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AMTI : Advanced Mechanical Technology Inc
AnyBody : AnyBody Modeling System
AR : Anomalies Rotationnelles
BRG. LifeMod : Life Modeler Software
CADS : Computer-Aided Decision System
CT Scan : Computed Tomography Scanner
CF : Clubfeet
DB3M : DataBase for Mechanics Morphology Movement
EMG : Électromyogramme
IMC : In�rmité Motrice Cérébrale
IRM : Imagerie par Résonance Magnétique
OpenSIMM : Open Source Software for Interactive Musculoskeletal Modeling
OSMMI : Ontologie du Système Musculosquelettique des Membres Inférieurs
OWL : Web Ontology Language
PC : Paralysie Cérébrale
pCSA : Physiologic Cross Sectional Areas
SIMM : Software for Interactive Musculoskeletal Modeling
SysADO : Système d'Aide à la Décision en utilisant Ontologie
VICON : Video Converter
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Chapitre 1

Introduction générale

Ce chapitre présente le contexte de recherche a�n de clari�er les objectifs généraux et scien-
ti�ques à atteindre. Ensuite, les enjeux technologiques et scienti�ques sont abordés, y compris
la valorisation envisagée des travaux.

Le début de mon aventure scienti�que se traduit par la question suivante :

Comment un informaticien peut-il contribuer au développement des modèles bioméca-

niques ?

1.1 Contexte de la recherche

Le handicap est un problème crucial à traiter pour améliorer la qualité de vie dans un pays.
Le nombre de personnes handicapées physiques et morales dans le monde entier est un chi�re
important 1 : 37 millions en Europe (5 %), 43 millions aux États-Unis (14 %), 5 millions en France
(7,8 %), 5,3 millions au Vietnam (6,1 %), 82,9 millions en Chine (6,2 %), etc. Même si cette liste
n'est pas exhaustive, elle montre une nécessité de ne pas négliger le handicap dans la société de
chaque pays. Les problèmes les plus posés sont les troubles du système musculosquelettique. Ces
troubles sont aussi des occupations majeures pour le problème de vieillissement de la population.
La statistique de l'Eurostat montre qu'en 2050, la proportion des personnes ayant 60 ans ou plus
est de 33 % en France. Le plus grand pourcentage des personnes âgées en Europe est de 38,3
% en Allemagne. Donc, le handicap et le vieillissement sont des problèmes à considérer pour
améliorer la qualité de vie.

La période 2000-2010 a été déclarée comme la décennie des Os et des Articulations. Plusieurs
projets ont été proposés pour résoudre des problèmes concernés (e.g. la modélisation du système
musculosquelettique, la simulation des pathologies, etc.). La compréhension des troubles muscu-
losquelettiques permet d'appréhender des traitements appropriés : la rééducation fonctionnelle
ou les interventions chirurgicales.

La modélisation biomécanique est nécessaire pour bien comprendre le corps humain sous
di�érents aspects : anatomique, mécanique, biologique, clinique, etc. Le corps humain est un
système extrêmement complexe. L'évaluation des fonctions physiologiques du corps humain de-
mande une modélisation rigoureuse et sophistiquée du système musculosquelettique. De plus, les

1. selon la statistique de chaque pays, les sources de l'Internet

18



CHAPITRE 1. INTRODUCTION GÉNÉRALE

modèles musculosquelettiques peuvent être utilisés pour prédire les conséquences des malforma-
tions, des troubles sur les os, les muscles, les articulations ou bien pour plani�er des procédures
chirurgicales ou de rééducation fonctionnelles.

Pour modéliser le système musculosquelettique, plusieurs modèles biomécaniques ont été dé-
veloppés dans la littérature. Pourtant, il y a très peu d'applications cliniques des modèles déve-
loppés dont la plupart concerne la paralysie cérébrale. D'où l'intérêt d'évaluer et d'exploiter
les modèles actuels et de proposer une méthodologie de modélisation personnalisée
dans le cadre d'applications cliniques.

Les modèles musculosquelettiques sont représentés par des corps rigides ou déformables pour
les di�érentes structures. Ces modèles ne permettent pas de prendre en considération quelques
caractéristiques importantes du corps humain telles que la diversité biologique du fonctionne-
ment du corps humain (e.g. di�érentes fonctions physiologiques d'un individu à l'autre) décrivant
les di�érents états de la pathologie étudiée. D'autre part, en raison des di�érentes hypothèses
de modélisation e�ectuée, il est di�cile d'utiliser le maximum de connaissances pour modéliser
le corps humain et ses pathologies. En vue de la recherche multidisciplinaire, en tant qu'infor-
maticien de formation, mes connaissances fondamentales en ingénierie des connaissances telles
que l'intelligence arti�cielle, la fouille de données, etc. m'ont permis de proposer un modèle
générique des connaissances avec la prise en considération de la diversité biologique du corps
humain (e.g. la modélisation s'est basée à la fois sur plusieurs patients) pour évaluer et orienter
un traitement des pathologies du système musculosquelettique des membres inférieurs.

Cette thèse a été e�ectuée dans l'axe 2 du laboratoire de Biomécanique et Bioingénierie
(CNRS UMR 6600) de l'Université de Technologie de Compiègne. Cet axe, nommé Système
Musculosquelettique comporte des connaissances pluridisciplinaires : la caractérisation des pro-
priétés mécaniques des tissus biologiques, la modélisation biomécanique, le calcul des structures
par éléments �nis, la neuromécanique, et les signaux électrophysiologiques (EMG, ECG, etc).
Ainsi, modéliser le corps humain en utilisant le maximum de connaissances et com-
pétences au sein de notre UMR est un challenge de recherche.

Tous les éléments présentés ci-dessus nous ont donné de nouvelles idées qui se sont concrétisées
par les objectifs à atteindre dans le cadre de ma thèse doctorale et qui sont présentées dans la
section suivante.

Notons également que les objectifs d'un modèle quel qu'il soit sont de comprendre le com-
portement mécanique du corps humain, et d'évaluer et orienter un traitement clinique sur des
cas pathologiques du système musculosquelettique des membres inférieurs.

