 1984)

Le genou est composé de trois sous-articulations :

1.

L’articulation intermédiaire fémoro-rotulienne, entre la rotule et la surface
rotulienne du fémur,

I’articulation tibio-fémorale externe, entre le condyle fémoral latéral, le ménisque
externe et le condyle latéral du tibia,

I’articulation tibio-fémorale interne, entre le condyle fémoral médial, le ménisque
interne et le condyle médial du tibia. L’articulation fémoro-rotulienne est synoviale
et plane (arthrodiale), tandis que les articulations tibio-fémorale interne et externe
sont a charniére. Toutes les deux sont du type synovial 4 charniere. Les mouvements
de I’articulation du genou sont: la flexion-extension, 1’abduction-adduction et les
rotations internes-externes en rotation (Figure 1.2). En translation, on distingue des

glissements médiaux-latéraux, antéro-postérieurs et les glissements distaux et



® ;

proximaux. Hormis le mouvement de flexion-extension, tous les mouvements du

genou sont de faibles amplitudes.

\ Flexion

Abduction Adduction Extension

rotation
externe
A

-_

Abduction \ { Adduction

Flexion Extension

rotatidn
extaerne
Daorsiflexion
Abduction Adduction
C
wmm) Pronation
Supination . flaxion plantaire

Figure 1.2 Nomenclature des mouvements articulaires des membres inférieurs
(Source : Whittle, 1991)
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1.2.2 Le pied et la cheville

Le pied constitue, avec la cheville, I’articulation terminale de la chaine cinématique du
membre inférieur. Composé de 26 os courts, le pied est une somme d’originalités

techniques répondant a deux impératifs:

e la stabilisation (fonction statique)
e la propulsion (fonction dynamique)

On divise le pied en trois régions:

1. DParriere-pied: il est constitué par le talus et le calcaneum. Cette partie regoit 60%
du poids exercé sur le pied.

2. Le pied médian: il est constitué par I’os cuboide et I’os naviculaire.
L’avant-pied: les cunéiformes, les métatarses et les phalanges sont les os qui
forment cette partie du pied. Ces deux derni€res parties supportent 40% du poids

corporel.

Les os du pied sont disposés en deux vofites qui permettent au pied de supporter le
poids du corps, de répartir ce poids de fagon optimale entre les tissus mous et durs et
d’assurer un effet de levier pendant la marche. Les voites plantaires ne sont pas rigides.
Elles s’affaissent quand un poids est appliqué et retrouvent leur forme lorsque celui-ci
est retiré, ce qui les aide a absorber les chocs et restituer I’énergie emmagasinée pour

appuyer le processus de propulsion pendant la locomotion.

L’appui au sol s’effectue sur deux zones:

¢ le triangle statique postérieur assure une posture bipodale ou monopodale

avec appui préférentiel sur le bord externe et surélévation du bord interne
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(arche intemne) qui réalise, par juxtaposition des deux pieds, un systéme trés
stable en forme de coupole.
® Le triangle dynamique antérieur sert d’appui pour la propulsion, avec

participation prédominante du premier rayon.

La cheville (I’articulation tibio-tarsienne) est formée par le tibia et le talus. Elle permet
les mouvements dans le plan sagittal et représente I’unité articulaire entre le squelette de

la jambe et celui du pied; c’est une trocléenne de type tenon-mortaise.

La place du talus dans I’anatomie et dans la mécanique du pied impose a la cheville
trois devoirs difficiles a2 remplir : elle doit étre solide, stable et doit permettre

uniquement des mouvements dans le plan sagittal (flexion plantaire et dorsiflexion

respectives de 40° et 20°.)

L’harmonie du mouvement au niveau de la cheville et du pied dépend de 1a coordination

de sept articulations fonctionnelles (Figure 1.3):

tibio-astragalienne T.A
sous-astragalienne S.A
médiotarsienne M.T
tarso-métatarsienne T.M
tarso-métatarsienne M.T.P

interphalangienne proximale LP.P

S & 0 0 & o o

interphalangienne distale L.P.D



i4

scaphoide

cunéiformes

-~ rmemt metlmreV bl mm e L el ce o S TT L T T | St ) DI | -
Les sepi articulations fonciionneiies de ia cheviiie ¢t du pied

T

Figore 1.3

Les mouvements de base du pied sont: 1’adduction-abduction, la pronation-suppination

et la flexion plantaire et dorsiflexion (Figure 1.2).

Le pied est extrémement flexible. Cependant, il ne doit pas sa flexibilité uniquement a
une articulation particuliére mais plutot a la contribution de tous les os du talon aux
orteils (26 os). Le pied est la base physique du corps humain dont il est également la
seule interface avec le sol pendant de longues heures de la journée. Cet emplacement du
pied et I’interdépendance de ses composantes le rend vulnérable. En effet, bon nombre
de ses altérations entrainent un désordre de Ia marche. Par exemple, le marcheur qui
souffre de la douleur au pied ou i la cheville au moment de I’appui, utilise I’'impulsion
dynamique du membre controlatéral pour éviter de placer tout le poids corporel sur le
cdté qui souffre. De plus, la durée de support unilatéral durera plus longtemps du coté

sain que du coté malade.
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1.3 Les désaxations du genou dans le plan frontal

Genu varum et genu valgum (Figure 1.4) sont des déviations squelettiques du genou, se
traduisant respectivement par une adduction et une abduction supérieure a la normale
physiologique. Ces désaxations frontales exagérées de la charpente osseuse n’entrainent
pas seulement des problémes d’ordre esthétique mais elles peuvent aussi induire des
douleurs articulaires au niveau du genou & cause de I'usure prématurée (Eng et
Pierrynowsi, 1993) qui condamne le genou au développement de I’ostéoarthrite
(Deluzio, 1993). «Le varus surcharge le compartiment interne du genou alors que
Particulation sous-astragalienne adopte une position compensatoire en pronation,
accompagnée d’une surcharge du bord externe du pied. De méme, le valgus surcharge le
bord interne du pied qui tend au pied plat valgus. Il est & noter cependant que le valgus

est en général mieux toléré que le varus» (Baumgarther et Ochsner, 1995).

Il existe deux sortes de traitement de ces désaxations au niveau du genou: les
traitements médicaux et les traitements chirurgicaux. On n’a recourt a ces derniers que
lorsque la correction médicale spontanée ne peut étre espérée. Les traitements
chirurgicaux ne seront pas abordés puisqu’ils dépassent le cadre de ce travail. Parmi les
traiternents médicaux on trouve les orthéses et attelles de nuit, le platre de correction, la

modification de chaussures et les orthéses plantaires.
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INTERNE

Figure 1.4 Angle diaphysaire fémoro-tibial normal.

1.4 Les orthéses plantaires

D’apres le chapitre 7 du titre 4 modifié€ par le journal officiel francais du 15 septembre

1979, I’orthése plantaire est définie comme suit :

«Une fourniture orthopédique amovible destinée 2 étre placée dans une chaussure de
série, réalisée sur mesure a partir de matériaux non traumatisants et non allergisants par
des professionnels agréés. Leur but est de corriger la statique du pied, d’isoler les appuis
douloureux, de compenser les I€sions fixées et de comriger tous les déséquilibres

statiques et dynamiques du sujet avec trouble morphologique ou pathologique du pied.»
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Bien que le port d’orthéses soit réputé pour mieux redistribuer les pressions plantaires et
corriger les axes du pied, leurs effets sur le redressement des axes du genou et le
soulagement des douleurs au niveau de [’appareil locomoteur demeurent peu connus et
peu documentés. En revanche, d’aprés Bates (1978) et Heifitz (1979), les anomalies de
la mécanique du pied qui se manifestent pendant la phase d’appui de la marche et de la
course pourraient altérer |’ alignement des membres inférieurs et prédisposer la personne
concernée au syndrome de [’usure prématurée non seulement au niveau du pied et de la

cheville mais aussi au niveau du genou.

Les orthéses du pied peuvent €tre regroupées en 3 grandes catégories : les orthéses
temporaires, semi-rigides et rigides (Eng et Pierrynowski, 1993). Les matériaux qui
servent a la confection de ces orthéses sont trés variés. On trouve du cuir naturel,
différentes vari€tés de lieges, des mousses latex, plastazote, bois-cuir, plexidur. Des
matériaux plus modernes sont aussi utilisés tels le silicone 4 prise lente, la mousse de

polyuréthanne injectée et des polymeres & mémoire de forme.

Les ortheses peuvent étre confectionnées a I’aide de procédés artisanaux en superposant
ou en mettant bout 4 bout des morceaux de matériaux homogenes ou variés. Une bande
pronatrice compense un genu varum et le coin supinateur postérieur compense un genu
valgum (Bonnoit, 1989). Le thermoformage est un autre procédé qui permet de
fabriquer des semelles a partir des empreintes reproduites sur des mousses ou du platre.
De nos jours, on assiste 2 I’introduction d’appareils informatisés dans le domaine des
orthéses plantaires. Ainsi, pour confectionner ces orthéses, les empreintes
tridimensionnelles du pied sont reproduites dans un ordinateur i I’aide de caméras
(Néogenix, Québec) ou de capteurs de pression (Expert-feet d’Ergorecherche, Montréal
et Foot-Fax de Amfit, E.U) pour étre taillées ensuite dans des blocs de matériaux a

I’aide de fraiseuses 2 commandes numériques (C.N.C).
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1.5 Concept de I’équilibre et de la marche humaine

Le corps humain est une merveille d’équilibre : se tenir debout sur deux jambes est un
grand défi lancé a la loi de la gravité. Le mécanisme de la mise en station érigée et son
maintien est trés complexe, d’autant plus complexe que cette posture est bipodale.
Comme un pendule inversé, le corps humain oscille librement autour d’un pivot situé
dans les chevilles. Cette admirable mécanique est gérée par le systéme nerveux. Pour
que la personne garde un équilibre dit statique, il faut que la projection du centre de
gravité corporel s’inscrive dans les limites de la base de sustentation. Cet équilibre peut
étre obtenu soit en appui unilatéral, soit en appui double. Dans le cas de |’appui
unilatéral, I’équilibre est trés précaire puisque les possibilités de déplacement latéral de
la ligne gravitaire sont considérablement réduites. Ces possibilités se résument a la
largeur du pied. Par ailleurs, vu que le corps humain n’est pas inerte, le centre de gravité
peut changer a tout moment, voire méme quitter son siége théorique. Dans certains cas

extrémes, il peut devenir extra-corporel.

Par ailleurs, I’humain, comme les autres espéces du régne animal, est naturellement
appelé€ a se déplacer. Pour y parvenir, il met a contribution tout son corps car la marche
est une activité d’élaboration complexe. Celle-ci met en jeu de nombreuses activités
musculaires qui agissent sur les leviers osseux en les mobilisant, stabilisent les segments
et moderent les chocs de la frappe du talon et du contact du pied au sol en les
amortissant. Par son mode de locomotion bipéde, I’homme situe son mécanisme de
chaine cinématique au plus haut niveau de sophistication : 29 degrés de liberté et 48

muscles pour chaque membre inférieur (Plas et al.,1983).

Qu’il s’agisse de la course ou de la marche, I’équilibre doit tre, une fois de plus,
maintenu par le biais du systtme nerveux, notamment par le systtme postural fin. II
s’agit ici d’un équilibre cinématique. Au cours de la marche, I’équilibration est la juste

balance entre les forces qui s’opposent au cours d’une attitude. Pour cela, les muscies
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provoquent, freinent et assurent I’exécution des mouvements prévus et imprévus de la
vie courante. Il est important de distinguer entre ces deux modes de locomotion : la
marche et la course. A 1’encontre de la course, la marche est un mode de locomotion au
cours duquel le corps ne quitte jamais le sol. Nous allons mener maintenant une étude

succinte de la marche.

1.6 Les quatre temps de la marche

Deux conditions sont nécessaires pour que la marche bipéde se produise et ce méme en

présence de pathologies (Inman et al., 1981):

1. Mouvement périodique des pieds d’une position d’appui a I’ autre.

2. Force de réaction du sol suffisante appliquée au pied pour supporter le corps.

La périodicité de la marche peut étre approximée par le modéle mécanique d’étude
illustré 2 la figure 1.5-B (page 22). Le moyeu de la roue représente le centre de gravité
humain et ses rayons représentent schématiquement les membres inférieurs. En
réduisant le nombre de rayons possible d’un membre inférieur nous obtiendrons le
modeéle d’étude des mécanismes mis en jeu dans la marche humaine. Le centre de
gravité du corps se déplagant suivant un compromis entre la méthode du poser-lever et

celle de la roue unique.

Etant donné que la durée est une notion fondamentale en biomécanique, la division
percentile de la marche est importante pour normaliser les cycles de la marche et les

€tudier. La marche bipéde a deux phases principales (Figure 1.5-A, (page 22)):

- Phase d’appui (60 %) qui comprend:

1. Le taligrade ou frappe du talon.
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Le plantigrade quand le pied repose sur toute sa longueur.
Mi-appui (en appui monopodal).
Le décollement du talon.

“os W

Le digitigrade ou poussée des orteils.
- Phase de lévitation (40 %) qui comprend:

6. L’accélération qui débute avec le décollage du pied qui suit le digitigrade
7. La mi-oscillation

8. La décélération- réception qui ralentit I’é€lan pour préparer le taligrade.

Les huit événements du pas peuvent étre inclus dans quatre temps qui se succédent. Ces

derniers sont illustrés 2 la figure 1.5-A et décrits dans les sections 1.6.1 4 1.6.4
1.6.1 Double appui postérieur d’élan

Pendant le temps du double appui postérieur d’élan, les deux membres sont écartés a la
fagon des branches d’un compas comprenant une branche avant et une branche arriere.
Le membre arriére est responsable de la propulsion (moteur) et est aussi le membre
dynamique qui assure la progression et 1'élan. Au moment de la poussée en avant, le

genou se plie alors que la cheville s’éléve.

1.6.2 Période oscillatoire

Au cours de cette période, le membre s’est détaché du sol a la fin du double appui
postérieur d’élan, le genou s’est fléchi, le membre inférieur atteint son maximum de
longueur et le pied s’est relevé en dorsiflexion. Ainsi détaché du sol, le pied pourrait

passer 4 I’avant par simple mouvement pendulaire. Pendant ce temps, le poids du corps
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du marcheur est entiérement supporté par le membre inférieur opposé dont la semelle
plantaire devient 1’unique base de sustentation du corps. Pendant ce processus, le
muscle antérieur de la jambe se contracte progressivement en occasionnant la
dorsiflexion du pied pour le préparer pour la frappe de talon au début du double appui

antérieur de réception.

Pendant la phase de I’oscillation, la jambe oscille-t-elle vraiment dans un mouvement
purement pendulaire au cours duquel les muscles n’ont pas d’action sur ce mouvement?
Cette hypothése sur la notion du mouvement balistique de la jambe fut formulée par les
fréres Webers (1836). Braune et Fisher ont affirmé que le mouvement de la jambe
pendant la marche ne peut pas étre produit seulement par l'effet de la gravité, une
contraction musculaire active est indispensable (Fenn, 1930). En 1950, Breslter et
Frankel ont contesté et rejeté€ la théorie des Webers. Par ailleurs, des études récentes de
I’électromyogramme (EMG) révélent un bas niveau de I’activité musculaire de la jambe

pendant la phase de l€vitation (Piazza et Delp, 1996).
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Figure 1.5 A) Les quatre temps de la marche; ignorer la jambe ombragée

B)

(Source : Ducroquet, 1965). B) Modele mécanique d’étude de la locomotion bipede
(Source : Plas et al., 1983)



1.6.3 Double appui antérieur de réception

Le membre ayant croisé et exécuté son pas d’arri¢re en avant au cours de la période
d’oscillation va se retrouver en double appui antérieur de réception-freinage. Le pied
décélere I’€lan du corps et amortit les chocs tout en le régularisant dans le plan sagittal
et dans les plans frontal et horizontal. La réception débute avec la frappe du talon. A ce
moment, le centre de gravité est a sa limite inférieure (Plas, 1983). Le talus, en varus
d’élan, doit absorber les chocs pendant que 1’avant-pied est en supination et la cheville
en position neutre. Le talon martéle le sol avec une impulsion équivalente a 2 fois le
poids du corps en 4/100° de seconde. La sollicitation est donc brutale. Au moment de la
frappe du talon, le genou est en extension compléte (plus la marche est rapide, plus le
degré de flexion résiduelle au dernier instant est important, (Bleau, 1995)). Ensuite, le
reste du pied se rabat sur la région de I’avant-pied avec une légére supination qui se
rétablit aussitot. Ce rabattement du pied ne se fait pas d’une facon passive comme si
I’action de la pesanteur s’exercait sur le bras de levier calcanéan, mais plutdt d’une
fagon harmonisée grice au jambier antérieur et aux péroniers antérieurs et latéraux
(Ducroquet, 1965). Dans une derniére phase de rabattement du pied, 1’arche externe se
pose sur le sol en supportant une partie du poids corporel. A ce moment précis, le pied

s’est placé a plat sur toute sa longueur.

Dans le plan sagittal et pendant le double appui postérieur d’élan, 1’obliquité de la
jambe en fin de période d’élan est de 30° environ. L’extension du pied est conjuguée et
de méme amplitude. Cependant, durant le double appui antérieur de réception, le
rabattement du pied n'est plus synergique de I’inclinaison de la jambe. Ducroquet a
spécul€é que le rabattement de 30° est total alors que la jambe, oblique de 15°, n’a
corrigé son inclinaison que de moitié. La vitesse de rabattement est donc le double de

celle de la verticalisation de la jambe.
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Par ailleurs, au moment de la frappe du talon, le genou est en extension compléte; il se
fléchit immédiatement de 15 a 20° selon les sujets sitdt le pied posé a plat sur le sol
(Plas et al. 1983). Utilisant un goniométre électronique, Rainaut et Lotteau (1974) ont
insisté sur le fait que le genou n’atteint jamais 1’extension compléte au cours de la
marche puisque ceci évite le verrouillage en rotation qui prend place au cours des
derniers degrés d’extension du genou. D’aprés les travaux récents de Lafortune et al.
(1990) qui ont utilis€ des marqueurs montés sur pinnes intracorticales, on constate
paradoxalement a ce qui est affirmé par Rainaut et Lotteau que le genou s’étend presque
complétement deux fois pendant la marche. Trois raisons pourraient justifier les
contradictions entre ces deux recherches: 1) une raison inhérente a 1'appareil
exosquelettique qu’est le goniomeétre. Ce dernier est susceptible de bouger pendant la
marche induisant alors des imprécisions de mesures. 2) de par son mode de fixation sur
le genou, le goniométre géne le mounvement de ce demier plus particuliremcent son

extension compléte et 3) le choix de repéres anatomiques pour calculer les angles.