1.2 Objectifs de la thèse

Nous avons proposé deux approches de modélisation : le modèle biomécanique et le méta mo-
dèle. Ceci permet de se confronter à la construction d'un modèle générique des connaissances et
de répondre à la question de l'utilisation maximum des connaissances et compétences au sein de
notre UMR pour modéliser le corps humain. Le modèle biomécanique (plus physique) permet de
décrire le comportement mécanique du corps humain et son mouvement. Le méta modèle (dé�ni
comme un modèle abstrait de connaissances) permet de comprendre et d'évaluer la mécanique
du corps humain grâce à un système d'aide à la décision médicale. La comparaison méthodolo-
gique de ces deux modèles permet de confronter les points positifs et négatifs concernant chaque
méthodologie de modélisation.
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Plus précisément, le premier objectif est d'analyser la conception et l'utilisation pratique
des modèles musculosquelettiques (MS). Nous proposons donc dans un premier temps de faire
une comparaison des fonctionnalités des logiciels dédiés pour analyser les di�érentes approches de
conception des modèles musculosquelettiques (chapitre 3.1). Dans un deuxième temps nous avons
présenté les hypothèses de modélisation (chapitre 3.2) et nous avons proposé une méthodologie
de modélisation personnalisée des modèles MS (chapitre 3.3). Dans un troisième temps, nous
avons développé un modèle mécanique décrivant la dynamique du mouvement, que nous avons
nommé lemodèle biomécanique, avec prise en considération des caractéristiques géométriques
(os et muscles) et mécaniques du système musculo-squelettique. Une étude de sensibilité de ces
paramètres géométriques sur les modélisations a été réalisée à partir de di�érentes données de la
littérature (chapitre 3.4). En�n une application clinique avec un cas pratique du sujet ayant une
pathologie de Heine-Medin (polio) a été étudiée. Cette application spéci�que a necessité le déve-
loppement de deux modèles personnalisés (un sujet sain et un sujet polio) de la marche (chapitre
3.5). Cette étude veut appréhender l'intérêt et les limitations d'une modélisation personnalisée
pour évaluer et concevoir des orthèses personnalisées.

Le deuxième objectif est de développer un Système d'Aide à laDécision utilisant l'Ontologie
(SysADO), que nous avons nommé le méta-modèle, pour prédire, diagnostiquer, classer et pro-
poser un traitement des pathologies du système musculo-squelettique des membres inférieurs (par
exemple les anomalies rotationnelles (AR), les enfants PC (Paralysie Cérébrale), le pied bot). La
modélisation de ce système se base sur les modèles mathématiques prédictifs pour prendre une
décision médicale (une prédiction, un diagnostic, ou une classi�cation). Le but �nal est de dé-
gager un résultat cliniquement applicable. Le traitement conservateur et le suivi des pathologies
du système musculo-squelettique des membres inférieurs sont aussi implémentés pour di�user et
partager les connaissances acquises. Ce système est générique, �exible, et extensible et permet
donc l'étude et l'analyse de pathologies diverses du système musculo-squelettique des membres
inférieurs.

Le troisième objectif est de confronter ces deux modèles a�n d'évaluer leur complémen-
tarité pour une utilisation clinique.

Le plan de la thèse est présenté dans la section suivante.

1.3 Plan de la thèse

Ce manuscrit est divisé en 6 chapitres et 3 annexes :

Chapitre 1. Introduction générale Ce chapitre présente le contexte général de la recherche,
les objectifs technologique et scienti�que à atteindre, et aussi le plan de la thèse.

Chapitre 2. Étude bibliographique Ce chapitre présente d'abord l'anatomie du système musculo-
squelettique des membres inférieurs. Ensuite l'état de l'art de tous les domaines concernés dans
le cadre de la thèse.

Chapitre 3. Modèle biomécanique Un benchmark comparatif des logiciels de modélisation
biomécanique a été e�ectué pour analyser les di�érentes approches de conception des modèles
musculosquelettique. Par la suite, des hypothèses de modélisation ont été discutées avant de
proposer une méthodologie de modélisation personnalisée. Une étude de sensibilité des paramètres
géométriques des os et des muscles sur les modélisations a été réalisée à partir de di�érentes
données de la littérature. Ceci nous a amené à développer une modélisation personnalisée en
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considérant les données géométriques du sujet à partir des données d'imagerie médicale. Comme
exemple d'application clinique, nous avons développé deux modèles personnalisés (un sujet sain
ne présentant aucun trouble de la marche et un sujet présentant un handicap se répercutant sur
la marche (pathologie Heine-Medin)). En�n, la discussion, les conclusions et les perspectives du
modèle biomécanique sont abordées.

Chapitre 4. Méta modèle La dé�nition et la méthodologie de modélisation sont présentées.
Ensuite, les composantes principales sont abordées l'une après l'autre : l'ontologie OSMMI (On-
tologie du Système Musculosquelettique des Membres Inférieurs), la base de données DB3M (Da-
taBase Mechanics Morphology Movement), les méthodes de fouille de données, les algorithmes
de diagnostic, et la théorie des fonctions de croyance. Les applications cliniques sont présentées
et discutées avant la discussion, les conclusions et les perspectives du méta modèle.

Chapitre 5. Synthèse Une synthèse générale de la confrontation méthodologique est portée
sur les deux modèles : le méta modèle et le modèle biomécanique dans le but d'adresser une
comparaison objective sur ces deux approches de modélisation.

Chapitre 6. Conclusions et perspectives

Les conclusions générales pour �nir ce manuscrit sont présentées ainsi que les propositions
des pistes prometteuses pour continuer la suite du projet de thèse.

Trois annexes sont présentées comme suit :

Annexe A. Techniques d'imagerie médicale

Annexe B. Paramètres mécaniques des segments corporels et des muscles issus de la littérature

Annexe C. Test de validation des calculs de moments d'inertie
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Chapitre 2

Études Bibliographiques

Une revue bibliographique concernant les éléments essentiels de la modélisation du système
musculosquelettique des membres inférieurs est présentée dans ce chapitre. Dans un premier
temps, une description de l'anatomie des membres inférieurs, les techniques d'imagerie médicale,
la marche, et les système de mesures expérimentales (analyse du mouvement, force de réaction,
activité musculaire) sera décrite. Dans un deuxième temps, une revue bibliographique des modèles
du système musculosquelettique des membres inférieurs et des méta modèles sera présentée.

2.1 Anatomie du système musculosquelettique des membres in-
férieurs

Les membres inférieurs chez l'Homme sont les membres de la locomotion, permettant aux
humains de se maintenir debout et de se déplacer dans l'espace en marchant, en courant, etc.
Les membres inférieurs sont formés de 4 segments : le bassin, la cuisse, la jambe, et le pied. Les
systèmes osseux, musculaires, et nerveux de commande de chaque segment sont présentés dans
les sous-sections suivantes.

2.1.1 Système osseux des membres inférieurs

Bassin

Le bassin est une partie du squelette, en forme d'anneau osseux, ouverte sur le haut et l'avant
et constituée des deux os coxaux latéralement et du sacrum à l'arrière. Le bassin est divisé en deux
parties : le grand bassin et le petit bassin. Le grand bassin correspond à la partie la plus évasée, le
petit bassin est la portion la plus étroite. Entre les deux, la limite est circonscrite par des repères
osseux, cette limite est appelée le détroit supérieur. Morphologiquement, le bassin de l'homme
est di�érent de celui de la femme car le dernier supporte la fonctionnalité de reproduction. Le
bassin féminin possède des ailes iliaques plus larges et plus saillantes, le petit bassin est plus
vaste que celui de l'homme, cela permettant le passage de l'enfant au moment de l'accouchement
tandis que le bassin masculin montre des ailes iliaques plus étroites, et des trous ischio-pubiens
orientés longitudinalement (Fig.2.1).
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Figure 2.1 � L'anatomie du bassin ( c©Bipédie)

Fémur

Le fémur (Fig.2.2) est l'os le plus long du membre inférieur, le plus gros (par son volume), et le
plus solide (quand on prend en compte sa résistance aux contraintes mécaniques, contraction des
muscles. . .) du corps humain. Le fémur se compose d'un corps (la diaphyse) et du col proximal
(vers le haut du fémur en position anatomique) limitant l'épiphyse proximale. La partie supérieure
du fémur a la forme d'un 2/3 de sphère (une énarthrose) s'emboîtant dans l'acetabulum de l'os
coxal. En situation proximale, on trouve deux reliefs osseux, les trochanters (le petit et le grand),
permettant l'insertion de certains muscles. Plus bas, la ligne âpre permet également l'insertion
d'autres muscles, dont le grand fessier et le biceps crural. Distalement, on trouve deux condyles
(un médial et un latéral) et une fosse formant une articulation trochléarthrose avec le tibia et la
rotule.

Dans la position debout, il n'est pas vertical, séparé par un interval considérable, correspon-
dant à la largeur du bassin, mais incliné graduellement inférieurement et médialement pour se
rapprocher de la ligne du centre du corps à son extrémité distale, a�n de permettre à l'articulation
du genou d'être le plus proche possible de la ligne de gravité du corps. Cet angle d'inclinaison
varie d'une personne à l'autre, et est plus grand chez la femme que chez l'homme, du fait de la
largeur de son bassin.

Rotule

La rotule se présente sous la forme d'un os triangulaire dont la pointe est dirigée vers le bas,
c'est-à-dire vers le tibia. Elle participe à la constitution du squelette du genou en permettant les
mouvements de �exion-extension (replier et étendre la jambe) du genou. Sa face articulaire, c'est-
à-dire regardant le fémur, est recouverte de cartilage. La rotule est située super�ciellement, et de
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Figure 2.2 � L'anatomie du fémur ( c©Bipédie)

ce fait est palpable immédiatement sous la peau. Elle se situe entre le tendon du quadriceps (qui
la maintient en place) et le tendon rotulien en bas (par lequel elle est reliée au tibia) (Fig.2.3).
On dit aussi qu'elle sert de poulie.

Figure 2.3 � L'anatomie de la rotule ( c©Wikipédia)

Tibia et péroné

Le tibia (Fig.2.4) est un os du membre inférieur, et plus exactement le plus grand des deux os
de la jambe, en situation médiale et antérieure par rapport au péroné. C'est le deuxième os par
ordre de grandeur du corps humain, le plus grand étant le fémur. C'est lui qui assure la liaison
entre le fémur et les os du pied. Le péroné (Fig.2.4) est un long et grêle os, placé en parallèle et
à l'extérieur du tibia.
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Figure 2.4 � L'anatomie du tibia ( c©Wikipédia)

Pied

Le pied (Fig.2.5) est une partie du membre inférieur humain et en constitue son extrémité
distale. Il sert à l'homme à se soutenir debout et à marcher. Le pied est relié à la jambe par
la cheville. Le pied comprend 28 os - soit, pour les deux pieds, le quart de ceux composant
l'ensemble du squelette -, 16 articulations, 107 ligaments qui tiennent ces dernières et 20 muscles
qui permettent au cerveau de commander leurs mouvements. De plus, sa plante est, avec le
bout des doigts, la région du corps la plus riche en terminaisons nerveuses. En�n, c'est, avec
les aisselles et la paume des mains, la zone contenant le plus de glandes sudoripares. Le pied
permet la station verticale et la marche. Il a un rôle d'équilibre, d'amortisseur et de propulseur.
Il supporte tout le poids du corps sur 7 points d'appui : le talon (2/3 du poids total lors de
la marche), le métatarse et la pulpe des 5 orteils. Au cours de la marche, le pied s'allonge en
moyenne de 6,6 mm.

Les os du pied comporte le tarse et le métatarse. Le tarse est constitué de sept os : l'astragale,
le calcanéum, le scaphoide ou os caviculaire, les trois os cunéiformes, le cuboide. Le métatarse
est situé en avant du tarse. Il est composé de cinq os longs, les métatarsiens. Les os des orteils
sont les phalanges.
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Figure 2.5 � L'anatomie du pied ( c©MMG)

2.1.2 Système musculaire des membres inférieurs

Le système musculaire des membres inférieurs (Fig 2.6) se divise en quatre groupes suivants :
les muscles de la hanche, de la cuisse, de la jambe, et du pied.

Figure 2.6 � Muscles des membres inférieurs (vues antérieure et
postérieure)( c©www.doctissimo.fr)

Chaque muscle a une ou des fonctions particulières dont le but est le mouvement et la station
debout. Pour modéliser le modèle biomécanique du système musculosquelettique des membres
inférieurs, les principaux muscles les plus actifs ont été choisis.
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Soléaire (Soleus)

départ de l'insertion large : partie supérieure de la face postérieure du péroné, de la face
postérieur du tibia, de l'arcade du soléaire tendue entre la tête du péroné et le tibia jusqu'à la
tubérosité postérieure du calcanéum(tendon d'Achille). Sa fonction est la �exion plantaire.