1.6.4 Appui unilatéral

En passant de la période du double appui d'élan lors duquel il partage sa responsabilité
avec le membre opposé et de la période oscillante pendant laquelle il est «pendulaire»,
le membre inférieur se trouvant en appui unilatéral maintient un triple réle. Il soutient le
corps en équilibre dans les trois plans et assure la progression dans le plan sagittal. Dans
ce plan, la jambe atteint trés vite la verticale dés le début de I’appui unilatéral, alors que
la cuisse est encore en flexion, le segment crural restant oblique en avant et en bas.
Ensuite, la cuisse se redresse et tout le membre s’incline en avant. C’est un peu avant
Pextension compléte du genou que le centre de gravité qui se trouve a sa position

culminante croise la tibiotarsienne.
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Pendant 1a phase monopodale de la marche, 1a longueur maximale du membre inférieur,
atteinte au cours de la phase précédente, serait désavantageuse, car elle soumettrait le
centre de gravité a une accélération verticale trop importante. C’est pour cette raison
que le genou se trouve légérement fléchi (Plas er al., 1983). Par ailleurs, la mise en
charge pendant I’appui unilatéral est progressive. Le pied supporte le poids du corps et

il se produit une poussée valgissante.

1.7 Le centre de gravité pendant la marche

«La notion de centre de gravité corporel n’est pas comparable a celle d’un corps inerte.
La mobilité continuelle trouble les calculs. Le centre de gravité dans la position debout
2% vertébre sacrée, Pour obtenir une

et statique se trouve légérement en avant de la
marche économique, le déplacement de ce centre de gravité dans le plan sagittal et dans
le plan frontal doit étre symétrique, la trajectoire étant une sinusoide aplatie de = 50 mm
d’amplitude» (Plas et al., 1983). Pendant la marche, le bassin, le genou, la cheville et le
pied se comportent d’une maniére optimale pour maintenir le centre de gravité dans son
siege théorique normale et lui assurer une progression douce. En effet, afin de conserver
I’équilibre, il est nécessaire de porter 1’axe de gravité sur un pied puis sur |’autre. Par
conséquent, dans le déplacement latéral du bassin pendant la marche, le valgum
physiologique qui porte le fémur en dedans joue un réle important en réduisant la
distance que doit parcourir le centre de gravité avant de se trouver au dessus du centre
du talon porteur. Dés que la pathologie ostéoarticulaire ou musculaire fait sortir le

centre de gravité de ses limites, la dépense d’énergie est accrue.
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1.8 La dépense énergétique pendant Ia marche

Plas et ses collaborateurs (1983) décrivent bien le phénoméne de la dépense d’énergie
dans leur monographie. Nous nous permettrons d’en citer in extenso le prochain

paragraphe.

«Il est utile de considérer que chacun des pas que nous faisons n’est pas détaché de

toute connexion avec le pas précédent et le pas qui va suivre; au contraire, le marcheur
utilise, 2 chaque pas, I’énergie déja emmagasinée auparavant, dissipant celle-ci et
Iutilisant pour en recréer une certaine somme qui, elle, sera dépensée lors du pas
suivant. Ce concept de la conservation-réutilisation de 1’énergie est essentiel si 1’on
désire comprendie pouiquoi la marche, dans des conditions normaies, nous fatigue si
peu. Au contraire, si nous montons un escalier ou une pente, chaque pas devient
indépendant du précédent et nécessite sa propre énergie. C’est pour cette raison que
nous fatiguons beaucoup plus. Enfin, lors de la descente d’une pente ou d’un escalier,
I’énergie accumulée est supérieure 2 la normale et la marche devient trés aisée; mais si
la déclivit€¢ augmente, il nous devient nécessaire de freiner et donc d’utiliser

intensément notre musculature, cette fois pour éviter une accélération trop importante.

La «récupération» d’énergie est non seulement dynamique mais aussi €lastique; muscles

et tendons se laissent allonger, puis ont tendance a tirer le segment du squelette vers
eux. La marche rapide n’est pas forcément plus pénible que la marche a cadence aisée,

pour la méme distance».



27

1.9 Le pas et ses valeurs

Le pas représente deux appuis successifs du méme pied lors de la marche. L’étude des
empreintes plantaires permet d’en définir les caractéristiques : longueurs, largeur, angle

et durée (Figure 1.6).

l Longueur du pas gauchel Longueur du pas droit l

Largeur 4 Angle du pas
Jdu pas
w Angle du pas w
|

Enjambée I
-

Figure 1.6 Les valeurs du pas.

1.9.1 Longueur du pas

C’est la distance qui sépare les deux appuis successifs. On la mesure de talon & talon. La
longueur du pas dépend avant tout de la dimension des leviers osseux. On peut, en effet,
projeter au sol les différents éléments constitutifs des pas antérieurs et postérieurs :
bassin en oblique, fémur, tibia, pied; il est bien évident qu’'a égalité de déploiement
articulaire, les sujets munis de longs leviers pourront augmenter considérablement la

longueur du pas.

Ainsi, «un sujet évoluant au milieu d’individus de sa taille ou de taille différente verra
sa démarche subir des transformations faciles & comprendre. Un sujet de haute taille

utilise essentiellement la flexion et I’extension des hanches, et se sert peu du pas pelvien
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dans la vie courante, méme si son allure s’accélére; le pas pelvien au contraire sera
constamment utilisé par le sujet de petite taille» (Ducroquet, 1965). D’aprés Cavanagh
(1990), il n’existe pas de corrélation convaincante entre 1’anthropomeétrie et la longueur

du pas.

1.9.2 Durée du pas

Elle varie suivant le temps qui sépare les portées au sol. En fait, si on prend la période
oscillante entre le dernier contact en arriére et le premier contact en avant, cette durée
est égale a la période oscillante ou, ce qui revient au méme, a I’appui unilatéral opposé.
Ce temps est double de celui du double appui. En accélérant la cadence, les deux temps

s’élargissent.

1.9.3 Vitesse

Elle est le produit de la longueur du pas par leur nombre, en un temps déterminé. Dans
la plupart des cas, la longueur du pas augmente avec la cadence mais, on peut voir des

cadences rapides avec pas trés courts.

1.9.4 Largeur du pas

Elle se mesure en prenant la distance du talon i la ligne de progression. Sa moyenne est
de 6 cm chez le sujet normal en terrain plat. L’élan latéral aura donc a faire réaliser a
chaque pas un transfert de droite a gauche et de gauche a droite de 12 cm au centre de
gravité pour que celui-ci devienne portant alternativement. Selon que le sujet rapproche

ou €loigne le pied portant de la ligne de progression, les oscillations du centre de gravité
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augmentent ou diminuent. Le sujet peut aussi croiser la ligne de progression et amener

le pied portant sur cette ligne ou en dedans de cette ligné.

1.9.5 Angle du pas

1l s’agit de I’angle que forme le pied avec la ligne de progression. Il est normalement de
15°. Les axes du col fémoral, du transcondylien et du tibio-tarsien ne se projettent pas
I'un sur ’autre en transverse franche et absolue (en perpendiculaire a la ligne de
progression). Seul I’axe transcondylien se trouve dans ces conditions, le genou n’ayant
que les possibilités de flexion/extension. Au-dessus du genou, la torsion fémorale

aboutit & I’antéversion du col.

1.10 L’étude de Ia cinématique du genou lors de locomotion

Etant donnée I’articulation intermédiaire du membre inférieur, le genou joue un role
important dans la locomotion. Il a été constaté que le genou joue un réle primordial dans
I’absorption des charges dynamiques résultantes des chocs produits au niveau des os du
pied lors de la marche (Jans ez al., 1988). Les études modernes de la dynamique du
genou ont commencé pendant les années 50 avec Bresler et Frankel (Chao et Rim,
1973). Is ont utilisé 1’approche de la dynamique inverse dans le but de calculer, entre
autre, les forces réactives nettes et les moments au niveau du genou pendant la marche.
Plusieurs auteurs (Cappozzo et al., 1975; Andriacchi er al., 1980; Kadaba et al., 1987,

1989; Winter , 1991) ont emprunté cette approche lors des études plus récentes.

Les patrons cinématiques réels du genou dépendent de la combinaison de ses
caractéristiques passives du mouvement et des charges externes (Blankevoort et al.
1988). Les premiéres sont déterminées par les contraintes ligamentaires et osseuses

tandis que les secondes dépendent des activit€és musculaires et des forces externes



30

telles que la force de gravité, les résistances de 1’air (marche et course) et de I'eau
(nage), la réaction du sol, etc. Plusieurs chercheurs ont abordé les mouvements du
genou lors de diverses activités telles que la marche et la course (Chao et al., 1983). En

effet, des activités différentes produisent des mouvements différents (Lafortune, 1984).

1.11 Techniques d’investigation modernes

«Tout mouvement est le produit de deux facteurs : le temps et I’espace; connaitre le
mouvement d’un corps c’est connaitre des positions qu’il a occupées dans I'espace a
une série d’instants successifs». C’est ainsi que E. J. Marey a introduit en 1878 son
étude de la Méthode Graphique dans les Sciences Expérimentales dans laquelle il a
utilisé pour la premiére fois Ia photographie afin d’étudier la locomotion chez I’humain.
Depuis une trentaine d’année, le nombre d’études consacrées a I’étude de la marche et
du genou a monté€ en fléche. Cela s’explique en grande partie par le développement
vertigineux qu’a connu la technologie. Cependant, la majorité des techniques
d’évaluation des problémes associés aux perturbations du systéme musculosquelettique
n’a jamais regu une acceptation clinique, ne fut-ce que limitée (Brand, 1981). Selon ce

demnier (1992), une technique d’évaluation est utile au niveau clinique si et seulement si:

1. Elle est précise, reproductible (Gary, 1980) et n’altere pas les fonctions mesurées.

2. Ses mesures sont stables dans le temps et indépendantes de I'état général du patient
(humeur, motivation, douleur etc.).

3. Ses parameétres permettent de distinguer ce qui est pathologique de ce qui est
normal.

4. Elle ne nécessite pas de compétences supplémentaires a celles que possédent déja
les utilisateurs auxquels elle est destinée.
Le format des données produites est compatible avec les concepts cliniques.

Elle est économique.
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Ces 6 points auxquels doit s’ajouter I’aspect ergonomique, composante essentielle et
indispensable dans tout €équipement modemne, doivent constituer les lignes directrices

dans le développement de n’importe quel analyseur de la marche.

Pour que les données cinématiques soient fiables, il faut aussi que I’analyse de la
marche soit menée dans des conditions normalisées. La vitesse de la marche doit étre
scrupuleusement contrélée car des études ont démontré qu’elle influence notamment les

magnitudes cinématiques et cinétiques (Crowninshield, 1978).

Les variables cinématiques peuvent étre obtenues par des mesures indirectes (techniques
optiques) ou par des techniques de mesures directes (accéléromeétres et
€lectrogoniometres). Les systtmes impliqués permettent d’obtenir des données
bidimensionnelles ou tridimensionnelles. Ces derniéres traduisent mieux le
comportement cinématique des articulations corporelles; c’est pour cela que les
laboratoires de mouvement modernes en sont souvent muni. Les techniques 2 trois
dimensions requiérent souvent du matériel supplémentaire, des procédures d’étalonnage

fastidieuses et une analyse complexe pour obtenir les grandeurs des paramétres mesurés.

¢ Techniques optiques

Les systémes optiques peuvent étre classés en deux branches importantes : les systémes
traditionnels (cinématographie et exposition multiples) et les systtmes modernes
(optoélectrique et télévision). Les systemes de télévision disponibles dans la plupart des
laboratoires de mouvement furent introduits par Winter et al. (1972). Les techniques
optiques utilisent des marqueurs passifs (ruban adhésif phosphorescent) ou actifs

(LEDs, ‘Light Emitting Diodes’) pour représenter les segments considérés.
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Parmi les inconvénients que présentent les techniques optiques, on trouve le probléme
de ‘shadowing’ qui survient quand un ou plusieurs marqueurs disparaissent du champs
de vision des caméras. Les capteurs électromagnétiques tels Flock of Birds (Burlington
Vermont) et 3SPACE Isotrak (Colchester Vermont) peuvent pallier ce probléme pour

peu que le milieu d’expérimentation soit exempt de parasites électromagnétiques.

e Mesures indirectes

Parmi ces techniques, on dénote principalement les accélérometres et les

électrogoniometres.

- Accélérométres

Les accéléromeétres multiaxiaux peuvent étre utilisés pour mesurer directement les
accélérations linéaires et angulaires. Les déplacements et les vélocités peuvent Etre
obtenus par des méthodes d’intégration numérique, lesquelles sont préférables aux
méthodes de différentiation numérique telles qu’utilisées par les techniques optiques

(Sicard et Gagnon, 1982).

- Electrogoniomeétres

Cette technique fut grandement utilisée au niveau du membre inférieur (Johnston et
Smidt, 1969; Lamoreux, 1971; Chao, 1975, 1980) et au niveau de [’articulation du
coude (Chao, 1980). Sa premiére utilisation dans la marche remonte 2 1959 par
Karpovich. Bien que les potentiométres soient les capteurs principalement utilisés pour
mesurer les angles, des techniques basées sur les principes du magnétisme, plus
précisément les capteurs a effet de Hall, furent employées par des auteurs tels

Weinhoffer (1993) et Kolen (1993). Par ailleurs, I’usage d’électrogoniometres peut
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altérer la performance du sujet examiné. On peut aussi souligner le probléme relatif 2
’alignement de I’axe de 1’électrogoniométre avec celui de I’articulation. Ce probléme
est connu dans la littérature anglaise sous le nom de «cross-talk» que nous aborderons

plus tard dans ce document.

Le probléme majeur auquel on est confronté lors des mesures in vivo précises des
mouvements articulaires est la présence des masses molles qui séparent les marqueurs,
ou tout autre appareil de fixation exosquelettique et les os dont on désire €tudier le
mouvement. En effet, la limitation des méthodes de mesures actuelles se situe a ce
niveau et non pas au niveau technique puisque ces instruments modernes admettent des

résolutions nominales élevées et sont trés précis.

Se doter d’équipements de mesure sophistiqués ne peut pas garantir 1’accés complet a
des données satisfaisantes du point de vue clinique. Par exemple, quand les techniques
optiques sont employées, I’utilisateur ne dispose que de coordonnées cartésiennes des
marqueurs fixés sur les différents chainons corporels. Des calculs suplémentaires sont
nécessaires pour traduire ces coordonnées en paramétres plus descriptifs des
mouvements articulaires et en des termes compatibles avec I'interprétation clinique.
Nous présenterons dans le prochain chapitre quelques méthodes analytiques de la
description de ces mouvements articulaires et en nous proposons des critéres permettant

un choix approprié.
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CHAPITRE 2

Revue des méthodes analytiques de la description
des mouvements du genou : angles d’Euler et axe flottant

La cinématique, c’est a dire la géométrie du mouvement, est la branche de la dynamique
qui s’intéresse a la description des mouvements des corps sans €gard aux forces qui les
générent ou celles qui en résultent. Trois choix s’imposent chaque fois qu’il s’agit de

auantifier la cindmatioue deg articulationg anatomiones notamment Particulation tibio-
- o 8 Mo D LS lL iGN dimiiaia Sy s . - Caa Cda walsd <«

fémorale (ATF). Le premier choix concerne le type du modéle de la cinématique a
employer afin de représenter I’articulation. Le second choix s’impose au niveau de la
s€lection de la technologie qui servira a traquer le mouvement (section 1.5). Le dernier
choix concemne la méthode mathématique utilisée pour décrire quantitativement et
qualitativement le mouvement; ce chapitre y est d’ailleurs dédié. Quelle que soit la
méthode adoptée, deux problémes doivent étre résolus : le probléme de la position
relative (Joint location-translation JLT) et le probléme de la rotation relative (Joint
orientation-rotation JOR). En général, la description de la cinématique d’une
articulation anatomique revient a décrire le mouvement relatif entre les segments rigides
considérés (Kinzel, 1983). Le mouvement relatif peut étre abordé d’au moins deux
manieres différentes. L’une d’entre-elles implique la position relative instantanée du
corps porté€ (mobile) par rapport au corps portant (fixe), et 1’autre décrit le déplacement
entre la position de départ et la position d’arrivée. D’une maniére générale, la position
s’obtient par des mesures directes et les déplacements en sont déduits & I’aide d’outils
mathématiques empruntés a la mécanique classique. Les paramétres cinématiques

mesurés et la description du mouvement sont fonctions du systéme de mesure adopté.
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2.1 La chaine cinématique

Le chainon corporel est la droite qui relie deux centres de rotation d’'un segment osseux.
Dempster (1955) a adopté pour la premiére fois a la biomécanique la notion du chainon
employé a I’origine en ingénierie. Ainsi, le syst€me squelettique isolé du reste des
composantes anatomiques peut étre réduit a2 un systéme de chainons inter-reliés qui

transmettent le mouvement d’un point corporel a un autre.

Reuleaux (1875) a introduit le terme «chaine cinématique» pour désigner les systeémes
mécaniques. En ingénierie, cette chaine forme un systeme dit fermé puisque le
mouvement d’un segment entraine les autres segments dans un mouvement ayant un
parcours prévisible. Au contraire, le systéme squelettique est généralement composé de
chaines cinématiques de type ouvert car les extrémités des chaines sont libres. Ainsi, les
mouvements de ces extrémités ne s’effectuent pas exactement de la méme maniére
d’une fois a I’autre méme si les résultats finaux apparaissent similaires. Par conséquent,
quand on parle de chaines cinématiques vivantes, il s’agit toujours d’une série de
segments rigides (chainons) agencés pour former un systéme ouvert dont les dimensions
sont déterminées par les distances lin€aires d’un axe articulaire a 1’autre sans considérer
les masses musculaires, les structures osseuses et le type de I’articulation reliant les

segments adjacents.
2.2 La position et le déplacement relatifs

La complexité des articulations du corps pose I'un des problémes fondamentaux de la
biomécanique du mouvement. Leurs mouvements dans 1’espace 3D surviennent autour
et le long des axes souvent difficiles a identifier et a définir. Comment spécifier la
configuration d’une articulation et les mouvements relatifs des segments qui la
constituent? Cette question résume le probléeme posé précédemment et qui peut étre

scindé en deux sous-problémes (Andrews, 1984) : le probléme de la position relative et
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le probléme du déplacement relatif. Si les segments étudiés étaient considérés comme
deux corps non déformables, le probléme tomberait dans le domaine de Ia mécanique
classique des corps rigides et plusieurs systémes de coordonnées peuvent y é€tre
empruntés. Ainsi, un corps rigide dans I’espace n’a besoin que de six coordonnées

généralisées indépendantes pour spécifier sa configuration.