Jumeau interne de la jambe (Gastrocnemius)

départ du condyle fémoral interne jusqu'à la tubérosité postérieure du calcanéum. Ses fonc-
tions sont : l'élévation du talon et la �exion du genou pendant la marche.

Jambier antérieur (Tibialis anterior)

départ de la face externe du tibia, du ligament interosseux de la jambe jusqu'à l'os cunéiforme
et 1er métatarsien. Sa fonction est le �échisseur du pied sur la jambe.

Biceps fémoral (Biceps femoris)

appartient au groupe des muscles ichio-jambiers, il s'étend de l'ischium de l'os coxal et de la
diaphyse du fémur aux épiphyses proximales des deux os de la jambe. Il est le muscle �échisseur
de la jambe.

Vaste externe (Vastus lateralis)

occupe la face externe de la cuisse et se prolonge en partie vers l'avant et l'arrière de la cuisse.
Le vaste externe permet l'extension de la jambe (tendre la jambe).

Droit antérieur (Rectus femoris)

constitue un élément du muscle quadriceps de la cuisse et il est inséré sur le bord supérieur
de la rotule. Ce muscle étend la jambe et �échit la cuisse sur le bassin.

Vaste interne (Vastus medialis)

est le plus profond des muscles formant le muscle quadriceps se trouvant sur la face avant de
la cuisse. Il participe à l'extension de la jambe, stabilise la rotule en dedans pour l'empêcher de
se luxer en dehors et sur le genou �échi participe à la rotation interne du genou.

Psoas et iliaque (Psoas major and iliacus)

est un muscle important et particulier par son insertion supérieure au niveau des faces latérales
des cinq vertèbres lombaires et son insertion inférieure sur le fémur au niveau de la face postérieure
du petit trochanter. Ses actions principales sont la �exion de la cuisse sur le bassin lors de la
marche, la �exion du bassin sur la cuisse, l'abduction de la cuisse sur le bassin, et la rotation
externe de la cuisse.
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Moyen Fessier (Gluteus medius)

départ de la fosse iliaque externe jusqu'au grand trochanter. Ses fonctions sont : le rotateur
externe et interne de la cuisse, l'abducteur de la cuisse.

Grand fessier (Gluteus maximus)

dont l'origine est la crête iliaque, l'épine iliaque postéro-supérieur, le sacrum, le coccyx et
l'aile iliaque jusqu'au grand trochanter. Ses fonction sont : l'extenseur de la cuisse, le rotateur
externe de la cuisse, la participation à la contraction du sphincter externe de l'anus et l'abducteur
de la cuisse.

Demi-tendineux (Semitendinosus)

départ de l'ischion (chef commun avec le biceps crural) jusqu'à la face interne du tibia. Ses
fonctions sont : la rétropulsion de la hanche et du genou, la �exion et la rotation interne de la
cuisse.

2.1.3 Articulations des membres inférieurs

Les grandes articulations du membre inférieur sont les suivantes : l'articulation de la hanche,
ou articulation coxo-fémorale ; l'articulation du genou ; l'articulation de la cheville, ou articulation
tibio-tarsienne.

Articulation de la hanche

Le membre inférieur se rattache au tronc au niveau de la hanche, par l'articulation coxo-
fémorale.

Figure 2.7 � Articulation coxo-fémorale (Schéma tiré du livre MASSOTHERAPIE CLINIQUE)
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Les surfaces articulaires de l'articulation coxo-fémorale sont au nombre de deux :
� la cavité colyloïde de l'os iliaque, qui o�re une surface articulaire, dite surface semi-lunaire,
se prolongeant par un bourrelet �breux, le bourrelet cotyloïdien qui a pour fonction d'ac-
croïtre la surface articulaire. Dans le fond de la cavité cotyloïde est logé un coussinet
adipeux ;

� la tête fémorale, sur laquelle s'insère le ligament rond, qui relie la tête fémorale à l'arrière-
fond de la cavité cotyloïde.

Les principaux ligaments sont :
� le ligament ilio-fémoral, ou ligament de Bertin. C'est un ligament puissant. Il naït sur
l'épine iliaque antéro-supérieure, et se termine en éventail sur l'extrémité supérieure du
fémur ;

� le ligament pubo-fémoral, qui part du pubis et se termine sur le petit trochanter ;
� le ligament ilio-fémoral postérieur ;
� le ligament ischio-fémoral.

Articulation du genou

Figure 2.8 � Articulation du genou ( c©www.genou.com)

Les surfaces articulaires de l'articulation du genou sont :
� l'extrémité inférieure du fémur ;
� l'extrémité supérieure du tibia ;
� la rotule.
La surface articulaire de la rotule est congruente à la trochlée du fémur : c'est l'articulation

fémoro-patellaire. Le plateau tibial, creusé des deux cavités glénoïdes interne et externe, répond
aux condyles fémoraux correspondants. Entre ces deux surfaces articulaires, on trouve deux
ménisques, qui ont un rôle de compensation. Il existe un ménisque interne et un ménisque externe.

Les principaux ligaments constituent quatres groupes.
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Les ligaments latéraux du genou
� le ligament latéral interne, dont les �bres sont réparties en trois faisceaux larges ;
� le ligament latéral externe, il s'attache à la tubérosité externe du fémur et descend jusqu'à
la tête du péroné ;

� l'aileron rotulien interne, il est tendu entre le bord interne de la rotule et la tubérosité
interne du fémur ;

� l'aileron rotulien externe, il est tendu entre le bord externe de la rotule et la tubérosité
externe du fémur ;

Le ligament antérieur du genou ou ligament rotulien, ou tendon rotulien il s'étend
du sommet de la rotule jusqu'à la tubérosité antérieure du tibia. Ses �bres sont les prolongements
du tendon d'insertion du muscle quadriceps.

Les ligaments postérieurs du genou sont :
� le ligament poplité oblique ;
� le ligament poplité arqué.