2.2.1 La résolution du probléme du JLT

Soient deux objets A (corps portant) et B (corps porté€) dont on connait respectivement
les coordonnées d’un point O, et Og par rapport a un référentiel fixe. Le probléme du
JLT revient a décrire comment varie la position de Og par rapport 2 O pendant le
mouvement de P’objet B. Les systtmes de coordonnées employés notamment en
physique des particules tels le systtme des coordonnées cartésiennes, cylindriques et

polaires sont adéquats pour la résolution d’un tel probléme.

2.2.2 La résolution du probléme du JOR

Le deuxiéme probléme consiste en la définition de ['orientation des objets dans
I’espace. La solution du JLT n’est pas suffisante puisque 1’orientation de I’objet B peut
varier alors que le vecteur Qo Og formé par deux points connus et définis sur chacun des
objets demeure inchangé. Pour résoudre le JOR, il est possible de recourir aux méthodes

traditionnelles employées dans la cinématique des corps rigides telles que :

1. les angles d’orientation;

2. Axes hélicoidaux et I’interprétation gyroscopique des angles d’Euler.



37

3. les parameétres d’Euler et Cayley-Klein (4 paramétres) qui présentent I’orientation

d’un objet dans une hypersphere définie dans un espace quadridimensionnel;

4. les matrices de spin de Pauli qui découlent des paramétres de Cayley-Klein. Ces
parameétres consistent en quatre grandeurs non indépendantes introduites a I’origine
par Felix Klein pour permettre de faciliter I’intégration de problémes gyroscopiques

compliqués (Goldstein, 1959).

Ces dernic¢res méthodes de la mécanique classique sont difficiles 4 appliquer a I’analyse
du mouvement en raison de la complexité et de I’emploi que I’on veut faire des
données. C’est pour cela que les méthodes qui adoptent I’approche anatomique sont

pratiques et donc privilégiées dans des études clinigues.

La revue littéraire de la biomécanique du mouvement révéle le peu d’intérét accordé 2 la
résolution du probléme du JLT au profit du JOR. Cette constatation est vraie pour toutes
les articulations du corps : les vertébres, le poignet, I'épaule et le genou. Dans le cas du
genou, la négligence des déplacements linéaires peut étre justifiée. En effet, les
appareillages exosquelettiques servant a la mesure des déplacements induisent des
erreurs si importantes que les translations dont I’amplitude est presque d’ordre
€quivalent deviennent difficiles & évaluer. Cependant, quand des méthodes
transcutanées (Lafortune, 1990; Quin er al., 1990; Mills ez al., 1991; Koh er al., 1992;
Reinschmidt et al., 1997) ou bien des appareillages exosquelettiques suffisamment
stables (El Nahass ez al., 1991; Sati ez al., 1996) sont employés, la quantification des

translations devient possible.
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2.3 Critéres pour le choix d’un systéme de coordonnées dans Ia biomécanique de

mouvement

L’un des problémes fondamentaux de I’analyse de la cinématique du genou est la
sélection d’un systéme de coordonnées appropri€é pour !'interprétation de ses
mouvements (Li, 1992). La cinématique du genou a été€ analysé€e dans un grand nombre
de travaux de recherche. Les auteurs n’ont toutefois pas tous adopté les mémes
méthodes que ce soit pour la définition des repéres anatomiques, pour la décomposition
des mouvements relatifs ou pour la nomenclature des axes. Il en résulte gu’il est trés
difficile, voire impossible, de comparer les données cinématiques issues de différentes
recherches. La comparaison n’est possible que lorsque les circonstances dans lesquelles
les données sont obtenues (marche, course, sexe et age des sujets, etc.), la méthode
employée (angles d’orientation, axe hélicoidal, interprétation gyroscopique, etc.) et les

repéres anatomiques employés sont fournis avec les résultats.

Vus le nombre de systémes de coordonnées existant et Ia classification des articulations,
Andrews (1983) propose 3 criteres qui doivent régir le choix d’un systtme de

coordonnées.

e Premier critére

Il est relié a I’utilisation des résultats de 1’analyse de la cinématique. Ainsi, les systémes
qui facilitent I’interprétation de la cinématique et de la dynamique de [’articulation

doivent primer sur ceux qui compromettent ce processus.
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e Deuxiéme critére

1l consiste 2 €liminer les singularit€s qui surviennent dans des situations ou plusieurs
solutions sont possibles pour les variables définies par la méthode utilisée. Nous verrons

plus loin que les angles d’orientation sont sujets a cet inconvénient.

e Troisiéme critere

Malgré le développement fulgurant qu’ont connu les syst¢emes informatiques, il est
souhaitable que le déroulement des programmes soit économique du point de vue
espace mémoire et temps de calcul. Certaines méthodes de résolution des problémes du

JLT et du JOR pourraient nécessiter un temps considérable.

Par ailleurs, nous croyons que quelle que soit la méthode de mesure de la cinématique
articulaire développée, son utilisation clinique n’est pertinente que lorsque des réponses

satisfaisantes sont données aux deux questions suivantes :

I. La méthode analytique et le systdéme de coordonnées sélectionnés sont-ils appropriés

pour cette articulation?

2. Quel est le degré de validité de la théorie des corps non déformables lorsqu’elle est

appliquée a I’ articulation en question?



2.4 Le systeme de coordonnées : approche classique

Les méthodes utilisées fréquemment dans la littérature pour ’étude des mouvements
humains servant a l’interprétation des mouvements des articulations peuvent étre

divisées en deux catégories:

1. L’interprétation mathématique basée sur la réduction des mouvements 3D a une
simple rotation et une simple translation respectivement autour et au long d’un

axe qui varie avec le mouvement (axe hélicoidal).

2. L’approche anatomique basée sur les repéres osseux et qui utilise les angles

d’Euler.

2.4.1 Axe hélicoidal

En 1972, Kinzel et al. présentérent pour la premiére fois la méthode de I'axe hélicoidal
qu’ils appliquérent a I’articulation tibio-fémorale. Elle est connue dans la littérature
anglaise sous plusieurs appellations : «helical motion method» (Shiavi et al., 1987),
«equivalent screw displacement axis» (ESDA) (Small er al., 1992). Peu importe les
noms donnés 2 cette méthode, les principes théoriques sous-jacents sont les mémes : les
théorémes d’Euler et Chasles. Le premier stipule que le déplacement général d’un corps
rigide ayant un point fixe est une rotation autour d’un certain axe. D’aprés le théoré¢me
de Chasles, le déplacement le plus général d’un corps rigide est une translation plus une

rotation.

Considérant la figure 2.1, le mouvement du corps porté (mobile) de la position 1 a la
position 2 peut étre décrit par une translation S = (P, — P;) le long de I'axe U et une

rotation ¢, autour de ce méme axe dont I’orientation varie avec le mouvement. Le
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changement d’orientation de I’axe hélicoidal s’exprime en fonction de ses cosinus

directeurs (ux X X, ux x Y, ux x Z).

Position 2

Corps porté
(mobile)

Corps portant Position 1
(immobilea)

---------- Awe ha&Ts Mid.'l

¥ P, / (U, Uy, U)

Figure 2.1 Interprétation des mouvements par la méthode de 1’axe hé€licoidal

2.4.2 Angles d’orientation

Les angles d’orientation sont des angles indépendants servant a décrire l’orientation
d’un corps rigide par rapport 2 un autre. Kane ez al. (1983) et Craig (1989) ont fourni 24
combinaisons d’angles pour repérer I’orientation d’un corps rigide dans I’espace. Les
plus répandues de ces 24 combinaisons sont celles qui correspondent aux angles d’Euler
et définies par Goldstein (1959). Le triplet lacet-roulis-tangage est 1’un des plus souvent

employés dans divers domaines (Figure 2.2).
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Figure 2.2 Définition classique des angles d’Euler: roulis v, lacet § et tangage o
(Source : Craig, 1989)

Denavit et Hartenberg (1955) ont utilisé les matrices de transformation homogeénes pour
exprimer a la fois les translations et les rotations. La formule générique de la matrice de

transformation homogeéne est donnée par 1’équation suivante :

A A

AT = 2R EES Equation 2.1
o 0 o0 1

Avec: jR, ., la matrice de rotation (Equation 2.2) donnant ’orientation de I’objet B par

rapport a A.

2 P+ le vecteur exprimant la position de I’origine de I’objet B par rapport a

celui de A.

cxef cpfsa-sra cpfa+spa i Nh2 hs
sRu =|sKB  sphsa+cra spfoa—cpa|=\n, r, rm
-sp cfsax cfea B Ry I

Equation 2.2
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ol ¢ et s sont des abréviations respectives des fonctions circulaires cosinus et sinus.

Puisque les origines des deux repéres sont confondus alors:

Equation 2.3

-~ O O O

~

Les colonnes de la matrice [R3,3] représentent les cosinus directeurs des axes X s,¥, et

Zs (Paul, 1981). Les angles d’Euler sont calculés en résolvant le systéme d’équation

VT Jaaene At o = o . 18~ PR [o JRe JNS- SR
1€5 QCUX MMalfiCes ac 1 equalon £.£; ainsi:

Equation 2.4

Ou atan2 (lire arctangente 2) permet d’évaluer la valeur algébrique de I’angle (valeur de
I’angle dans les quatre quadrants) plutét que sa valeur arithmétique obtenue a I’aide de
la fonction arctangente. La plupart des librairies de language de programmation

(Matlab, C, C++, etc...) sont dotées de la fonction atan?2.

Par ailleurs, il est facile de constater qu’un probléme de singularité surgit quand
B=mn/2+kn (anatomiquement £90°). Dans ce cas, les deux autres angles sont indéfinis.

Cette situation de singularité est connue sous le nom de «gimbal lock» qui survient
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rarement dans les mouvements réels humains a cause de la faible amplitude des
rotations de la plupart des articulations du corps (Chao, 1981). Par exemple, dans le cas
du genou, ou la flexion peut atteindre 90°, il est prudent de décomposer le mouvement
de telle sorte que la deuxiéme rotation [ soit associée au mouvement

d’adduction/abduction qui est de faible amplitude.

Par ailleurs, la diversit€é des arrangements des angles d’Euler selon lesquels les
mouvements peuvent étre décomposés ainsi que la non-commutativité du produit
matriciel constituent ’inconvénient majeur de cette méthode. Non seulement les
conventions d’angles d’Euler varient souvent d’une étude a ['autre et sont rarement
mentionnées de fagon explicite, mais aussi, en général, différentes séquences d’angles
d’Euler résultent en des magnitudes angulaires différentes (Blankvoort er al., 1988;
Cole et al., 1993; Woltring, 1994). Ceci rend difficile I’interprétation et la comparaison
des données. Cependant, cela ne doit pas constituer un argument pour exclure cette
méthode pour 1’analyse du mouvement articulaire. Certes, les méthodes des angles
d’Euler dépendent de I’ordre des mouvements, mais les résultats qui en découlent seront
utiles si la combinaison choisie est clairement fournie avec celles-ci. Par contre, cette
méthode convient moins pour la résolution du probléme du JLT de I’ATF car la

direction de I’axe de translation A-P varie par rapport aux deux référentiels.

Pour éviter les confusions qui peuvent découler de ’utilisation des angles d’orientation,
il est possible d’employer des termes connus en mécanique pour designer les différentes
combinaisons. Ainsi, si les rotations sont effectuées selon les axes de la base [B]
associ€e a 1'objet mobile B, on parle d’angles de Cardan (Germino Cardano, 1501-
1576) ou Body angles. Quand les rotations sont effectuées autour des axes de la base
[A] du corps fixe A, on parle de space angles communément connus sous la
dénomination des angles d’Euler (1776). Lorsque les 3 axes de la base [B] sont
impliquées, on parle de body-three angles. De méme, le body-two angles référera a des

rotations selon deux axes différents de [B]. Plus précisément, si le triplet de rotations
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implique dans I’ordre les axes }A{ e,I;; et 2 8 la séquence est dite body-three : 1-2-3. Le

A

body-two : 3-2-3 correspondra aux rotations respectives dans 1’ordre suivant: Zs, Y5 et

A

Zs.
2.4.3 Systeme de coordonnées articulaires de I’axe flottant

Grood et Suntay (1983) ont proposé un systeme de coordonnées articulaires qui a deux

caractéristiques :

1. II ne tient pas compte de I’ordre des séquences des rotations, ce qui permet d’éviter

les confusions qui résultent de I'utilisation des angles d’Euler.

2. 1l permet une interprétation anatomique des mouvements.

Ce systtme de coordonnées décrit par ses auteurs comme étant articulaire a été présenté
pour la premiére fois lors d’un congrés de Orthopaedic Research Society qui a eu lieu a
Dallas en février 1978. Une description plus détaillée de cette méthode fut présentée
plus tard par Chao (1980) et par ses auteurs originaux Grood et Suntay (1981, 1983).
Cette méthode, malgré la simplification qu’elle fait de I’interprétation de la cinématique

du genou, demeure cependant sujet & controverse.

Contrairement aux angles d’orientation d’Euler-Cardan, la méthode de I’axe flottant
permet de résoudre le probléme du JOR sans nécessiter la spécification de la séquence
des mouvements puisque les trois axes considérés sont indépendants (ils ne forment pas
un triedre droit). Deux de ces trois axes sont définis anatomiquement et sont appelés les

axes fixes du corps rigide (body-fixed axes) définis respectivement dans le fémur et le
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tibia. Le troisitme est obtenu par produit vectoriel a partir des deux premiers et n’est lié

4 aucun des os formant I’articulation, d’oll son nom d’ axe flottant.

Considérons la figure 2.3, soient (IJ,K) et (i,j,k) deux bases orthonormées définies et
associées respectivement aux axes des x,y et z des os du tibia et du fémur. [e;, €;, €3] est
une base unitaire mais non orthogonale qui définit les axes d’un systéme de
coordonnées articulaires de 1’articulation tibio-fémorale. Méme si e; est toujours
perpendiculaire a e; et a e3 puisque par définition e; = e; x €3 , ces derniers ne le sont
entre eux que lorsque 1’angle d’adduction est nul. De surcroit, les conditions suivantes
sont par définition vérifiées en tout temps : e; = I et e3 = k. Enfin, si ’angle de rotation

axiale est nul, les vecteurs ez et j sont paralléles.

2.4.3.1 Définition des rotations

Dans le systeme de coordonnées de I'axe flottant, les trois rotations possibles au niveau

de I’ATF ont lieu autour des trois axes e, ; et e3 (Figure 2.3-b) de la maniére suivante :

- Flexion/extension autour de Xe=X; xI=X;x ¢;

cos(a) =J - ez o : angle de flexion/extension Equation 2.5

- Rotation axiale autourde Zr=ZrxI=Zr x e3

cos(y)= j-ea Y : rotation axiale Equation 2.6
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Figure 2.3 a) Articulation du genou et les deux syst¢mes de coordonnées cartésiennes

associ€s au tibia et au fémur. b) Systéme de coordonnees articuiaires de i’axe tlottant.

Puisque la fonction circulaire cosinus est paire, il est nécessaire de définir une

convention de signe. Les équations 2.5 et 2.6 deviennent :
e;- K=cos(m/2 + o) = -sin(ox) = o = -arcsine; - K) Equation 2.7
e;-i=cos(/2 +7v) =-sin(y) = v = -arcsin(e; - i) Equation 2.8

- Adduction/abduction autour de I’axe flottant F=F x e,

I K =cosp Adduction = B - w2 Equation 2.9

La flexion, I’adduction et la rotation axiale sont arbitrairement définies comme étant

positives. Par conséquent, les rotations opposées sont négatives. Les équations 2.8 et 2.9
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donnent les rotations et leurs signes respectifs pour le genou droit. Grood et Suntay

redéfinissent ces équations pour le genou gauche de la maniére suivante :

Adduction=m2 - B Equation 2.10

e;-i=cos(/2-v) =-+sin(y) => Y = arcsin(e; ~i) Equation 2.11

La méthode de I’axe flottant suppose I’existence d’un couplage fictif ayant le
comportement d’un gyroscope suspendu a la Cardan tandis que 1’axe de flexion n’est
pas en tout moment transépicondylien. L’orientation de cet axe varie avec le degré de
flexion a cause de considérations anatomiques telle que la différence des diamétres du
condyle médial et latéral. Par ailleurs, puisque les axes formant le systéme de
coordonné€es AT ne s’interceptent pas au méme point et que les angles entre les trois
axes varient, I’étude de la dynamique et des moments peut devenir trés difficile a
réaliser (Andrews 1984). En effet, si I'étude dynamique est nécessaire, il suffit de passer
4 un autre systéme qui le permet comme les angles d’orientation d’Euler. Dans le cas de
la figure 2.3, il suffit d’utiliser les syst€mes de coordonnées cartésiennes associées a
chaque os (Of, X¢,Yr,Zs) et (O, X;,Y:,Zy) et considérer les angles o, (/2 - B) et y
comme les angles d’Euler décrivant les rotations successives selon les axe Xy, Y, et Z.. I
est facile de passer du systtme AF & la méthode d’angles d’Euler suivant la séquence

fléxion-adduction/abduction-rotation telle que démontrée 4 I’annexe I.