Les ligaments croisés il existe deux types :
� le ligament croisé antérieur, qui s'étend du plateau tibial à la face interne du condyle
fémoral externe. Pour cette raison, on lui donne le nom de ligament croisé antéro-externe ;

� le ligament croisé postérieur, qui part également du plateau tibial et aboutit à la face
externe du condyle fémoral interne. On lui donne le nom de ligament croisé postéro-interne.

Les ménisques sont des éléments de forme semi-lunaire. Ils sont formés de �bro-cartilage,
souple et résistant. Ils sont au nombre de deux. On distingue sur chaque ménisque une corne
antérieure et une corne postérieure :

� le ménisque interne a une forme de C ouvert. Il adhère au ligament latéral interne ;
� le ménisque externe est plus fermé, il adopte une forme en O. Il n'adhère pas au ligament
latéral externe.

Le ménisque externe est plus mobile que le ménisque interne, de ce fait, il est soumis à moins
de contraintes au cours des divers mouvements ou e�orts.
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Articulation de la cheville

Figure 2.9 � Articulation de la cheville ( c©www.clge.fr et www.huta.club.fr)

Le pied comporte de nombreuses articulations. L'articulation tibio-tarsienne est celle que
nous étudions en priorité. C'est l'articulation de la cheville et plus exactement, du cou-de-pied.

Les surfaces articulaires de l'articulation tibio-tarsienne sont :
� les faces inférieures de l'extrémité inférieure du tibia et du péroné. L'ensemble forme une
mortaise appelée mortaise tibio-péronière ;

� le corps de l'astragale, qui o�re le "tenon" à la mortaise tibio-péronière. La surface arti-
culaire supérieure de l'astragale prend la forme d'une poulie qui s'étend latéralement et
répond ainsi aux malléoles externe et interne.

Les principaux ligaments comprennent :

le ligament externe qui naît de la malléole externe. Il comprend trois faisceaux :
� le faisceau péronéo-astragalien antérieur ;
� le faisceau péronéo-astragalien postérieur ;
� le faisceau péronéo-calcanéen.

le ligament interne qui naît de la malléole interne. Il comprend trois faisceaux :
� le faisceau tibio-calcanéen ;
� le faisceau tibio-scaphoïdien ;
� le faisceau tibio-astragalien antérieur ;
� le faisceau tibio-astragalien postérieur.

les ligaments péronéo-tibial antérieur et postérieur qui maintiennent la mortaise
tibio-péronière
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Les autres articulations du pied sont suivantes :
� l'articulation astragalo-calcanéenne, ou sous-astragalienne ;
� l'articulation astragalo-scaphoïdienne ;
� l'articulation calcanéo-cuboïdienne ;
� l'articulation scapho-cunéenne ;
� les articulations tarso-métatarsiennes, qui unissent les os du tarse et du métatarse ;
� les articulations intermétatarsiennes, qui unissent entre eux les métatarsiens par leur base ;
� les articulations métatarso-phalangiennes, qui unissent les métatarsiens à la base de la
première phalange des orteils ;

� les articulations interphalangiennes.
Le point d'appui osseux de la voûte plantaire sont au nombre de trois :
� la tubérosité postérieure du calcanéum ;
� la tête du 1er métatarsien ;
� la tête du 5e métatarsien.
La surface d'appui est étendue grâce à la présence des parties molles.

2.1.4 Système nerveux de commande

Le système nerveux humain est un réseau de communication qui se compose de deux systèmes
liés : le système nerveux central (SNC) et le système nerveux périphérique (SNP).

Figure 2.10 � Les systèmes nerveux ( c©www.fr.be.ms-gateway.com)

Le SNC comprend le cerveau et la moelle épinière. Il contrôle tous les ordres donnés aux
muscles. La communication se déroule via les impulsions des nerfs et des signaux
électriques transmis par les voies nerveuses (Fig. 2.10).

Le SNP se compose aussi bien de nerfs moteurs que sensoriels. Les nerfs sensoriels donnent
au SNP des informations reçues via la vue, l'ouïe, le goût, le toucher. Les nerfs moteurs quant à
eux, envoient des ordres du SNP aux muscles.
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2.2 La marche

2.2.1 Repères anatomiques des membres inférieurs

A�n d'aborder l'Analyse Quanti�ée de la Marche (AQM), des repères anatomiques standar-
disés ont été dé�nies par l'ISB (International Society of Biomechanics).

Les centres de masse sont proposées par Wu and P. R. Cavanagh, 1995 (Fig. 2.11).

Figure 2.11 � Centres de masse segmentaires [163]

Concernant les centres de rotation des articulations, une norme est proposée par Wu et al,
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1995, 2002, 2005 (Fig. 2.12, Fig. 2.13, Fig. 2.14).

Figure 2.12 � Centre de rotation de la hanche [164], [165]

Figure 2.13 � Centre de rotation du genou [164], [165]
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Figure 2.14 � Centre de rotation de la cheville [164], [165]

2.2.2 Caractéristiques de la marche

La marche est une activité fréquente, naturelle et banale de l'homme dans la vie quotidienne,
elle sert à déplacer le corps humain d'un point A vers un point B, la conséquence est : réduire
l'embonpoint, renforcer le muscle cardiaque, abaisser la tension artérielle, solidi�er les os, réduire
le stress, et ra�ermir.

Dans la littérature, avant les systèmes informatisés, Braune et Fisher (1894) ont décrit de
manière quantative le déplacement du corps humain durant la marche normale. Perry et Hislop
(1967) sont parmi les premiers à proposer une terminologie pour décrire les di�érentes phases et
périodes de la marche normale. Inman et al, (1981) présentent tout comme Braune et Fisher,
la mécanique de la marche, mais en ajoutant une session sur le coût énergétique et l'activité
musculaire. Winter (1987) fait une mise à jour de la terminologie descriptive de la marche et
rapporte des données sur le déplacement, les forces aux articulations et l'activité musculaire.

On distingue la marche statique, pendant laquelle l'équilibre statique est maintenu en perma-
nence, et la marche dynamique, qui est une suite de déséquilibres avant rattrapés. Chez l'homme,
la marche dynamique est choisie en situation normale alors que l'on opte pour la marche statique
en situation délicate (terrain glissant ou accidenté) [64].