2.4.3.2 Définition des translations

Les translations articulaires au niveau de I’ATF sont décrites par le vecteur de
déplacement reliant deux points définis respectivement sur le fémur et le tibia. D’un
point de vue purement mécanique, le vecteur de translation H (Figure 2.3-a) peut étre

décomposé selon 1'un ou I’autre des systémes cartésiens fixés au fémur et au tibia.
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He=H:I+H;J + H, K (Fémur) Equation 2.12

H;=hi+hyj+h,k (Tibia) Equation 2.13

D’un point de vue clinique, la décomposition des translations a 1’aide des équations
(2.12) et (2.13) n’est pas satisfaisante car la direction de I’axe A-P varie relativement
aux deux systemes d’axes. Ceci peut €tre évit€ en choisissant la base non orthogonale

(e1,e2,e3) comme axes de décomposition des mouvements de translation. Ainsi:

qi=Hee =H- 1 = translation médio-latérale Equation 2.14
q2=Hee; = translation antéro-postérieure Equation 2.15
Gs=Hees=He* k => translation proximo-distale Equation 2.16

Quand le genou se trouve dans la configuration de la position anatomique (position
neutre ou les 3 angles de rotation sont nulles), I’interprétation des translations par le
systtme AF est assez fiable quant a sa signification clinique (exemple : genou fléchi a
20 degrés). Au contraire, lorsque le genou est dans une configuration arbitraire,
I’interprétation des translations devient discutable. D’ailleurs, méme les auteurs de la
méthode AF reconnaissent qu’il n’existe pas encore une convention unanimement
acceptée qui puisse définir I’orientation des axes de translation dans une telle situation.
Enfin, I’orientation et la norme du vecteur de translation dépendent de I’emplacement
des points de référence sur les os. Pour obtenir des grandeurs significatives, ces points

de référence sont souvent confondus avec les origines du fémur et du tibia.

2.5 Sélection et définition des repéres anatomiques

En orthopédie, les axes des membres inférieurs permettent d’évaluer en statique le degré
de leur désaxement. En biomécanique, toutes les méthodes de 1’analyse du mouvement

basées sur 1’anthropométrie requicrent la définition des axes des membres considérés.
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Ces axes doivent étre définis par rapport a la charpente osseuse qui constitue les corps
rigides et non par rapport aux muscles qui les enveloppent. La radiographie est la
méthode traditionnellement employée pour accéder a la géométrie des os. Les axes sont

définis a partir de clichés et on en déduit les angles en statique.

La revue de littérature révéle que la définition des axes des membres inférieurs differe
selon les auteurs (Grood et Suntay, 1993; Lafortune, 1984; Pennock et Clark, 1990). Par
conséquent, les données issues de chacune de ces €tudes doivent étre vues comme étant
relatives. Pennock (1990) a démontré que pour une méme cinématique de I’'ATF
enregistrée pendant la marche, les données différent selon la définition des axes et la

méthode analytique employée.

Pour que les déplacements mesurés au niveau de I’ATF soient vus comme des
déplacements absolus et donc susceptibles d’étre comparés entre différents sujets, il
faudrait standardiser les méthodes utilisées ainsi que la définition anatomique des axes.
Quel que soit le systtme de coordonnées utilisé, il est important de définir
rigoureusement les axes de I’ATF. Ainsi, la International Society of Biomechanics a
émis dans son bulletin de 1992 un article intitulé Recommandations for Standardization

in the Reporting of Kinematics afin de normaliser les données cinématiques.

On distingue deux sortes d’axes pour les os longs des membres inférieurs: 1) axe
anatomique, 2) axe mécanique. Au niveau du tibia, I’axe mécanique est confondu avec
I’axe du squelette alors que celui du fémur forme un angle d’environ 6° avec I’axe
anatomique. La figure 2.4 montre les différents angles qui existent entre les axes des

membres inférieurs tels que évalués par Kapanji (1985) et John (1987).
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Figure 2.4 Axes de I’articulation du genou et angles
estimés entre eux. En raison du porte-a-faux du col
fémoral, I’axe de la diaphyse fémorale n’est pas situé
exactement dans le prolongement de I'axe du
squelette jambier. Il forme avec ce dernier un angle
obtus ouvert en dedans de 170°-175°; c’est le valgus
physiologique du genou. A cause du bassin plus large
chez la fernme il est nécessaire que le fémur fasse un
angle plus grand en dedans pour que ses extrémités
distales soient paralléles au sol (Source: Kapanji,
1985)

Pour des enregistrements répétitifs des cinématiques de I’ATF, [Tutilisation des
radiographies pour la localisation des axes s’aveére une méthode onéreuse et nuisible
pour la santé du sujet examiné. Quelle que soit la technologie de mesure des
mouvements adoptée, la numérisation des sites anatomiques superficiels comme les
épicondyles pourraient constituer un compromis acceptable. Cependant, certains sites

anatomiques comme le centre de la téte fémorale ne sont pas accessibles directement.

En somme, I’étude cinématique des articulations peut €tre abordée de maniére purement
mathématique ou bien de fagon analogue a I’interprétation clinique du mouvement. Le
défi qu’impose la biomécanique est difficile: il faut concilier la rigueur de la premiére
approche et I’aspect pratique de la seconde. Dans ce chapitre, nous avons mentionné
quelques difficultés (choix du systtme d’axes et ['identification des reperes

anatomiques) auxquelles on est confront¢ quand on veut étudier le mouvement de
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I’articulation tibio-fémorale. Comme en témoigne la revue de la littérature, les méthodes
cinématiques de I’étude des mouvements du genou se multiplient sans qu’il y ait un
consensus sur la méthode & adopter. Quoiqu’elles paraissent généralement intéressantes
et fondées sur des bases théoriques crédibles, ces méthodes laissent perplexes quiconque

voulant étudier pour la premiére fois le mouvement du genou.

A I’heure actuelle, il n’existe pas de méthode de calcul normalisée, le choix semble étre
basé plutot sur I’expérience et le goit personnel de chaque utilisateur que sur n’importe

quel autre critére objectif (Andrews, 1984).

Par ailleurs, méme s’il existe déja sur le marché des équipements dédiés a I’analyse du
mouvement, ils ne répondent pas toujours a certains besoins spécifiques. Dans le
prochain chapitre, nous présenterons un nouveau systéme qui servira i I’étude de la
cinématique 3D du genou pendant la marche afin d’évaluer I’effet de 1’orthése plantaire

sur cette articulation d’une maniére objective.
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CHAPITRE 3

Développement et validation d’un outil de mesure in-vivo de la
biocinématique de ’articulation tibio-fémorale.

Application : évaluation de I’orthése plantaire

Dans le premier chapitre, nous avons vu que la marche est un processus d’élaboration
trés complexe qui implique I’ensemble du systtme locomoteur. A I’ceil nu, il est
impossible de quantifier les paramétres tridimensionnels des articulations humaines;
d’ot la nécessité de recourir a des méthodes mathématiques et des technologies
modernes. Nous avons vu également dans le chapitre 2 qu’en dépit des hypothéses
simplificatrices que 1’on peut poser, le genou demeure une articulation complexe a
cause de son type, de sa géométrie, des mouvements et des forces que 1’on y trouve. La
compréhension du comportement dynamique du genou peut avoir des répercussions a
plusieurs niveaux. Sur le plan clinique, cette compréhension aidera le chirurgien & poser
plus facilement des diagnostics, a2 mieux diriger ses interventions (greffe de ligament,
remplacement total du genou, etc) et & mieux €valuer leurs résultats. Sur le plan
industriel, la compréhension de la cinématique du genou aidera a concevoir de
meilleures prothéses et orthéses et des chaussures ergonomiques et performantes (i.e
chaussures de sport). Comme mentionné au début de ce mémoire, nous nous limiterons

a I’étude de I'effet de I’orthése plantaire sur les parameétres cinématiques du genou.
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Ce chapitre a pour but d’introduire un nouvel outil GENI-GAIT servant i I’évaluation
de la cinématique du genou. Avant d’utiliser cet outil pour I’évaluation des orthéses, il
faudra le valider. Ensuite, un groupe de 10 volontaires participront & cette étude et leurs
patrons cinématiques seront produits et comparés aux données issues d’études
similaires. Onze autres sujets souffrant de problémes divers au genou et faisant usage
d’orthéses plantaires seront analysés a leur tour i I’aide de GENI-GAIT. Enfin, nous
reprendrons I'étude de I'effet des orthéses sur le genou varum chez trois sujets d’une

maniére bidimensionnelle 4 I’aide de marqueurs cutanés et d’une caméra.

3.1 Technique de mesure

Des capteurs du type «Vol d’oiseaux» (Flock of Birds. Figure 3.1-B) proposés par
Ascension technologies ont été adoptés pour mesurer les mouvements de la jambe et de
la cuisse. Un champ magnétique est modulé a basse fréquence pour déterminer la
position et I’orientation de I’objet mobile. Le champ basse fréquence est généré par un
émetteur qui se compose de trois antennes fixes placées orthogonalement. Un second
ensemblie d’antennes est placé a I'intérieur d’un récepterur. Les données cinématiques
sont transmises au calculateur héte par une ligne de communication. La précision
statique nominale de ces capteurs magnétiques est d’environ 2,4 mm RMS en position
et de 0,5° RMS en orientation. Ce systéme de mesure étant sensible aux bruits
électromagnétiques, le volume de travail du capteur doit étre exempt de tout élément

ferromagnétique.

Un exosquelettique en plastique développé par Sati et al. (1996) a été employé afin de
fixer les deux capteurs magnétiques a la cuisse et a la jambe (Figure 3.1-A). Ce systéme
de fixation permet de limiter I'imprécision engendrée par les mouvements des masses
molles respectivement de 0,4 et 2,3 degrés pour les mouvements d’adduction/abduction

et de rotation tibiale (Sati ez al., 1995). Les mouvements de translation, quant 2 eux,
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peuvent étre obtenus avec une précision de 2,4 mm pour le déplacement
antéropostérieur et 1,1 mm pour le déplacement axial pour une amplitude de flexion du
genou de 65 degrés. Toutefois, les mouvements de translation ne seront pas analysés

dans ce travail.
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Figure 3.1 A) Fixation fémorale du systéme d’attache. B) Schéma des capteurs
magnétiques Flocks of Birds.
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3.2 Définition des systemes de référence

Quatre systeémes de référence sont généralement employés lors de 1’étude de la marche
(Craik et Qalis, 1995; ISB, 1992). Dans ce travail, ces systémes ont été définis comme

suit :

e Systéme de référence absolu

II est confondu avec les bobines réceptrices de la base des capteurs magnétiques.

e Systéme de référence local

Il est confondu avec les bobines émettrices du capteur associé au segment considéré

(Bird1 pour le fémur et Bird 2 pour le tibia).

e Systéme de référence anatomique

Sept points anatomiques de référence étaient nécessaires pour construire les deux
systemes de référence correspondant respectivemnent au fémur et au tibia. (Figures 3.2 et

3.3).
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Figure 3.2 Pour obtenir I'orientation d’un corps
rigide dans 1’espace, il faut connaitre les coordonnées
d’au moins trois points non colinéaires qui lui
appartiennent. Dans le cas de la figure ci-contre, 4
points sont numérisés au niveau du tibia et 3 autres

au niveau du fémur.

T : Batonnet-pointeur en Plexiglas sur lequel
est monté un capteur magnétique. Connaissant la
position de la pointe par rapport & ['origine du
capteur, il est possible de déterminer les coordonnées
des points anatomiques sélectionnés dans la

référenciel global.

Figure 3.3 Les axes de chaque os sont établis a
partir des points de numérisation. Vu que I’axe
mécanique du fémur passe par le centre de la téte
fémorale, des transformations géométriques
s’imposent. Ces derni€res consistent a faire pivoter le
point GT (grand trochanter) médialement de telle
sorte qu’il coincide avec le centre de la téte fémorale.
L’axe recherché formera ainsi un angle droit avec le

vecteur Xf.




- Fu : centre épicondylien médial du fémur.

- FL : centre épicondylien latéral du fémur.
- Gt : centre de grand trochanter.

- Twum : tubercle médial du tibia

- TL : tubercle latéral du tibia

- My - centre de 1a malléole médiale

- My : centre de la malléole latérale
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A partir de ces points, deux systtmes de référence orthogonaux sont établis :

.........

respectivement par les produits vectoriels des deux autres axes qui forment une base

orthonormée. Les équations 3.1 a 3.9 montrent comment s’obtiennent les différents

points et axes illustrés a la figure 3.3.

X, =T,-T,
0t=(TL+TM)
2
0 =ML+MM
" 2
OF=F‘+F“
2
Z,=0,-0,
Y =X,xZ

Equation 3.1

Equation 3.2

Equation 33

Equation 3.4

Equation 3.5

Equation 3.6
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X,=F -Fy, Equation 3.7
Y, =X,x0,G; Equation 3.8
Z,=G,-0; Equation 3.9

Comme il est impossible de numériser directement le centre de la téte fémorale, une
transformation orthogonale est nécessaire a partir du repére du grand trochanter. Pour ce
faire, il faut appliquer au vecteur O/Gr (Figure 3.3) une rotation d’une amplitude de (90
- 8)° dans le sens anti-trigonométrique pour la jambe droite (sens contraire pour la
jambe gauche). 8 est I’angle aigu formé par O/Gr et Xy (Figure 3.3). Ainsi Gt’, le point

résultant de cette transformation, est obtenu a 1’aide de I’équation suivante :

Gy =Gy Rl g0 0, Equation 3.10

Ou:

riV90-6)+C90-6) r,rV(90-6)—r.5©90-6) rrV(90-6)+r,S00-6))
R0 =| L,VO0-6)+1.500-6) rV(90-6)+090-6) r,rV(90-6)-r.5©90-6) | Equation 3.11

r.rVO0-6)—r,SO0-6) r,rVO0-6)+rS©00-6) rV(90-6)+C(90-6) )

V(90-8) = 1-cos(90-6) , r et 6= arcos( Xe o % } Equation 3.12

=Y
] [l o7l
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Dans I’équation 3.11, les lettres s et ¢ correspondent aux abréviations des fonctions

circulaires cosinus et sinus. Comme c0s(90-8) = sin 0, I’équation 3.11 devient :

rXZUB +56 r.r,U 6-rCo rrU@)+ r,Co
R o000 =| rr,U6+1.C6  r;U6+S6  rrU8-rCO Equation 3.13
rrU6—-r,C6 r,rU68+rCO rzzUB +S0

avec, UB =1 —sinB

L’axe OfGr’, estim€ a partir d’une transformation orthogonale de point anatomique Gr,
constitue I’axe mécanique du fémur servant 2 construire le systéme de référence
anatomique. Cette définition des axes a partir de repéres anatomiques est sujette a
erreurs. Toutefois, ces derni€res pourraient étre minimisées si les repéres osseux étaient
facilement palpables comme chez les personnes minces et que [’opérateur était
familiarisé avec les structures osseuses. La reproductibilité des données cinématiques,
dans un contexte de test-retest oil le repérage des sites antomiques ainsi que le calibrage

seront repris plusieurs fois, pourrait étre évaluée dans le cadre d’une étude séparée.

o Systeme de référence articulaire

Il correspond au systéme de 1’axe flottant AF décrit a la section 2.4.3. Ce systéme d’axe
a été retenu pour les raisons suivantes :

— il répond i la majorité des critéres énumérés dans la section 2.3.1

— il permet une interprétation des mouvements proche de celle reconnue dans le milieu
clinique

— il ne tient pas compte de I’ordre des rotations (Annexe I)
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— seule la cinématique du genou sera étudi€e, la non orthogonalité des trois axes de la
méthode AF ne constitue pas un inconvénient.
- il est recommandé€ par le comité de standardisation de International Society of

Biomechanics (Cavanagh and Wu, 1992; ISB, 1992).

Pendant le mouvement, le syst¢éme de référence anatomique demeure inchangé par
rapport au systéme de référence local. La position et I’orientation d’un référentiel par
rapport a I’autre est connue en tout moment a I’aide d’un simple changement de base
«mapping». Enfin, pour numériser les repéres anatomiques, un batonnet en Plexiglas
d’'une longueur de 10 cm auquel a été fixé un capteur magnétique a servi de

numérisateur des sites anatomiques nécessaires pour le calibrage (Figure 3.2).

3.3 L’ordre des rotations dans le systeme AF

L’indépendance des résultats de la décomposition du mouvement selon la méthode AF
demeure un point de confusion. Cette confusion est due au fait que le produit matriciel
n’est pas commutatif ( R,RyR, # R.R:Ry...# RyR,R;) et qu’il existe une correspondance
entre la décomposition selon I’AF et la décomposition selon les angles d’Euler de type
body-three :1-2-3 (voir paragraphe 2.4.2). La matrice RyRyR,+ de I’équation 2 de
I’annexe I correspond a la matrice de transformation €quivalente. On peut donc écrire:
Mar = RxRy'Rz (Annexe I) puisque dans cette séquence, et seulement dans celle-ci, y’
est confondu avec I'axe flottant e,. Par conséquent, il est inadéquat de comparer les
autres séquences d’Euler a la matrice My puisque dans celles-ci, I’axe flottant n’est
plus confondu avec I’un des axes de la base du corps porté. Il est donc plus approprié de
se référer a la démonstration de I’annexe I ou I’axe flottant est interprété comme un axe
de rotation €quivalent tel qu’il devrait toujours étre considéré. Par ailleurs, il est

possible de se servir du simulateur SEMGO que nous présenterons 2 la section 3.4.2.1
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pour voir concrétement que I’ordre des rotations n’influence pas !’orientation du

segment mobile.

3.4 Validation du matériel

Le but de cette étape de validation est de s’assurer de [’exactitude des calculs
(simulation mathématique) et de la précision des mesures et du calibrage (validation

expérimentale) de GENI-GAIT avant I’emploi de ce dernier en clinique.

34.1 Simulation mathématique

1 1A morvot
La SIAAL“-“la:AVAA yull.uvl.

dc valider P'algoritnme de caicul basc sur ia ih€orie de i"axe
flottant. Dans un premier temps et a I’aide d’un programme en Matlab, on produit une
base de données fictive sous forme de matrices carrées d’ordre 4 identiques 2 celles
générées par le systéme de mesure des capteurs magnétiques. Dix combinaisons de trois
angles sont produites aléatoirement a 1’aide de Matlab. Pour s’assurer de couvrir le
maximum des amplitudes de mouvements, les répétitions n’ont pas été permises. Ces
triplets représentent quelques configurations possibles du genou. A partir de ces
combinaisons d’angles, 10 matrices sont construites selon la séquence d’angles d’Euler
«body-three : 1-2-3» (équation 9 de ’annexe I). Enfin, ces matrices servent comme
intrants pour les calculs de I’algorithme de I’axe flottant. Les angles calculés seront

comparés aux angles prédéfinis.

3.4.2 Simulation expérimentale a I’aide d’un modéle mécanique du genou

Cette €tape consiste a valider expérimentalement les méthodes de calcul et de calibrage.
Pour ce faire, nous avons congu a l’aide du logiciel de CAO puis fabriqué un

mécanisme similaire a ceux utilisés en 1979 par Chao pour valider un €lectrogoniométre
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du genou, par Deluzio et collaborateurs en 1993 pour valider un syst¢tme de mesure par
caméra et par El Nahass er al. (1991) pour valider un systéme basé€ sur des capteurs

électromagnétiques.

3.4.2.1 Description du modéle

Ce mécanisme de simulation électromécanique du genou auquel on a donné le nom de
SEMGO (Figure 3.4), consiste en deux tubes de plastique rigide qui représentent le tibia
et le fémur. Les deux tubes sont reliés par une articulation ayant un fonctionnement
gyroscopique. Cette articulation dont les dessins de fabrication sont indiqués dans
I’annexe VI a &t€ usinée sur des métaux non ferromagnétiques. Ce systéme articulé est

~

une chaine cinématique ouverte. La flexion (-15° 4 +90°) a lieu autour d’un axe fixé
dans ie segment immobiie (corps portant). La rotation axiale (-30° a +30°) se produit
autour d’un axe confondu avec I’axe du cylindre mobile (corps porté). Finalement,
I’adduction/abduction (-30° & +30°) se produit autour d’un axe perpendiculaire aux deux
premiers. Ces trois axes sont matérialisés par des articulations sur lesquelles ont été
placés des potentiométres €lectriques ayant une résolution de 0,01 degrés et une
amplitude du mouvement de 340°. Ces derniers permettent la mesure directe de la

valeur de chaque rotation (Figure 3.5).



Corps portant
(fixe) N | A

Figure 3.4 SEMGO : dessin d’ensemble du modéle expérimental de validation. Ce
modele est utilisé pour simuler les rotations du genou en vue de comparer des mesures

directes des angles (potentiomeétres) et des mesures indirectes (systéme GENI- GAIT).
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3.4.2.2 Branchement électrique du SEMGO lors des simulations expérimentales

Le montage servant a la validation expérimentale est indiqué aux figures 3.5-A et 3.6.
Deux capteurs magnétiques sont fixés respectivement aux deux cylindres en plastique.
Ces capteurs servent a ia mesure indirecte des angles de rotation. Ils sont reli€s & une
station puissante de type Silicon Graphique® (SGI). Les potentiomeétres sont raccordés
a I’entrée analogique-numérique d’un micro-ordinateur compatible IBM 80386 qui
enregistre les mesures d’angle directes. Puisque les mesures directes et les mesures
indirectes doivent €tre synchronisées, la station SGI (systéme maitre) et le micro-

ordinateur (systéme esclave) sont reliés via un lien sériel RS-232.

La série d’angles utilisée pour la validation mathématique (section 3.4.1) a €té reprise
pour la présente expérimentation. Le goniometre a été placé dans les 10 configurations
utilisées pour la validation mathématique (voir tableau 4.1, page 75). Ce sont les
mesures directes qui servent de références auxquelles seront comparées les 10 mesures

effectuées par les capteurs magnétiques et calculés par I’algorithme de I’axe flottant.
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Axe flottant (Y)l4

Axe de flexion (z) &~

B)

Cardan axterne

(Eléctrogoniomatre)
XYZ: référentiel fixe X\x
xyz: raférentiel mobile @ ¥(int-ext rot pot)

Figure 3.5 A) Articulation éléctrogoniométrique a fonctionnement gyroscopique du

simulateur SEMGO. B) Schéma équivalent : gyroscope suspendu a la Cardan.
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Figure 3.6 Branchement électrique du simulateur SEMGO

3.5 Les volontaires de la présente étude

Vingt et un volontaires ont participé bénévolement a cette étude. [Is ont été répartis en
deux groupes. Le premier groupe est constitué de 8 hommes et 2 femmes appartenant a
un groupe d’age compris entre 20 et 29 ans (u=25, ¢ = 3) tels qu’indiqué au tableau 3.1.
Les marcheurs du groupe I n’ont jamais subi d’accident ni d’intervention chirurgicale
aux membres inférieurs. Le deuxieéme groupe a été constitué de 6 hommes et 5 femmes
appartenant a un groupe d’age compris entre 11 et 44 ans (u=24, o =11,1) tel qu’indiqué
au tableau 3.2. Ce groupe a été étudi€ dans le but d’évaluer I’effet de I’orthése plantaire
sur la biocinématique du genou. Pour ces dix marcheurs du groupe II, les expériences se

sont déroulées comme suit, & I’aide de systtme GENI-GAIT nous avons :
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1. enregistré la cinématique du genou pendant la marche sur tapis-roulant,
2. enregistré la cinématique du genou lors du port d’une paire d’orthéses plantaires.

Le varus du genou est la déformation structurelle la plus répandue parmi la population
male adulte. Les orthésistes croient a la possibilit€ de corriger cette déformation a I’aide
d’orthéses plantaires. Trop peu nombreuses sont les études de validations objectives qui
ont tenté de contredire ou de donner raison aux orthésistes. Toutes les études qui ont
analysé I’effet dynamique des orthéses ont employé des techniques optiques et les
résultats qui en ont découlé demeurent modestes. C’est pour cela que nous avons
accordé une attention particuliére a I’analyse de la marche chez les sujets 5, 10 et 11
qui souffrent de genu varum. Ces derniers ont repris les étapes 1 et 2 (€valuation & I’aide
de GENI-GAIT) décrites ci-dessus et leurs cinématiques a €té€ réévaluée a I’'aide du
sysimc dc caméra PEAK. Une seule caméra (ZD) a €ic employdce pour i acquisition des
mouvements dans le plan frontal ol deux marqueurs de 20 mm de diamétre ont été
collés sur la cuisse et deux autres sur la jambe. Les marqueurs ont été placés de maniére
équidistante de 15 cm et alignés sur les axes anatomiques de la cuisse et de la jambe. En
évaluant |’effet des orthéses sur le genou varum i I’aide de deux systémes de mesure

différents (PEAK et GENI-GAIT), on aurait une meilleure idée sur ['efficacité des

orthéses dans le plan frontal du genou.

Tous les volontaires sont informés au préalable sur le déroulement des expériences et un
formulaire de consentement (annexe IV) expliquant en détail la procédure est signé par
chacun d’entre-eux. Cette procédure a été approuvée par le comité d’éthique de I’hdpital

Notre-Dame de Montréal ou s’est déroulé I’ensemble des essais.

3.6 Marche sur tapis-roulant

L’utilisation du tapis roulant permet de marcher sans se déplacer, ce qui constitue un
grand avantage dans notre cas €tant donné que d’une part la mobilité est limitée par la

longueur des fils qui relient les capteurs installés sur le sujet a 1’ordinateur et d’autre
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part par le volume de travail du systéme Bird. L’enregistrement d’un minimum de 22
cycles est requis pour qu’ils soient représentatifs de la cinématique du genou (Kaufman
et al. 1996). Vingt-quatre enjambées par essai ont €té considérées dans la présente

étude.

Tableau 3.1 Renseignements généraux sur les volontaires du groupe I

Anomalies structurelles au niveau

Volontaires Vitesse de marche des membres inférieurs (diagnostique
No. sexe dge (m/s) par un medecin orthopédiste)
1 M 28 0,84 Non
2 M 29 1,11 Non
3 M 24 0,93 Non
4 M 25 0,80 Pied plat
5 M 28 0,93 Varus du talon
6 M 20 0,89 Non
7 M 22 0,89 Pied plat
R F 20 0,84 Valgus de I"avant pied
9 M 25 0,89 Non
10 F 25 0,80 Non
Moyenne 25 0,89 8 hommes et 2 femmes
Ecart-type 3,0 0,09

Tableau 3.2 Renseignements généraux sur les volontaires du groupe II

Volontaires Vitesse de Anomalies structurelles au niveau des membres
marche inférieurs (diagnostique par un podiatre)
No. sexe dge (m/s)
1 M 44 0,84 Torsion tibiale + tibia varum
2 M 37 0,80 Légere hyperlaxité ligamentaire
3 F 14 0,93 Hyperlaxité ligamentaire + valgum en charge
4 F 15 0,89 Hyperlaxité ligamentaire + valgum + recurvatum
S M 23 0,97 Varus du genou
6 F 22 0,80 Hyperlaxité ligamentaire + valgus + pied plat
7 M 37 0,83 Torsion tibiale + rotation fémorale
8 F I3 0,75 Valgus du genou
9 F I1 0,89 Valgus du genou + hyperlaxité ligamentaire
10 M 28 0.88 Genu varum
11 M 21 0.88 Pied creux + Genu varum
Moyenne 24 0,86 6 hommes et 5 femmes

Ecart-type 11,7 0,07
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La composante aléatoire d’erreur de mesure est ainsi réduite d’un facteur 5 puisque
d’apres Taylor (1982) cette erreur est atténuée d’un facteur équivalent 2 Ia racine carrée
du nombre d’enjambées étudi€es. D’autre part, selon une étude basée sur I’étude de
I’EMG menée par Arsenault er al. (1986), le tapis roulant a été validé comme étant un
instrument de laboratoire pour I’étude de la marche. De surcroit, il permet d’augmenter
Ia reproductibilité de la cinématique des enjambées puisque la cadence est imposée par
le moteur du tapis roulant et le sujet peut difficilement modifier le régime de sa marche.
La vitesse du tapis roulant fixée pour chaque marcheur correspond a la cadence jugée
comfortable et a laquelle il dit marcher 2 un régime normal. Pour I’ensemble des
volontaires (Tableau 3.1 et 3.2), cette vitesse était située entre 0,20 et 1 11 m/s (11=0.89
m/s,0=0,09 m/s). La vitesse moyenne correspond donc a celle de la littérature (Eng et

Pierrynowski, 1993).

Par ailleurs, pour éviter la marche antalgique, les volontaires ont marché pendant 2 2 5
minutes avant le déclenchement des enregistrements. Il a ét€ constaté qu’en général ces
marcheurs s’accommodent rapidement au port du systéme d’attache dont la fixation
fémorale (Figure 3.1-A) occasionne au début de sa mise en place quelques malaises au
niveau de ses points d’appui a proximité des condyles. Pendant tous les essais, la mise
en place du systéme d’attache et I’exécution de la procédure d’acquisition des données

ont été effectuées par la méme personne.
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3.7 Traitement des données

La fréquence d’acquisition de la cinématique a été fixée a 60 Hz pour les deux systémes
employées (GENI-GAIT et PEAK). Les données des trois rotations du genou
(flexion/extension, abduction/adduction, rotation axiale) ont été filtrées a ’aide d’un
filre numérique passe-bas de type Butterworth d’ordre 4 ayant une fréquence de
coupure de 10 Hz (Winter ez al., 1974; Stephen H. Scott et al., 1991; Schmidt er al.,
1997). Les cycles de marche des courbes cinématiques ont été uniformisés et normalisés

sur une période unitaire.

Dans un deuxi¢éme temps, les mémes expériences ont €té reprises a 1’aide du systéme
d’analyse de mouvement opto-électrique de marque PEAK™. Les données ont été

traitées séparément a I’aide des programmes Matlab et Excel.

Enfin, dans la présentation des données nous avons adopté 1’approche du découpage
percentile du cycle de la marche parce qu’elle autorise toutes les comparaisons et
permet d’adopter un langage commun indispensable pour les échanges nationaux et

internationaux (Plas et al., 1983).
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3.7.1 Etude de la reproductibilité de Ia marche a I’aide du coefficient ajusté de

corrélations multiples

Afin de pouvoir comparer de maniére quantitative les patrons cinématiques de marche,
la moyenne de chaque essai a été calcul€e a partir de 24 cycles. Toutes les courbes ont
été paramétrisées (Best fit) a I'aide d’un polyndme de degré 15 a cause de la bimodalité
des patrons cinématiques. Les courbes moyennes ont été évaluées a chaque intervalle de

1/60%™ du cycle de 1a marche.

Le coefficient ajusté de déterminations multiples R? a été calculé i 1’aide des équation

3.6, 3.7 et 3.8 pour chaque série de courbes (Kadaba er al., 1989). Ce coefficient permet
d’apprécier la répétabilité inter-sujet avant de procéder a la comparaison des patrons

cinématiques correspondant a chaque condition d’essais.

Dy
i Lt &t &t MIT(N —1 o
R}=1-2 424 N —1) Equation 3. 6
M N (Y Y)

AR

=l j=l =1

1 & .
Y=— e Equation 3.7
TR
Ya= z o Equation 3.8

1=l

Ou Y est le t“™ point du j*™ essai évalué le i*™ jour,
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Y estla moyenne associée a un point en particulier pour I’ensemble des essais.

Y. est la moyenne de tous les points considérés pour 1’ensemble des tests.

N : nombre total d’essais considérés; dans cette €tude N est égal a 24 cycles.

T : nombre d’éléments (points) qui composent le signal analysé. Dans cette étude, T est
€gal 2 61.

M : nombre total de jours d’essais. Puisque tous les essais ont été réalisés le méme jour,

Mestégalal.

372 Etude de Deffet de la vitesse sur la reproductibilité des patrons
cinématiques
La vitesse de la marche est un facteur important dont il faut tenir compte lors de I'étude
du mouvement. II a €€ démontré qu’elle influence les paramétres de la marche tels que
la longueur du pas, les patrons cinématiques et les durées des différentes phases du pas
(Andriacchi et al., 1977; Crowinshield et al., 1978; Rosenrot er al., 1980). Par exemple,
quand la vitesse augmente, le temps de la phase du double appui diminue pour
disparaitre quand la vitesse de la course est atteinte. Nous allons vérifier lors de cette
étude comment la reproductibilité des cycles cinématiques est affectée par la vitesse de
la marche. Pour ce faire, S volontaires ont marché a leur cadence normale respective et
ensuite a la moiti€ de cette cadence. Les vitesses de la marche ont été réglées avec
précision grdce au tapis roulant. Dans le prochain chapitre, nous présenterons les
différents résultats de validation du systtme GENI-GAIT ainsi que les patrons

cinématiques des deux groupes de volontaires qui ont participé a cette étude.
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CHAPITRE 4

Résultats des validations de GENI-GAIT et de I’évaluation de la
marche et des effets de I’orthese plantaire sur la biocinématique de
P’articulation tibio-fémorale

Ce chapitre rassemble les résultats de validation du systéme d’analyse du genou GENI-
GAIT ainsi que les données issues de I’étude de la marche chez les deux groupes de
sujets retenus pour la présente étude. Les patrons cinématiques obtenus en 2D dans le
plan frontal a I’aide d’une caméra sont présentés i la fin du chapitre. Les différents

résultats sont discutés dans le chapitre 5.

4.1 Validations du systeme GENI-GAIT

La validation mathématique a I’aide de Matlab du programme de calcul d’angles basé
sur I’interprétation gyroscopique des angles d’Euler a démontré que les angles calculés
correspondent exactement a ceux prédéfinis. Par contre, les simulations expérimentales
a I’aide du simulateur SEMGO ont mis en évidence ce qui suit : pour certaines positions
extrémes du cylindre mobile (similitibia), I’erreur peut atteindre 6°. En effet, plus
I’amplitude du roulis (flexion) est grande, plus I’erreur des deux autres degrés de liberté
est accrue. Par exemple, quand le goniomeétre est fléchi 2 90°, I’angle du lacet du
segment mobile accuse une erreur de 6°. Comme le genou n’atteint pas des amplitudes
de flexion extrémes pendant la marche, seules les données de simulation obtenues pour

des flexions de SEMGO d’ordre inférieur ou é€gal 4 65° doivent étre considérées. Dans
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ce cas, I’erreur (tableau 4.1) demeure dans les limites acceptables (erreur max. =1,9°).

Les trois derni€res colonnes du tableau 4.1 indiquent les différents écarts trouvés entre

les valeurs mesurées par le goniomeétre Qp, et celles calculées Q..

Tableau 4.1 Résultats des comparaisons des mesures expérimentales directes

et indirectes.
Mesures directes Ecarts entre les mesures directes et
positions O les angles calculésA =(0m—0.)
roulis lacer tangage roulis lacet tangage
a B ¥ Ao 4B Ay
1 0 15 -20 +1,1 -1,2 -1,3
2 10 9 10 +1,2 +1,1 -1,5
3 20 -9 5 +1,2 +1.4 -1,1
4 30 3 -10 +1,5 -1,8 +1,1
5 40 12 0 -1,7 -1,8 +1,5
& 50 £ -15 +1,5 -1,7 -i,%
7 60 -3 20 +1,2 +1,1 +1,6
8 70 -12 15 +1,1 +3,0 +3,0
9 80 6 25 +1,8 +4.,0 +1.4
10 90 0 -25 +1,9 -6.0 +2,0

4.2 Evaluation de la marche chez les sujets du groupe I

Tous les patrons cinématiques des dix marcheurs sont rassemblés dans I’annexe II. Le

Tableau 4.2 contient une compilation des coefficients ajustés de corrélation multiples

ainsi que les étendues maximales moyennes atteintes pendant I’activité de la marche. La

courbe de gauche de la figure 4.1 illustre un exemple de données brutes (courbes

accidentées) et de données filtrées a 1’'aide du filtre Butterworth (courbe lisse). Sur la

partie droite de cette méme figure, on peut apprécier d’une maniére qualitative la

reproductibilité des cycles des patrons de flexion, lesquels ont €té normalisés sur un

interval unitaire. La courbe tracée en traits épais et continus (Figure 4.1, courbe de

droite) correspond a la moyenne calculée a partir de 24 cycles de marche.
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Tableau 4.2 Compilation des coefficients ajust€és de corrélations multiples

et des amplitudes moyennes des mouvements angulaires du genou.