La marche est un mode de déplacement durant lequel le sujet a toujours un pied d'appui ou
un contact avec le sol contrairement à la course où le sujet peut se trouver dans une véritable
phase de vol. Il en découle donc une alternance de phases de simple support ou appui (un pied au
sol) et de balancement (pour l'autre pied) et de double support (deux pieds au sol). On appelle
cette alternance le cycle de marche (Fig. 2.15 et Fig. 2.16). Pour la description de ces phases, il
est d'usage, d'une part, de prendre comme origine du temps l'instant de premier contact du pied
avec le sol et, d'autre part, de normaliser le cycle c'est-à-dire que l'instant de premier contact
du pied avec le sol correspondra à 0% et l'instant de deuxième contact du même pied avec le sol
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correspondra à 100%.

Figure 2.15 � Phases d'un cycle de marche (Vaughan et al. 1992)

Figure 2.16 � Le cycle de marche (Vaughan et al. 1992)

On peut décomposer le mouvement de la marche suivant trois plans di�érents de l'espace :
sagittal, frontal et horizontal (Fig. 2.17). Le mouvement principal a lieu dans le plan sagittal,
mais de nombreux mouvements comme le déhanchement, le mouvement du bassin ou la position
des pieds, apparaissent au niveau des autres plans [64].

Notons que dans la suite nous appellerons pas le mouvement se produisant entre la pose de
talon d'une jambe et celui de la jambe opposée. La foulée, comportant deux pas, sépare deux
posés de talons successifs de la même jambe. Pour donner un ordre de grandeur, une foulée dure
environ 1 seconde en marche normale [64].

Les di�érentes phases du cycle de marche [64] Décomposons plus �nement les phases de
support, de balancement et de double support du cycle de la marche et ceci dans le plan sagittal.

Phase de support (0 - 60%)
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� 0 - 10% : Après l'instant initial de pose du pied (en général un contact du talon), apparaît
une sous-phase de reprise en charge. Aussitôt après la pose, le centre de gravité du corps
(CGC), qui se trouve au repos debout à 55% de la taille totale du sujet, atteint son point
le plus bas à 10%, le genou présente un premier maximum de �exion permettant d'aider à
l'absorption de l'impact et d'éviter une remontée trop rapide du CGC.

� 10 - 30% : C'est la sous-phase dite de milieu d'appui. Ici le pied passe par une période de
pose à plat et la jambe atteint l'extension maximale, la �exion du genou étant corollaire-
ment minimale. A la �n de cette sous-phase, le CGC est à sa hauteur maximale.

� 30 - 60% : C'est la �n du déroulé du pied, la poussée débutant à 40% et le transfert du
poids sur l'autre jambe vers 50%. Cette phase s'achève avec le décollement des orteils.

Phase de balancement (60 - 100%)
� Le balancement initial dure jusqu'à 70%, instant auquel la malléole atteint son altitude
maximale (22 cm).

� A 80%, le genou atteint son deuxième maximum de �exion. Cette sous-phase a pour objectif
le dégagement de pied vis-à-vis du sol.

� A 85%, le tibia est vertical, et la phase s'achève avec la deuxième pose du talon.

Phase de double support Cette phase est aussi appelée phase de double appui ou bi-
podale. Comme son nom l'indique, cette phase est celle où les deux pieds sont au sol. Pour la
marche des sujets bien portants appelée marche symétrique, cette phase apparaît de 0 à 10% et
de 50 à 60%. On peut noter que dans ce cas, l'instant 50% correspond au poser du pied de la
jambe opposée. L'inversion des proportions support/balancement et la disparition de la phase
de double appui correspond à la transition marche/course. Cette dernière se caractérise par une
vraie phase de vol, dont la durée relative dépend de la vitesse de course : 40% à 5 m/s et 60% à
9 m/s.

Les signaux spéci�ques à la marche humaine [64] Il existe deux approches pour étudier un
phénomène aussi complexe que la marche humaine qui est issu de millions d'années d'évolution,
et d'apprentissage.

� La première approche consiste à observer les e�ets de la marche sur des variables facile-
ment mesurables et associées à des modèles principalement descriptifs. De telles méthodes
sont utiles dans de nombreuses applications, qui sont celles de la biomécanique : l'analyse
du geste, la mesure de performances, la caractérisation de pathologies, la rééducation, la
synthèse d'animation, etc.

� La deuxième approche est plus explicative. Elle s'intéresse aux causes supposées du dépla-
cement, dans un but d'amélioration des connaissances sur le fonctionnement du cerveau,
du système nerveux central, des boucles sensori-motrices, etc. Ceci en vue d'une meilleure
compréhension des pathologies associées. Ce domaine est essentiellement celui des neuros-
ciences. Si son intérêt scienti�que est majeur, il est par contre loin d'être évident de s'en
inspirer pour caractériser les mouvements du corps humain.

La première approche semble s'adapter assez naturellement à la synthèse de la marche. Pour
analyser la marche, on se base sur le système musculosquelettique et on considère les moments, les
forces d'articulations, les forces musculaires, la déformation osseuse, etc pour observer, analyser,
évaluer la marche ou prédire les risques de dommages.
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A�n de standardiser les mouvements et les interprétations des résultats de l'Analyse Quan-
ti�ée de la Marche, les axes et plans servant à l'étude de la marche sont illustrés dans la Fig.
2.17.

Figure 2.17 � Axes et plans servant à l'étude de la marche [64]
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2.3 Systèmes de mesures expérimentales

2.3.1 Systèmes d'analyse du mouvement

Les systèmes de capture et d'analyse du mouvement permettent d'acquérir les données ci-
nématiques au cours d'un mouvement. Les technologies actuelles sont suivantes : le podomètre,
le goniomètre, le système inertiel (accéléromètre, gyroscopes), le système magnétique (magnéto-
mètre), le système acoustique, et le système optoélectronique (caméras avec marqueurs actifs ou
passifs).

Figure 2.18 � Analyse du mouvement par le système Zebris ( c©Zebris)

Le système magnétique a été développé par Polhemus, B. (1970). La source du système
magnétique impose une référence métrique au champ d'observation par l'émission d'un champ
magnétique tri-dimensionnel. Les capteurs sont des cibles qui mesurent le champ magnétique
émis.

Andrews et Youm(1979) ont développé un système acoustique ultrasonore où le marqueur
émet un son et le récepteur mesure la distance par le temps mis par l'onde acoustique. Un des
systèmes existant commercial est le système Zebris (Fig.2.18).