Cocefficients ajustés de corréltions Amplitudes maximales moyennes
sujets multiples des rotations du genou
Flex/ext Add/abd. Rot. axiale  Flex/ext Add/abd. Ror. axiale
1 0,95 0,95 0,79 51 14 12
2 0,99 0,93 0,90 60 7 15
3 0,97 0,96 0,94 48 12 20
4 0,94 0,92 0,77 54 15 10
5 0,99 0,96 0,90 61 12 15
6 0,96 0,97 0.89 43 14 10
7 0,98 0,93 092 63 7 25
8 0,96 0,93 0,89 51 10 15
9 0,96 0,87 091 49 16 31
10 0,98 0,94 0,64 61 11 17
Moyennes des amplitudes 54 12 17
Ecarts-types 6,8 3.9 6,7
7 7 —
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Figure 4.1 Patrons de flexion filtrés (2 gauche) et normalisés sur un intervalle unitaire

(a droite). La courbe moyenne est tracée en traits épais.
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4.2.1. Rotations dans le plan sagittal

Les patrons cinématiques du genou dans le plan sagittal sont biphasiques pour
I’ensemble des participants (Figure 4.2 et annexe II). L’articulation tibio-fémorale
fléchit deux fois, la premiére fois pendant la phase d’appui pour atteindre un premier
maximurmn relatif moyen d’environ 25 degrés et la seconde fois tot lors de la phase
d’oscillation pour atteindre le maximum absolu de la courbe flexion/extension. Les deux
flexions sont suivies par des extensions. L’étendue moyenne des mouvements

flexion/extension de I’ensemble des sujets examinés est de 54° avec un €écart-type de

6,8° (Tableau 4.2).

£1 M A s
nnnnn « iant

Les marcheurs 1,27 et 10 attaquent |

)
(7

entre 10 et 15°. Les sujets 3,4 et 8 frappent le sol avec une légére flexion du genou
inférieure a 5°. Enfin, les sujets 5 et 9 amorce le taligrade avec I’extension compléte du

genou.

4.2.2 Rotations dans le plan frontal

Le cycle commence avec 1’attaque du talon (Figure 4.2 et annexe II). Pendant le début
du rabattement du pied (0 a 14%), le genou évolue Iégérement (3°) vers 1’abduction se
rétablissant par la suite. Dans le cas des sujets 3, 4, 6 et 7, on remarque la présence d’un
pallier tout au long de la phase de plantigrade (15 2 50 %). Au contraire, pendant cette
méme phase, les sujets 1, 2, 5, 8, 9 et 10 manifestent une tendance a 1’adduction.
L’amplitude de cette adduction est trés grande chez le sujet 9 qui montre, d’ailleurs, une
grande mobilité de I'ATF dans le plan frontal (16°). Dés le début de la propulsion,

I’ ATF évolue rapidement vers 1’abduction.
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Le mouvement d’abduction entamé pendant la propulsion continue et culmine ( +5 a
+7°) presque en méme temps que la flexion. On peut dire que ’adduction et la flexion

sont en phase pendant le mouvement d’oscillation.

4.2.3 Rotations dans le plan transversal

Hormis les sujets 1 et 6 (Figure 4.2 et annexe II), I’attaque du talon (taligrade)
s’effectue avec une légere rotation externe de la jambe (2 a 6°) qui est suivie aussitot
d’une rotation interne prononcée pour atteindre, chez tous les sujets, un plateau qui sera
maintenu tout au long de la phase de plantigrade. L’articulation tibio-fémorale

enregistre une deuxi¢me rotation externe pendant la premicre partie de la propulsion

(sauf les sujets R et 9). Ensnite, Darticulation évolue en rotation intermne prononcée
pendant le mouvement de flexion de la phase de ’oscillation pour revenir en rotation
externe pour le reste du cycle. On peut dire que la rotation axiale est en opposition de
phase avec la flexion pendant la phase d’oscillation. Enfin, I’amplitude moyenne de la

rotation dans le plan transversal chez les dix sujets examinés était de 17° (c=6,7°).

4.2.4 Sensibilité du coefficient ajusté de corrélations multiples a la vitesse de la

marche

Les résultats de 1'étude de I'effet de la vitesse sur la reproductibilité des patrons
cinématiques sont indiqués au tableau 4.3. Nous constatons & partir de ce dernier que les
patrons biocinématiques 3D sont moins reproductibles quand les marcheurs évoluent sur

le tapis-roulant a la moitié de la vitesse confortable.
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Tableau 4.3 Comparaison des reproductibilités de la marche 4 deux vitesses différentes.

. . Coefftcients ajustés de corréltions  Coefficients ajustés de corréltions
Vi
Sujess Vitessel itesse2 Multiples (V1) Multiples (V2)

VI |\ V2=VI2\ Floxfext.  Add/abd. Rot. axiale Flex/ext Add/abd. Ror. axiale

1 0,90 0,45 0,97 0.84 0,84 0.87 0,50 0,80

2 0,94 0,42 0,98 0,95 0,90 092 0,80 0,73

3 1.12 0,56 0,98 0,93 0,90 0,98 0,67 0,65

4 0,88 0,44 0,98 0,94 0,93 0,96 0,70 0,60

5 0,88 0,44 0,93 0,75 0,85 0,91 0,65 0,84

4.3 Etude de ’effet de ’orthése a I’aide du systéme GENI-GAIT

Comme chez le groupe I, les patrons cinématiques des volontaires du groupe II révélent
une plus grande reprod
dans le plan transversal étaient les moins reproductibles. Les patrons cinématiques du
genou enregistrées pendant la phase d’appui chez les dix sujets sont montrés dans
I’annexe II. Le tableau 4.4 rassemble les coefficients ajustés de corrélations multiples
des cycles de marche ainsi que les étendues maximales moyennes des rotations
articulaires atteints lors de la phase d’appui dans les deux conditions de marche (avec ou

sans orthéses).

4.3.1 Rotations dans le plan sagittal

L’amplitude de la flexion a été réduite de maniére substantielle (7 2 12°) chez les sujets
2, 3, 8,9 et 11 alors que cette amplitude a grimpé de 5° chez le sujet 4 2 la suite du port
d’orthéses plantaires (Figure 4.3 et Tableau 4.4). Aucune variation notable n’a été
enregistrée au niveau des flexions des cinq autres marcheurs. Par ailleurs, ’orthése a

permis d’éliminer I’hyperextension du genou pendant la phase de propulsion et de
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mieux stabiliser la flexion chez le sujet 3 alors qu’elle est aggravée chez le sujet 4 mais

a un degré moindre.
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Figure 4.2 Patrons cinématiques moyens des angles du genou de 5 sujets du groupe L
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décollage d’orteil, H.S : frappe du talon.
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4.3.2 Rotations dans le plan frontal

Les sujets 1, 5 et 6 (Figure 4.3 et Tableau 4.4) ont manifesté une augmentation de
I’amplitude des mouvements dans le plan frontal d’ordre de 2 & 3,5° alors que les sujets
2,4,8,9et 11 ont t¢émoigné du phénomeéne inverse (1 a 5°). D’ autre part, chez les sujets
1, 4 et 8 I'orthése a permis de stabiliser 1’angles de varus/valgus surtout 2 la fin de la
propulsion avec des changements qui atteignaient 7° comme dans le cas des sujets 4 et
8.

Les sujets 5, 10 et 11 affichaient des déformations structurelles de I'articulation tibio-
fémorale de type genu varum. Dans le cas du sujet 5 (Figure 4.4), une 1égére correction
de 1° a eu lieu dans les premiers 35% de la phase d’appui; ensuite, le varus a été aggravé
d’un maximum de 3° pendant les demiers 2/3 de plantigrade. Enfin, ce varus a été réduit
de nouveau d’environ 2° dans les derniers instants de la propulsion. Quant au sujet 11,
une correction du varus maximale de 3° a été atteinte pendant la phase de la propulsion.
Cependant, chez le sujet 10, le genou est demeuré strictement insensible au port
d’orthéses. Nous avons fait porter 2 ce méme sujet une autre paire d’orthéses dont le but
€tait d’accentuer le varus du genou afin de vérifier si le genou réagirait a cette deuxieme

paire «mal congue». Une fois de plus, la biocinématique du genou est demeurée

inchangée.

4.3.3 Rotations dans le plan transversal

Les amplitudes des mouvements de rotations axiales ont été moyennement affectées par
le port d’orthése (Figure 4.3). Le port d’orthéses plantaires n’a eu aucun effet sur la
rotation dans le plan transversal chez les sujets 2, 6 et 10. En revanche, on note une

diminution de la rotation externe de 5° chez le sujet 1 et une augmentation équivalente



82

chez le sujet 9. Ces changements qui surviennent au niveau de la rotation axiale ont lieu

a partir de 65 % du cycle d’appui.

Tableau 4.4 Compilation des coefficients ajustés de corrélation multiples des cycles de
marche complets et les amplitudes moyennes des mouvements angulaires du genou

pendant la phase d’appui.

Conditions  Coéfficients ajustés de corrélations Amplitudes des rotations du genou
sujets (avec ou sans Multiples pendant la phase d’appui (degrés)
TS Flex/ext. Add/abd. Rot.axiale Flex/ext. AddJ/abd. Ror. axiale
1 Sans 0.88 091 091 32,5 4,1 18,0
Avec 0,98 0,97 0,90 30,4 7,6 13,4
2 Sans 0,98 0,98 0,92 40,4 7.1 11,1
Avec 0,98 0,97 0,90 33,6 6,2 10,8
3 Sans 0,93 0,61 0,81 37,1 3,7 13,2
Avec 0,92 0,64 0,81 27,1 3,6 i2,6
4 Sans 0,96 091 0,83 454 8,1 12,9
Avec 0,99 0,97 0,96 50,5 3,2 11,1
5 Sans 0,97 0,96 0,93 22,8 10,8 23,3
Avec 0,99 0,98 0,97 21,9 12,9 24,6
6 Sans 0,98 0,88 0,90 59,8 11,4 18,2
Avec 0,98 0,94 0,91 59,7 13,3 18,2
7 Sans 0,99 0,97 0,95 274 5.8 10,2
Avec 0,99 0,97 0,96 25,6 5,7 11,1
8 Sans 0,96 0,93 0,92 48,0 14,2 19,2
Avec 0,96 0,94 0,91 36,7 12,9 18,6
9 Sans 0,97 0.84 0,82 274 7,7 7.0
Avec 0.96 0,54 0,90 17,5 6,2 10,6
10 Sans 0,98 0,94 0,92 475 5.4 10,6
Avec 0,98 0,94 0,93 45,1 5,3 10,6
11 Sans 0,94 0.71 0,85 525 8,5 17,0
Avec 0,96 0,77 0,90 45,0 6.8 14,7
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4.4 Etude de Peffet des orthéses i I’aide du systtme PEAK

D’aprés la figure 4.5 qui illustre les patrons cinématiques moyens dans le plan frontal

tels qu’enregistrés avec le systtme PEAK, la courbe C ne présentent aucune différence

entre la marche avec orthéses et sans orthéses. Par contre, les courbes A et B montrent

une légére aggravation du varus (3°) en A et une diminution de 5° en B 2 la suite de port

d’orthéses.
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Figure 4.5 Comparaison des patrons cinématiques moyens du genou obtenus pendant la

phase d’appui 2 I’aide d’un systéme de caméra chez les sujets 5, 10 et 11.
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CHAPITRE 5

DISCUSSION GENERALE

Dans ce chapitre, nous interprétons et commentons les différents résultats obtenus au
chapitre 4. Ces résultats concernent la validation du systtme GENI-GAIT, la marche
chez le groupe I et I’effet des orthéses plantaires chez les sujets du groupe I tel que
évalué par le systtme GENI-GAIT (3D) et PEAK (2D). Nous comparons les résultats

obtenus dans ce travail a ceux reportés dans la littérature.

5.1 Validation du systéme GENI-GAIT

L’absence d’erreur dans les résultats de validations mathématiques témoigne de la
fiabilité du programme de calcul. En contre-partie, la présence d’erreurs dans la partie
expérimentale nous pousse & croire que celles-ci doivent provenir de trois sources

distinctes ou combinées :

1. Imprécision au niveau de la numérisation des points de calibrage & cause des

imperfections physiques probables au niveau du stylet qui sert de pointeur.

Imprécision au niveau des dimensions des composantes mécaniques qui forment

N

I’articulation du simulateur SEMGO qui, d’ailleurs, n’ont pas eu droit a un contrdle

métrologique avant son assemblage.
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3. Existence de «jeux» mécaniques entre l’articulation métallique et les cylindres

plastiques.

Les angles du roulis calculés lors des essais de simulation étaient plus précis que ceux
des autres mouvements alors que les angles du lacet étaient les moins précis de tous.
Ces résultats concordent avec les résultats obtenus par Deluzio et al. (1993) et Chao

(1980) qui ont trouvé une erreur maximale de 2° sur les trois composantes angulaires.

Le systtme GENI-GAIT est donc suffisamment précis pour servir d’instrument de
mesure de la cinématique du genou pendant la marche. D’aprés la revue de littérature
(Tableau 5.1, page 91), I’amplitude maximale de flexion pendant cette activité est de 54
a 70°. De plus. le systéme d’attache employé permet des mesures de la cinématique du
genou sur une amplitude de 65° de flexion (Sati, 1995). Pour de telles amplitudes de
mouvement, GENI-GAIT accuse une erreur inférieure 4 2°. Etant donné 1’amplitude
d’erreur maximale (1,9°) de SEMGO, |’étude de ces sources n’a pas €té poussée plus

loin.

5.2 La marche chez les sujets du groupe I

5.2.1 La reproductibilité des rotations

Nous pouvons apprécier la grande reproductibilité des mouvements angulaires a partir
de leurs coefficients qui étaient de 94 a4 99% pour la flexion, de 87 a 97% pour
I’adduction/abduction et de 64 & 94% pour la rotation axiale. D’aprés Sati (1995), le
systeme d’attache peut causer des erreurs au niveau des mesures de la rotation axiale de
’ordre de 2,3° contre 0,4° pour I’angle d’adduction/abduction, ce qui explique en partie

que la rotation axiale soit la moins reproductible des trois composantes angulaires. Par
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ailleurs, les coefficients ajustés de corrélations multiples ne peuvent étre de 100% pour
les trois composantes cinématiques du genou simultanées étant donnés les erreurs de
mesure, [a redondance musculaire, les réalités physiologiques et le fait que I’ATF soit

une chaine cinématique ouverte.

L’utilisation d’un tapis roulant nous a permis d’enregistrer un grand nombre de cycles,
soient 24 cycles comparés aux 10 cycles de Shiavi et al. (1987), aux 8 cycles de El
Nahass et al. (1991) et Genoud (1994) et aux 5 cycles de Reinschmidt ez al. (1997). I
est évident que plus le nombre de cycles enregistrés est €levé, plus leur moyenne est
représentative de la réalité. Selon une électromyographique menée par Kaufman ez al.
(1996), le nombre minimum de pas a considérer lors d’une étude sur la marche doit étre
supérieur & 22 pas. De surcroit, avant de déclencher I'enregistrement des données

cinématiques, il faut attendre que le marcheur atteigne son régime de marche stable. En

1979, Winter et ses collaborateurs ont défini le régime stable «steady state of gait»
comme étant celui atteint au moment ou la différence nette du travail mécanique
corporel entre deux enjambées consécutives est nulle. En 1996, Miller et Christopher
ont estimé ce temps d’initiation comme €tant égal & la durée des trois premiers pas faits

a partir de la station debout.

Tout au long de ce travail, nous avons veillé a réduire les variabilités au niveau de la
cinématique dues & des facteurs autres que ceux qui sont intrinseéques a la physiologie

des individus. A ce titre, nous avons observé plusieurs précautions dont :

l. S’assurer de I’absence de parasites électromagnétiques dans le milieu de

I’expérimentation avant de procéder aux acquisitions de données.
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2. S’assurer de la stabilité du systéme d’attache sur la jambe pendant toute la durée de

I’expérimentation.

3. Accorder tout le temps requis aux marcheurs pour leur permettre de s’adapter a la
marche sur le tapis roulant et au systéme d’attache et ce, avant de déclencher les

enregistrements.

4. Reprendre les tests si le marcheur semble modifier anormalement sa démarche pour

des raisons quelconques.

5. Laisser le marcheur lui-méme déterminer la vitesse du tapis-roulant pour laquelle il

se sent confortable.

Enfin, chez les individus du groupe I, pour pouvoir comparer les patrons cinématiques
des différents marcheurs, nous avons retenu des volontaires de méme groupe d’age (UL =

25, 0=3)

5.2.2 Effet de la cadence de la marche sur la reproductibilité des patrons

biocinématiques de ’articulation tibio-fémorale

A partir des résultats du tableau 4.3, nous constatons que la reproductibilité des cycles
biocinématique du genou pendant la marche diminue quand la vitesse est trés inférieure
a la vitesse normale. En effet, lorsque la personne évolue sur le tapis roulant a une
vitesse de marche assez €levée, il est plus difficile pour elle de modifier sa démarche
d’une maniére volontaire qu’a cadence trés basse. De plus, a cadence rapide, chacun des
pas devient dépendant du pas précédent par le biais du concept de la conservation-
réutilisation d’énergie résumé a la section 1.8 du premier chapitre. La variation de la

reproductibilité des cycles de la marche en fonction de la vitesse observée dans ce
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travail implique aussi des facteurs physiologiques et cinétiques des muscles tels que le
recrutement des myofibrilles et 1’élongation musculaire qui sont influencés par
I’'amplitude et la vitesse du déploiement des leviers osseux. Pour éviter que la vitesse
influence les résultats de 1’évaluation des orthéses plantaires, les volontaires du groupe
IT ont été analys€s a la méme vitesse de la marche. Le contrdle de la vitesse de la

marche aurait €té extrémement difficile si le tapis roulant n’avait pas été utilisé.

5.2.3 Comparaison des amplitudes des angles de rotation du genou obtenus avec

différentes recherches

Le tableau 5.1 dresse la liste des résultats issus de quelques études menées dans les
vingt derniéres années sur les amplitudes d’angles de rotation du genou pendant la
marche. La comparaison doit se faire avec beaucoup de précautions et les données

doivent étre interprétées dans leur contexte.

A ce titre, les variations d’amplitude existant entre les différentes études peuvent étre
dues aux types et aux orientations des diverses fixations adoptées par les auteurs tel que
discuté par Kadaba et ses collaborateurs dans un article scientifique paru en 1989, a la
définition des systémes d’axes (Pennock et Clark, 1990), & Ia convention d’angles
employée (Woltring, 1994) aux choix de vitesse des sujets testés, aux groupes d’age, a
I’anthropométrie (Craik et Oatis, 1995) et au cross-talk. Ce dernier a été défini en 1979
par Chao comme étant la différence entre le mouvement réel de I’articulation et les

mesures fournies par le goniométre.

~

A notre avis, quels que soient la méthode et I’appareillage utilis€s pour la mesure
d’angles, y compris GENI-GAIT, le cross-talk continuera a exister, a des degrés
différents, aussi longtemps que les vrais axes du genou ne seront pas rigoureusement

déterminés. Ce sont la nature morphologique complexe du genou et son comportement
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dynamique trés particulier qui rendent difficile I’évaluation exacte des axes de rotation
de cette articulation. En revanche, I’effet cross-talk résultant d’une estimation imprécise
des axes de rotation anatomiques, peut étre réduit si les sites anatomiques sont bien
localisés avec des méthodes indirectes telle que la ndtre, et que les goniométres sont
bien positionnés (alignés le mieux possible avec les axes de rotation) lors des mesures
directes (goniomeétres). Dans ce dernier cas, le cross-talk peut étre réduit a 1’aide de

techniques mathématiques comme celles qui ont été présentée par Chao en 1979.

Tableau 5.1 Comparaison de I’étendue des angles maximale du genou entre les

différents travaux.

Presénte Sutherland Winter Chao Isacson Kadaba El Nahass  Lafortune
étude (1972) (1983) (1983) (1986) (1990) (1991) (1992)

N 10 15 16 110 20 40 25 5
Age 20-29 1940 S/0 19-32 25-35 1840 51-71 27

Techniquedu  Capteurs Ciné film vidéo Goniomé-  Goniome- Vicon Capteurs invasive

mesure magnétiques -tre -tre magnétiques
axes AF Technique Euler AF AF Euler AF AF
2D

Flexion 54° 58° 64° 68° 61° 57° 70° 65°
Adduction 12° S/0 §/0 10° 9° 13° S/0 9°
Rotation 17° 12° S/0 13° 13° 16° 13° 10°

5.2.4 La biocinématique du genou pendant le plantigrade

Comme on pouvait s’y attendre, I’angle de flexion/extension couvre une étendue de
mouvement assez grande (U=54°, 6=6,8°) comparativement a [’abduction/adduction
(moyenne=12°, ¢=3,9°) et a la rotation axiale (u=17°, 06=6,7°). Les amplitudes
maximales de rotation dans les trois plans sont atteintes au cours de la phase
d’oscillation et elles demeurent dans les limites physiologiques. A I’instar des études
antérieures, lors de la phase d’appui, la courbe de flexion décrit un mode au cours
duquel le genou fléchit pour atteindre un maximum et s’étendre ensuite; seuls les sujets

4 et 9 (annexe II) gardent leurs genous respectifs tendus pendant cette phase. En effet,
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cette flexion du genou est importante pour empécher I’ascension brusque et exagérée du
centre de gravité et du méme coup réduire la dépense' énergétique. En effet, les sujets
qui démontrent de faibles amplitudes de mouvement pendant la phase d’appui doivent
compenser ce déficit de flexion en augmentant I’extension de la hanche (Winter, 1980).
Par conséquent, les sujets 4 et 9 qui marchent avec un genou stabilisé par trop
d’extension auront 1’impression de « se hisser sur une perche » a chaque pas; ceci
ralentira la progression et ajoutera considérablement a la fatigue ressentie (Plas ez al,,
1983). A D’encontre de la flexion, I’abduction/adduction ainsi que la rotation axiale
demeurent presque inchangées (verouillage articulaire qui rend le tibia solidaire du
fémur) pendant la phase de plantigrade, ce qui est en accord avec les études antérieures

(Shiavi er al., 1987; Lafortune, 1993; Reinshmidt et al., 1997).

5.2.5 La biocinématique du genou pendant la propulsion

La jambe subit un changement brusque dés les premiers instants de la phase de
propulsion : elle tourne latéralement autour de son axe principal. Dés que le pied quitte
le sol, on remarque un changement dans le sens de cette rotation axiale méme si le
genou continue a fléchir pendant le début de la phase d’oscillation (sans charge). Au
premier abord, ce phénomene semble contredire le principe de la rotation automatique
connu dans la littérature anglaise sous le nom de «home screw mechanism» (Shiavi et
al., 1987; Blankevoort, 1988; Lafortune, 1992). Cette rotation automatique du genou
s’explique par le fait que le condyle externe recule plus que I'interne lors de la flexion
du genou, que la fin de I’extension s’accompagne d’une légére rotation externe et que le
début de la flexion ne se fait pas sans une discréte rotation interne (Frankel et Nordin,

1980; Kapandji, 1985). Ce recul différentiel des condyles est dii a trois facteurs :
1. L’inégalité de développement du contour condylien

2. Laforme des glénes
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3. L’orientation des ligaments latéraux

Ce principe de rotation automatique du genou peut €tre mis en évidence en flexion sans
charge (expérience de Roud) ol seules les caractéristiques passives (contraintes
osseuses et ligamentaires) ainsi que I’activité musculaire (Blankevoort, 1988)
interviennent. Or, pendant la poussée de 1'orteil, les forces extérieures provenant de la
réaction du sol prédominent. Par conséquent, le principe de «home screw mechanism»
devient discutable pendant la phase de charge. Comment est-il possible d’expliquer
cette rotation externe qui accompagne le début de la flexion du genou pendant la phase

de propulsion et qui, 4 notre connaissance, n’a jamais été décrite?

Pendant I’appui, le pied reste aligné sur la trajectoire de progression en avant sans
tourner en dedans (Plas et al., 1983). De plus, il ne faut pas perdre de vue que
I’articulation tibio-tarsienne (cheville) est de type tenon-mortaise et ne permet donc que
des mouvements dans le plan sagittal. Par conséquent, les moments qui surviennent
autour des axes paralléles a la droite de la trajectoire de progression et qui naissent au
niveau du pied A cause des forces de réaction du sol seront transmis partiellement au
genou. Ce couplage des mouvements de pronation-suppination du pied et de la rotation
axiale du uibia a été€ décrit de fagon théorique par Inman en 1976. Bahlsen (1988), James
et al. (1978) et NIKE (1989) ont posé I’hypothése suivante: la pronation du pied
entraine la rotation interne du tibia. Cette hypothése a été vérifiée pendant la course in-
vivo par Lundberg et al. et in-vitro par Siegler et al. en 1988. Mais ces observations ne

concernaient que la premiére partie de la phase d’appui.

Les fléchisseurs du genou (Figure 5.1) sont en méme temps ses rotateurs; ils se
répartissent en deux groupes suivant leur point d’insertion sur le squelette jambier
(Kapandji, 1985) : 1) ceux qui s’attachent en dedans (les rotateurs internes) et 2) ceux
qui se fixent en dehors (les rotateurs externes). Seuls les demniers interviennent dans
notre analyse. Les rotateurs externes sont présentés par le biceps et le tenseur du fascia

lata. Ce dernier ne devient fléchisseur-rotateur externe que lorsque le genou est fléchi;



94

sur un genou complétement étendu, il perd son action de rotation et devient extenseur :
il verrouille I’extension (Kapandji, 1985). Or, pendant la phase de la poussée, le genou
fléchit suffisamment (plus de 30°) pour permettre au tenseur du fascia lata de passer de
I’extenseur au fléchisseur-rotateur externe. Ce tenseur a un second rdle qui est la
protection de valgum du genou, son absence mettra le genou en varum marqué (Plas ez
al., 1983). Si I’on revient maintenant & la courbe d’abduction/adduction (Figure 4.2), on
voit nettement que le genou tend vers I’abduction pendant la phase de la poussée. Cela
renforce notre hypothése sur le double effet du fascia lata au cours de cette phase
cruciale de la marche. Quand le pied quitte le sol, I'activité musculaire chute et la
rotation interne prend la place de la rotation externe en raison de la rotation automatique

dont le principe a été expliqué précédemment.

Figure 5.1 Action des muscles fléchisseurs du genou.

1) le biceps, 2) le tenseur du fascia lata. (Source : Kapandji, 1985)
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5.2.6 La biecinématique du genou pendant I’oscillation

Une flexion suffisante au début de ’oscillation est importante afin d’éviter que le grand
orteil ne heurte le sol (Piazza et al., 1996). Winter (1992) a rapporté que le dégagement
moyen du grand orteil est de seulement 1,29 centimetres; cette distance est sensible aux
changements des angles de flexion du genou. Ceci dit, nous pouvons discuter sur la
cause des variations inter-sujets enregistrées au niveau des angles de flexion a la fin de
la phase digitigrade (=27 a 45°). Pour une méme pointure, les personnes de grande
taille auraient tendance a fléchir d’avantage le genou a la fin de la phase digitigrade. De
méme, pour une longueur donnée de membres inférieurs, les personnes qui chaussent
de grandes pointures fléchiraient davantage le genou. Cette hypothése mérite d’étre
vérifi€e et de faire I’objet d’un travail séparé tant il revét d’importance dans le domaine

de la réadaptation et de la conception de prothéses du pied, du genou et de la hanche.

Quand le pied quitte le sol, la jambe se libére de P’effet des forces de réaction et
I’activité musculaire chute a un niveau plus bas que celle atteinte quand le pied est en
charge. Pendant la flexion du début de I’oscillation, le tibia tourne médialement. Cette
rotation axiale s’inverse lorsque le genou commence a s’étendre. Cette synergie relative
entre la rotation axiale et la flexion du genou a €t€ observée par plusieurs chercheurs
tels que EI Nahass et al. (1991) qui ont utilisé un exosquelette semblable au nétre. Chao
et ses collaborateurs (1983) qui ont employ€ un goniométre ont obtenu des résultats
sensiblement similaires mais la synergie était moins apparente. D’aprés les résultats
obtenus invasivement par Lafortune a I'aide de tiges corticales (1992), non seulement
cette synergie n’existait pas, mais la rotation externe du tibia était, en plus, présente tout
au long de la phase d’oscillation. Ceci I’a méme amené a remettte en question le

phénomene de la rotation automatique du genou!
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Pendant I’oscillation, on observe une synergie entre ’angle d’adduction/abduction et
I’angle de flexion/extension dans ce sens que la flexion et l’extension sont
accompagnées respectivement de 1’abduction et de 1'adduction ce qui est en accord avec
les résultats de Lafortune (1992) mais en opposition a ceux de Shiavi (1987) qui a
rapporté I’existence du phénoméne inverse. A ce sujet, il faut noter que Shiavi n’a
mentionné aucune correction, a l'aide de méthodes reportées dans la littérature, du
cross-talk de la rotation axiale qui affecte de maniére significative les mesures d’angles
de flexion/extension et d’adduction/abduction (Chao, 1979). De plus, puisque la
distinction entre les mouvements d’abduction et d’adduction ne se fait qu’a ’aide de
conventions de signe prédéfinies, une inversion de polarités aux bornes des
potentiomeétres du goniometre peut facilement conduire a des erreurs au niveau de

I’interprétation des mouvements. D’oli I'importance de la validation et de la calibration

[ anld
[T}
1
-

des instruments de mesures d’angles avan

mentionné dans sa publication.

Le tableau 5.2 rassemble les mouvements du genou trouvés lors de différentes
investigations. Il décrit les rotations du genou dans les trois plans (colonnes) lors des
différentes phases de la marche (lignes) telles que trouvées dans cette étude et reportées
par différents auteurs. Par exemple, lors de la phase de la poussée de I’orteil, Lafortune
(1992) et El Nahass (1991) ont trouvé que le tibia tourne vers I’intérieur (colonnes I
correspondantes) alors que nous avons observé le mouvement contraire (colonne X

correspondante).
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Tableau 5.2 Comparaison de comportements du genou pendant la marche chez les

sujets étudiés dans la présente étude et ceux €tudi€s par différents auteurs.

Présente étude

Mouvements |[F |E{D|B}I IX]F|E|D|B|I | X|FJ|E|D|B|I |X]F|E|D|{B]|I |X
A |Attaque NN N N
o | Prantigeade |V |V v WiV V| v WIv] v
o |Beuwssée L ||| VY Y MENEN
[s]
s |Flexion v [V N oY v v v
:
. |Extension v v v v v vl ¥
' | Finde
) 'exteasica v v v v
. IR

F : Flexion —:l—' LLk Rotation exteme

E : Extension I : Rotation interne

D : Adducti B : Ad

5.3 La marche chez les sujets du groupe I1

Dans cette €étude, nous avons utilisé un systéme d’attache qui réduit considérablement
les erreurs dues aux mouvements des masses molles, nous avons enregistré un nombre
considérable de pas et nous avons calculé une grande reproductibilité des cycles de la
marche. Par conséquent, il est admissible de se baser sur les résultats obtenus pour
commencer une étude préliminaire de I’effet des orthéses sur la cinématique de

’articulation tibi-fémorale chez 1’échantillon considéré.
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Chez les sujets investigués, les orthéses du pied ont altéré la biocinématique du genou
dans les trois plans. Fait intéressant, les changements majeurs surviennent pendant la
phase de la propulsion. Ce qui nous parait normal puisque c’est & ce moment que le
genou fléchit en débloquant son verrouillage pour permettre une meilleure mobilit€ de
cette articulation. Ceci est en accord avec les résultats obtenus par Eng et Pierrynowsi
(1994). De cette observation, nous pouvons constater que I’orthése du pied peut altérer
les mouvements des articulations autres que celle du pied et de la cheville 4 des degrés

différents.

Notre étude souléve plusieurs autres faits intéressants, par exemple le sujet 6 souffrant
de platypodie (pied plat), méme si I’orthése a permis de redresser les arches de ses pieds
xiale de sa jambe n'a pas &ié affectée. Or, plusieurs chercheurs (Bahisen,
1988; James et al., 1978; Inman, 1976 et Nigg et al., 1993) ont suggéré que la hauteur
d’arche influence le degré de rotation tibial pendant la marche en ce sens que la
pronation du pied due a un pied plat accentue la rotation interne. Par ailleurs, le port
d’orthéses a permis au sujet 6 de diminuer & la fois le strabisme et le recurvatum du
genou respectivement de 5° et 4°. Pour la correction de recurvatum, l'orthése a été

effective tout au long de la phase d’appui.

Par ailleurs, les résultats obtenus a 1’aide du systtme de caméra PEAK sur les trois
sujets souffrant du genou varum ne concordent pas avec les patrons cinématiques
obtenus a 1’aide de GENI-GAIT chez ces mémes sujets. Par exemple, le sujet 11 ne
présente aucune altération cinématique aprés le port de 1’orthése quand il est analysé a
I’aide de PEAK alors qu’on note un redressement de varus d’ordre de 2° quand cette
cinématique est évaluée a I’aide de GENI-GAIT. Le phénomeéne inverse a été observé
chez le sujet 11. Les différences enregistrées entre les données recueillies & I’aide des
systtmes PEAK et GENI-GAIT mettent en évidence l’influence des systtmes de

mesures sur les grandeurs cinématiques mesurées. Puisqu’il a ét€ facile de constater
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I’ampleur des mouvements des marqueurs cutanés collés a la cuisse, on peut se douter
de la précision des mesures obtenues a I'aide du systéme PEAK. Ces mouvements sont
dus, comme il a été mentionné i plusieurs reprises auparavant, aux masses molles telles
que les muscles qui recouvrent les os. Si I'on tient compte de ces inconvénients des
marqueurs cutanés ainsi que le prix élevé des systémes de caméra et des logiciels qui les
accompagnent, on pourra apprécier les potentiels comercial et clinique que représente

GENI-GAIT.
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CHAPITRE 6

CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS

6.1 Conclusion

L’objectif de ce travail €était de proposer une méthode quantitative permettant d’évaluer
I’effet de I’orthése plantaire sur la biocinématique de I’articulation tibio-fémorale chez
des sujets souffrant de divers problémes structurels notamment le genu varum. Pour ce
faire, un choix s’imposait au niveau de la méthodologie a adopter. Les caméras et les
marqueurs cutanés sont généralement trés répandus mais les imprécisions des mesures
qui découlent des mouvements des tissus mous limitent leur utilit€. Pour contrer ce
probléme, nous avons opté pour I’emploi de I’exosquelette développé au sein de notre
groupe. L’étape suivante consistait 2 développer un logiciel informatique qui servirait i
calculer ’amplitude des mouvements du genou et une méthode de calibrage absolu
basée sur des repéres anatomiques nécessaires pour la construction des différents
systémes d’axes. Nous avons respecté les recommandations de 1’ International Society of
Biomechanics dans notre démarche. Nos résultats vont dans le sens de la volonté
manifestée par la communauté scientifique pour la normalisation des procédures de
I’analyse du mouvement. De plus, tous les détails concernant la méthodologie sont
explicitement inclus dans ce rapport. Par conséquent, il est possible de comparer nos
résultats a ceux issus d’autres études pourvu que celles-ci fournissent a leur tour

I’ensemble de la méthodologie dans tous ses détails.

GENI-GAIT a été validé de maniére mathématique et expérimentale avant son emploi

pour analyser la biocinématique du genou. Deux types d’analyses ont ensuite &t
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entreprises au cours de cette étude : 1) analyse de la marche chez des sujets sains, 2)
analyse de I’effet des orthéses plantaires chez des sujets souffrant de divers problémes
structurels du genou. Par I'analyse de la marche, nous avons obtenu des patrons
cinématiques comparables a ceux reportés dans la littérature. De plus, les amplitudes du
mouvement étaient conformes aux réalités anatomiques et les cycles biocinématiques de
la marche €taient trés reproductibles. Aussi, nous avons démontré que la vitesse de la
marche n’affecte pas seulement les parameétres de la marche tel qu’il a été démontré par
plusieurs chercheurs mais elle influe aussi sur la reproductibilité des cycles
biocinématiques. Ceci revét une importance capitale dans I’analyse de la marche surtout
quand il s’agit d’évaluer un traitement donné. En ce qui concerne les patrons
cinématiques, nous avons constaté que les amplitudes angulaires du genou sont plus
importantes pendant la phase d’oscillation. Au cours de cette phase, 1’abduction et la

rotation interne accompagnent la flexion alors que 'adduction et la rotation externe se
manifestent en méme temps que la jambe s’étend a la fin du cycle de la marche. Nous
avons aussi noté que la jambe évolue en légere rotation externe pendant la phase de Ia

propulsion.