Les systèmes optoélectroniques ont été développés dans les années 80. Le VIdeo-CONverter
(VICON) est né en 1980. Le système VICON repose sur l'utilisation des marqueurs cutanés et
de caméras à infra-rouges. La position des marqueurs placés sur les repères anatomiques respecte
des protocoles de mesure adaptés à chaque étude particulière (Fig. 2.19). Après, le calcul des
paramètres spatio-temporels selon des repères anatomiques choisis est réalisé, c'est l'analyse
cinématique proprement dite.

Il n'existe pas de protocole normalisé, ni de capteurs spéci�ques à l'analyse du mouvement
et en particulier de la marche. Des di�érences sont connues comme illustrés par les courbes
cinématiques d'un examen d'AQM selon 5 protocoles di�érents (Fig. 2.20).
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Figure 2.19 � Capture de mouvement optoélectronique Vicon Motion Systems Ltd (Cappozzo
et al, 2005)

Figure 2.20 � Courbes cinématiques issues d'un examen d'AQM selon 5 protocoles di�érents
(Ferrari et al, 2008 [63])
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2.3.2 Plate-forme dynamométrique de force

La plate-forme dynamométrique de force (par exemple : AMTI - Advanced Mechanical Tech-
nology Inc) (Fig. 2.21) permet d'acquérir les forces d'appui au sol pendant le mouvement. La
plaque dynamométrique est composée de trois plaques métalliques. La plaque interne du milieu
contient quatre capteurs de forces tri-axiaux permettant la mesure des forces et des moments
dans les trois dimensions indiquées par les axes X, Y et Z.

Figure 2.21 � Plate-forme dynamométrique de force AMTI ( c©www.summitmedsci.co.uk)

2.3.3 Électromyogramme - EMG

L'électromyogramme (Fig.2.22) est une technique qui est utilisée pour étudier la réponse des
�bres musculaires après une stimulation électrique indirecte du muscle associée à sa contraction.
L'enregistrement des signaux EMG se fait par le voltage électrique qui génère une dépolarisation
captée par l'électrode. Le signal EMG représente la somme des potentiels d'action d'unité motrice
générée dans le champ de l'électrode EMG [145]. Cette technique peut être utilisée en recherche et
pour des diagnostics cliniques, elle permet (dans certaines applications cliniques) de déterminer
le muscle activé lors d'un mouvement donné, ou d'estimer sa force de contraction et d'étudier
son état de fatigue.

Dans les simulations dynamiques, les signaux EMG sont utilisés pour indiquer les niveaux
de force musculaires, c'est-à-dire une augmentation de force musculaire qui correspond à une
activation dans les signaux EMG. Cette information est utilisée pour valider qualitativement les
modèles musculosquelettiques dans les simulations biomécaniques.
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Figure 2.22 � Illustration EMG ( c©www.megrot.com et www.intantech.com)

2.4 Revue bibliographique des modèles biomécaniques

Il est rappelé que la modélisation biomécanique s'e�ectue pour comprendre le fonctionne-
ment du corps humain et son mouvement. Les structures biologiques telles que l'os, le muscle,
l'articulation, etc. et leurs lois de comportement jouent un rôle important pour mieux décrire le
comportement mécanique du corps humain et son mouvement. Parmi les modèles musculosque-
lettiques des membres inférieurs concernés et publiés dans la littérature, nous distinguons deux
types de modèles : les modèles osseux-articulaires ou/et musculosquelettiques (2D, 3D) de la
dynamique inverse uniquement et les modèles musculosquelettiques 3D de la dynamique
inverse et directe.

Pour clari�er la compréhension, notons également que les modèles personnalisés ont été
développés pour les études de la marche pathologique.

2.4.1 Modèles osseux-articulaires ou/et musculosquelettiques (2D, 3D) de la
dynamique inverse

Concernant les études réalisées pour l'analyse du mouvement, tout d'abord on peut citer le
travail de Marin F, 2000 [105] réalisés dans sa thèse doctorale. Ses objectifs sont d'analyser le
comportement in vivo cinématique et dynamique tridimensionnel de l'articulation fémoro-tibiale
a�n d'évaluer d'une part la normalité de la cinématique et d'autre part les e�orts de contact du
tibia sur le fémur. Il a utilisé le système VICON 370 comme système de mesure cinématique. Les
marqueurs "ancillaires" ont été utilisés. Dans son approche de calcul de la cinématique fémoro-
tibiale, il a calculé les repères anatomiques en utilisant les données extraites des marqueurs
posés sur les membres inférieurs pendant la marche. Pour calculer l'action de contact tibia-femur
(torseur inter-segmentaire), il a formulé son approche par un modèle mathématique musculo-
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squelettique sous forme d'un problème "dynamique inverse" et il a utilisé l'algorithme génétique
pour estimer la force de contact sous forme d'un problème "Optimisation". Dans cette étude, le
modèle du corps humain est simpli�é pour se concentrer sur l'articulation fémoro-tibiale avec un
nombre réduit des paramètres de calcul a�n de diminuer la variabilité des paramètres.

Concernant les modèles plus sophistiqués, on peut citer les travaux de Doriot et Chèze,
2003 [59]. L'objectif de ces travaux est de développer un modèle dynamique 3D des membres
inférieurs pour étudier la phase d'appui de la marche normale. Six sujets normaux ont participé
à cette étude. Les données cinématiques et cinétiques ont été acquises par le système d'analyse
du mouvement Motion Analysis et une plate-forme de force AMTI. Un processus de correction
des trajectoires des marqueurs développé par Chèze et al, 1995 [35] a été appliqué. Les bras
de levier musculaires ont été déterminés expérimentalement pour s'adapter à la morphologie
des sujets étudiés. Les forces musculaires ont été calculées grâce à un processus d'optimisation
statique (e.g. les modèles mathématiques de calcul ne sont pas changés durant le processus
d'optimisation). La validation du modèle développé a été e�ectuée par la comparaison qualitative
des forces musculaires calculées avec les signaux EMG. Les résultats obtenus ont montré l'intérêt
d'utiliser les techniques d'imagerie médicale pour a�ner les propriétés géométriques du système
musculosquelettique des membres inférieurs.