Lors de ’examen de I’effet de I’orthése plantaire 4 1’aide de GENI-GAIT, nous avons
démontré que les orthéses du pied peuvent altérer la biocinématique et la mobilité¢ du
genou dans les trois plans et ce d’une maniére quantifiable. Les changements majeurs
surviennent pendant la phase de la poussée. Etant donné le nombre considérable de
cycles enregistrés, la grande reproductibilité des patrons biocinématiques et la qualité de
la fixation des capteurs, les changements notés au niveau biocinématique ne peuvent
€tre donc imputables qu’au port d’orthéses. 11 faut noter que dans la plupart des
recherches antérieures, méme les plus réputées d’entre-elles, le nombre de cycles
enregistré et analys€ chez chaque marcheur ne dépassait pas douze cycles et les
méthodes employées avaient rarement droit a une validation rigoureuse. D’oul

I’originalité et la valeur scientifique de cette présente étude.
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6.2 Recommandations

GENI-GAIT nous parait étre un bon compromis entre les méthodes hautement invasives
qui cherchent 2 éliminer les imprécisions dues aux mouvements des tissus mous et les
méthodes trés permissibles qui utilisent des marqueurs cutanés peu fiables pour les
mesures nécessitant une grande précision. Par ailleurs, il faudrait entreprendre une étude
fluoroscopique ayant pour but de vérifier si les tissus mous couvrant les os au niveau
des sites de fixation de I’exosquelette bougent de la méme maniére (distance et
amplitude) que lors de la flexion active (sans charge) tel que ce fut étudi€ au sein de
notre groupe par Sati et ses collaborateurs. Le cas échéant, les résultats obtenus
serviront & améliorer le syst¢me d’attache actuel pour qu’il soit mieux adapté a ['analyse
de la marche. L’approche de Reinschmidt et ses collaborateurs (1997) devra étre
adoptée dans une ultime étape de validation du systtme d’attache et de I'étude
fluoroscopique. Dans le but de quantifier les mouvements de la peau et leur
répercussion sur la précision des calculs cinématiques du genou pendant la marche,
Reinschmidt et al. (1997) ont utilisé une méthode invasive. Cette derniére consiste 2
enregistrer la biocinématique du genou en employant simultanément des marqueurs
cutanés et des marqueurs trans-cutanés (marqueurs placés sur des tiges introduites dans
les 0s). Au premier abord, cette méthode de comparaison paraiterait trop radicale. Mais,
puisque les potentiels clinique et commercial de GENI-GAIT sont important si I’on se
fiait aux résultats obtenus dans cette étude et aux avis de ses utilisateurs futurs
(médecins orthopédistes, orthésistes, podiatres, fabricants d’orthéses plantaires, etc.)
recueillis lors de différents symposiums et congrés nationnaux et internationaux (POES,
Montréal 1996; SIBA, Montréal 1997; ESB, Toulouse, 1998), une validation invasive
supervisée par des othopédistes est donc justifi€ée. Au niveau de la numérisation des
repéres anatomiques, on doit augmenter le nombre de points enregistrés par site
anatomique afin d’optimiser la précision de la mesure en éliminant les erreurs

inhérentes aux imprécisions physiques du pointeur et des capteurs magnétiques.
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Pour I’étude de I’effet des orthéses, il faut maintenant entreprendre de nouvelles études
ot les sujets €tudiés sont regroupés selon la pathologie, I’dge et le sexe (former des

groupes plus homogeénes). Il faut aussi augmenter la taille des échantillons analysées.

Enfin, ce projet a traité 1’un des sujets les plus abordés dans la littérature biomécanique.
Il a permis de rassembler et de commenter dans une méme €étude 1’essentiel des aspects
qui animent les discussions contemporaines reliées au processus cinématique de la
marche. Nous avons essayé, dans 1a mesure du possible, de réduire toutes les sources
d’erreurs aussi bien au niveau de I’acquisition des données qu’au niveau de leur
traitement. De plus, nous avons foumni tous les détails concemant notre méthodologie,
de la description et du choix de méthodes analytiques au déroulement des expériences.

Tous les choix ont ét€ justifiés au meilleur de nos connaissances.

Les maillons faibles de I'étude des mouvements articulaires seraient dans un futur
proche consolidés grace aux différents efforts qui s’investissent un peu partout parmi la
communauté scientifique et les groupes de recherche, y compris le nétre. Par ailleurs,
les laboratoires de I’analyse clinique du mouvement proliférent en occident suite au
vieillissement de la population. On estime que dans la Communauté Européenne, trois
mille personnes par million bénéficient actuellement des services de réadaptation, et ce
nombre ne cesse d’augmenter. Afin d’établir les procédures de bonne pratique de
laboratoire et d’en assurer la qualité, une commission européenne d’accréditation a été
mise sur pied le premier mai 1998. Cette commission qui se nomme "Commission
Européenne de I|’Accréditation des Laboratoires d’Analyse du Mouvement
(ABCMALE)", de concert avec différents intervenants dans le domaine de la santé
(gouvernements et hdpitaux) ainsi que différents organismes (ISB, ESMAC, ISCAS,
etc.) et instituts universitaires, dresseront certainement la trajectoire que va prendre la

biomécanique du mouvement deés le début du prochain millénaire. C’est a suivre...
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ANNEXEI:

Démonstration de Pindépendance de la méthode de I’axe flottant de

la séquence des rotations.
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Démonstration de I’indépendance des séquences de la méthode de I’axe flottant

Pour prouver !’indépendance des séquences lors de [I'utilisation des systeémes
gyroscopiques, tous les auteurs référent & la démonstration de Roth (1967). Ce dernier a
utilisé les transformations de similitudes avancé€es par Goldstein (1959). Nous proposons
une méthode alternative plus simple fondée sur les principes de base de 1’algébre

linéaire.

Soient deux systémes d’axes XYZ et UVW, le premier est stationnaire et le second est
mobile. Les matrices de rotations peuvent étre multipliées ensemble pour décrire les
rotations finies autour des axes principaux XYZ du référentiel fixe. Or, le produit
matriciel n’est pas commutatif et en pratique une ou plusieurs rotations peuvent se
produire aussi autour de I'un ou de ’ensemble des axes UVW de la base de I'objet
mobile. Aussi, il est important de multiplier les matrices de transformation dans un ordre
approprié. La régle suivante permet de poser les facteurs du produit matriciel tel que

I’axe de rotation considér€ soit respecté (Craig, 1989):

Initialement les deux systémes de coordonnées sont coincidants (X=U, Y=V, Z=W),

alors la matrice de rotation est une matrice identité I.

. Si la rotation R; de I’objet est effectuée autour de I'un des axes fixes XYZ , il faut
pré-multiplier la quantité précédente M par la matrice de rotation appropriée : M'=
R; ® M | I’indice (i) réfere a I'une des matrices de transformation de base Ry, Ry ou

Rz-

2. Silarotation R; de I’objet est effectuée autour de I’un des axes mobiles UVW, il faut
post-multiplier la quantité précédente M par la matrice de rotation appropriée : M'=
MeR;
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Admettant que le genou permet trois rotations (n = 3) selon des axes différents :

flexion-extension, abduction-adduction et rotations axiales internes et externes, il existe

6 permutations possibles de ces rotations ( A33 =31=6).

D’aprés la définition de I’axe flottant, seule la flexion est effectuée selon un axe fixe X
du fémur, les deux autres rotations sont exécutées selon I’axe flottant F et |'axe
mécanique du tibia Y, lesquels sont mobiles (Figure 2.3). Ainsi, d’aprés la régle de pré-
multiplication, la matrice de rotation Ry paraitra toujours au début du triplet de
multiplication matricielle pour les six combinaisons possibles. D’ou I’équivalence entre
les deux premiéres colonnes de tableau 1. En simplifiant les s€quences redondantes de la
colonne 2, on obtient deux séquences de base a considérer (colonne 3). Démontrer leur
équivalence est une condition nécessaire et suffisante pour démontrer la nature
commutative des rotations gyroscopiques du systéme de I’axe flottant. Pour le reste de la

démonstration, il faut se référer a la figure 2.3 du chapitre 2.

Tableau 1 Les six permutations possibles des angles du genou

N Arrangement | Simplification 1 Simplification 2

1 Flexion-adduction-rotation Flexion-adduction-rotation  Flexion-adduction-rotation
2 Flexion-rotation-adduction Flexion-rotation-adduction  Flexion-rotation-adduction
3 Adducton-flexion-rotation Flexion-adduction-rotation

4 Adduction-rotation-flexion Flexion-adduction-rotation

5 Rotation-flexion-adduction Flexion-Rotation-adduction

6 Rotation-adduction-flexion Flexion-rotation-adduction
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e Etablissement de la matrice de transformation de la séquence flexion-

adduction-rotation

Grood er al. (1983) ainsi que Chao (1981) ont constaté qu’il n’existait une équivalence
entre la méthode des angles d’Euler et la méthode de I’axe flottant que lorsque la
premiere et la demiére rotation étaient exécutées respéctivement autour des axes
meécaniques du fémur et du tibia. Ceci correspond 2 la premiére séquence de la troisiéme
colonne «Flexion-adduction-rotation». Nous pouvons expliquer cela par le fait que cette
séquence est la seule parmi les six possibles pouvant préserver la coincidence de I’axe
flottant (F) avec 1'un des axes du corps mobile (F = Y,) pendant les deux premiéres

rotations. La matrice de transformation qui en résulte s’exprime de la maniére suivante :

R flexion-adduction—rotation Ryr.=Ry . RY,RZ, Equation 1

CACy -CASy Sp ) .
R povion-sddciion-rotation = Re1aRy1pRzpy =| CHaSP+CaSy CoCy-SoSfSy -ClSa Equation 2
~CaCSf+SaSy Cla+CaoSASy CaCf

» Etablissement de la matrice de transformation de la séquence flexion-rotation-

adduction

Dans la séquence flexion-rotation-adduction, dés que la rotation axiale se produit, I’axe
Y. se détache de I'axe flottant F d’un angle . Dans un tel cas, I’adduction-abduction
survient autour d’un axe quelconque ou flottant (F) qui n’est liée & aucun des deux
segments. Dans ce cas, la rotation B en adduction n’est plus une rotation Rg de base

autour de I’un des axes des systémes prédéfinis.
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La séquence «flexion-rotation-adduction» peut €tre scindée en deux sous-

séquences :

1. Flexion d’un angle o autour de I’axe Xy et une rotation y autour de 1’axe mécanique
du tibia z.Les matrices de rotation €équivalentes sont notées Rya €t Ruy

respectivement et la matrice de transformation résultante est notée T.

1 0 0 YCosy —Siny 0
T=R,,R,, =|0 Cosa —Sina|Siny Cosy O Equation 3
Sinae Cosa 0 0 1
Cy =Sy 0
T=| CaCy CoCy Sa Equation 4

k—SaS}f -SaCy Ca)

2. Rotation du tibia, a partir de la position précédente autour d’un axe quelconque r

confondu avec I’axe flottant F. R est la matrice de transformation correspondant.

L’orientation de I’axe r = e; est obtenue de la maniére suivante :

0 0
.| 1 {=|cosax Equations
0

sin@

Le vecteur 3x1 de I’équation 5 correspond au vecteur e; avant 1I’exécution de la série des

3 rotations; c’est -a-dire quand Yy, y; et F sont paralléles.

La matrice de transformation R nécessaire pour tourner le tibia autour de r est donnée

par I’équation suivante :
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r’vB+cCp rir,VB-rSB rrVB+r.SB
R,z =|rr,VB+ r,SB rsz,B +CpB ryerﬂ -r.Sf Equation 6
ror.VB—r,SB r.rVB+rSB rlVB+CP ,

Ou Vﬁ = 1-COS(B) et, r= (r:' +I"2 +rz2) Equaﬁon 7

riVB+CB  rrVB-rSp rrVB+r,SBY Cy -Sy 0 3
M=R, T=rrVB+rSB rlVB+CB rrVB-rSB|CoCy CoCy Sa Equation 8
r.h.VB-r,SB rrVB+rSp rlVB+CB |-SaSy —SoCy Ca

Les calculs et les simplifications de I’équation 8 ont été effectués a 1’aide du logiciel

Mathematica® pour obtenir le résultat suivant :

CACy -CBsy SB .
M= CSaSp+CaSy CaCy—-SaSASy -CBSa Equation 9
~CaCysf+SaSy Cy¥a+CaSpSy CaCB

Nous constatons & partir des €quations 2 et 9 que

R, .. =M= Ry i cstuction—rowion = R

flexion—rotation—~adduction

Equation 10

I découle de I'équation 10 que les séquences « Flexion-adduction-rotation » et
«Flexion-rotation-adduction » sont équivalentes. Ainsi, les six s€équences de la premiére
colonne du tableau 1 sont équivalentes quand les méthodes basé€es sur I’interprétation

gyroscopique sont adoptées.
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Par ailleurs, il est possible de démontrer par similitude 1'équivalence des six

séquences des mouvements de la méme maniére que dans la séquence «Flexion-rotation-
adduction» présentée précédemment. Le tableau 2 donne les expressions des équations
3, 4 et 5 a utiliser. Enfin il est & noter que la direction de I’axe flottant n’est affectée que

par la flexion Ryyq.

Tableau 2 Expression des facteurs des équations 4 2 6
pour les six permutations possibles.

Séquences r R, T
Flexion-adduction-rotation  Ryef0,1,0]7 Ry RqRsp
Flexion-rotation-adduction  Ryo[ 0,1,0]7 Rep RuRy
Adduction-flexion-rotation [0,1,0" Roy R,Ry
Adduction-rotation-flexion [0,1,017 Ruo RgRy
Rotation-flexion-adduction ~ [0,1,0]" Rop j28:
Rotation-adduction-flexion [0,1,0" Rua RRg

Enfin, il est aussi possible de démontrer expérimentalement la méme chose que
précédemment en utilisant le simulateur mécanique SEMGO. Pour ce faire, il suffit de
déterminer les valeurs des trois rotations et de les exécuter dans les 6 séquences
possibles et de voir ensuite qu’on obtient toujours la méme orientation finale du cylindre

mobile qui représente le tibia.



ANNEXE II :

Analyse de la marche

Fairons cinémaiiques des marcheurs du groupe 1.

(10 sujets)

(Les courbes grises correspondent aux courbes de * G a partir des courbes
moyennes tracées en traits foncés.
La ligne en pointillés verticale délimite la phase d’appui située & sa gauche et la

phase d’oscillation située a sa droite.)
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ANNEXE III:

Analyse de la marche

Patrons cinématiques des marcheurs du groupe II obtenus lors de la phase
d’appui (60% du cycle complet). Toutes les courbes ont été normalisées sur un
intervalle de 100 %
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ANNEXEIV:

Formulaire de consentement du patient



FORMULAIRE DE CONSENTEMENT DU PATIENT

ANALYSE DE LA MARCHE ET EVALUATION
DE L’EFFET DES ORTHESES PLANTAIRES

Buts de I’étude

146

Développer un nouveau systéme d’analyse de la marche qui permettrait d’évaluer la
cinématique spatiale du genou.

Instrumentation

Nk -

cuisse.

Procédures

Etape 1:

Etape 2:

Etape 3 :

Le syst¢tme d’attache modulaire (deux pi¢ces en plastique) et
exosquelettique me sera tout d’abord installé sur I'une des
jambes. Une sangle autour de la cuisse et deux autres autour du
bas de la jambe assureront la stabilité du systeme d’attache. Ces
sangles s’attachent grdce a un systtme de VELCRO. Pour
consolider le systtme d’attache, deux appuis en plastique seront
placés respectivement médialement et latéralement sur le genou.
Le poids total de 1’appareil, incluant les capteurs, ne dépasse pas

800 grammes.

Pendant 4 minutes, j'exécuterai des flexions et extensions avec
la jambe instrumentée pour enregistrer la cinématique naturelle
de mon genou et pour m’adapter a I’équipement.

Je marcherai sur un tapis-roulant tout en ayant les semelles de
mesures de pressions dans mes souliers. Le systéme de mesures
des mouvements du genou enregistrera la cinématique de ce
dernier pendant toute la durée de la marche qui ne dépasse pas 2
minutes.

Semelles de pressions pour mesurer les pressions sous la plante du pied.
Systémes d’étude du mouvement (capteurs magnétiques et cameéras).
Tapis roulant.

Marqueurs cutanés adhésifs.

Systeme d’attache pour fixer les capteurs du mouvement a Ia jambe et a la
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Etape 4 :
Reprendre I’étape 3 mais en ayant les orthéses plantaires en
place.

Risques et inconforts reliés au systeme GENI

~

Il n’y a pas de risques ni & !’installation ni & ['utilisation du systéme
d’acquisition. Des inconforts cutanés bénins pourraient cependant étre
éprouvés pendant le port du systéme d’attache exosquelettique.

Participation volontaire

Ma participation a cette étude est volontaire. Je peux refuser d’y participer ou décider
de me retirer de cette étude en tout temps.

Confidentialité

Les informations se rapportant a cette étude seront traitées confidentiellement. Les
résultats de cette étude seront présentés a des conférences et publiés dans des revues;
toutefois, en aucun temps mon identité ne sera dévoilée.

Compensation

Je ne serai pas rémunéré(e) pour ma participation a cette étude. Par contre, sauf a
indication contraire, les orthéses dont je me servirai pendant cette étude me seront
fournies gratuitement.

Si des questions sont soulevées concernant ma participation a cette étude, ou si je
crois avoir développé une Iésion ou une complication en raison de ma participation a
cette étude, je comprends que je dois contacter :

Le Dr Nicolas Duval, chirurgien orthopédiste responsable de cette
étude. Pour le rejoindre, téléphoner au (514)-281-6000 extension 3757
(secrétariat d’orthopédie du CHUM - Pavillon Notre-Dame).

Consentement a participer a I’étude

J’ai lu ce formulaire de consentement, et j’en ai requ une copie. J’accepte de
participer a cette étude de fagon volontaire.

Nom et signature du sujet :
Nom et signature du témoin :
Date :
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ANNEXE V:

Dessins techniques et de fabrication du simulateur SEMGO
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