Plus récemment, Damsgaard et al, 2006 [43] a développé un modèle musculosquelettique 3D
des membres inférieurs en utilisant le logiciel de modélisation biomécanique AnyBody. Le système
d'analyse du mouvement VICON, les plates-formes de force AMTI, et les signaux EMG ont été
acquis pour simuler la dynamique inverse de la marche normale. La validation a été e�ectuée par
la comparaison quantitative des forces musculaires et des signaux EMG.

Figure 2.23 � Modèle musculosquelettique des membres inférieurs d'AnyBody [43]

A�n d'obtenir des paramètres musculaires expérimentaux servant à développer les modèles
musculosquelettique 3D, Bonnefoy, A., et al 2007 [19] a construit un protocole expérimental non-
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invasif pour collecter les coordonnées des points dé�nissant la partie locale de la ligne d'action
de chaque muscle. L'objectif est de calculer le bras de levier du muscle sur les articulations :
genou et cheville. La hanche n'a pas été considérée car ses muscles sont profonds et larges pour
déterminer le point d'origine et d'insertion. Les muscles utilisés sont extraits de la littérature.
Un sujet (29 ans, 1.74 m et 76kg) a été utilisé pour collecter les points spéci�ques de la ligne
d'action musculaire. Il a été utilisé un système opto-électronique Motion Analysis (Santa Rosa,
CA) a�n d'acquérir les données cinématiques. Pour l'analyse statistique des données, la méthode
d'ANOVA répétitive est employée pour évaluer la répétition du moment de bras personnalisé.
Les résultats obtenus sont : la déviation d'Euclide moyenne des vecteurs du bras de levier, le
ratio de la variance inter-sujets divisée par la variance totale et l'erreur standard de mesure, la
di�érence inter-opérateurs de l'estimation du moment de bras, les coordonnées moyennes X,Y,Z
des vecteurs du moment de bras dans la frame de segment et ses déviations, de la norme (distance)
moyenne et la déviation du moment de bras. Pour la validation expérimentale, la distance du
bras de levier obtenu par l'auteur a été comparée avec les données de la littérature.

Les erreurs expérimentales (e.g. répétabilité (di�érents observateurs), reproductibilité (dif-
férentes manipulations)) de l'analyse du mouvement sont des facteurs importants à quanti�er
pour renforcer les interprétations des résultats de simulation, Morais Filho M.C., et al 2006 [112]
a testé la �abilité de l'analyse de la marche. Les objectifs sont de déterminer ses corrélations
inter-observateur pour une méthode d'analyse quantitative de la marche, et d'identi�er les cor-
rélations entre les paramètres étudiés. Cinquante patients diplégies spastiques ont été étudiés
avec un système de vidéo pour capturer la marche sur deux plans : sagittal et coronal (frontal).
Les données cinématiques en 3D sont capturées par le système VICON 370. Le système RES4
(Gillete Children's Hospital - Motion Lab) a été utilisé pour comparer les données de l'analyse
visuelle avec les données cinématiques de la marche. Les tests statistiques kappa etMcnemar sont
appliqués pour déterminer les variations inter-observateur et les di�érences 3D cinématiques.

Concernant les autres erreurs expérimentales comme les déplacements des tissus mous lors-
qu'un exeman d'AQM s'e�ectue, et les positions des marqueurs cutanés, on peut citer une série
des travaux synthétiques de Cappozzo et al, 2005 [26], [36], [97], [42]. Les conclusions exposées
ont montré la variation importante des résultats de simulation en fonction de la sensibilité de
ces erreurs.

2.4.2 Modèles musculosquelettiques 3D de la dynamique inverse et directe

Le premier modèle publié concerne le modèle de Delp et al, 1990 et 1992 [54], [55]. Ce mo-
dèle était l'origine du modèle développé dans le logiciel de modélisation biomécanique SIMM.
Ce modèle a permis d'étudier les conséquences biomécaniques des opérations chirurgicales telles
que le transfert et l'allongement des tendons. Les géométries des structures osseuses ont
été obtenues par digitalisation in vitro. Un modèle 3D surfacique a été obtenu. Les muscles
ont été représentés par des lignes d'action en se basant sur les repères anatomiques pour les
points d'origine et d'insertion (Fig. 2.24)). Les modèles articulaires et musculaires, et les lois de
comportement ont été issus de la littérature. Il a construit une interface utilisateur graphique
pour visualiser les géométries du système musculosquelettique et pour manipuler des paramètres
du modèle a�n d'étudier les conséquences biomécaniques des procédures chirurgicales orthopé-
diques. Il a utilisé le système graphique Silicon Graphics, Iris 2400T pour construire l'interface
utilisateur graphique du modèle. Pour surveiller le pré-traitement et le post-traitement orthopé-
dique, on simule les e�ets mécaniques d'un rallongement des tendons d'Achille avec le transfert
antérieur concomitant du tibialis postérieur. Concernant ses résultats : d'une part, l'angle articu-
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laire dépend de la longueur molle des tendons et aussi de la longueur optimale des muscles-�bres.
D'autre part, l'angle du vecteur de force de la crête est plus sensible au changement de la lon-
gueur du tendon en cas du haut ratio de la longueur et le moment de bras qu'en cas du bas
ratio. Dans cette étude, l'auteur a simpli�é le modèle du genou avec un seul plan sagittal pour
représenter les mouvements car l'objectif est de déterminer les e�ets de la �exion et de l'extension
du genou et de la cheville sur les excursions, les forces et les moments musculotendineux, donc
le plan sagittal considéré est su�sant. Malgré les limitations technologiques et de connaissances,
ce modèle a permis de dégager les applications cliniques prometteuses (e.g. paralysie cérébrale)
des modèles musculosquelettiques 3D.

Figure 2.24 � Un des premiers modèles personnalisés [54]

Ce modèle a été largement réutilisé pour étudier la marche normale et la marche pathologique.

Application à la marche normale

Anderson et Pandy, 2003 [3] a développé un modèle musculosquelettique des membres infé-
rieurs en utilisant le logiciel SIMM. Un modèle musculosquelettique 3D de 10 segments et 23
degrés de liberté a été développé. Les propriétés inertielles utilisées sont issues de la littéra-
ture (McConville et al, 1980) [108]. Ce modèle a permis d'étudier les contributions des muscles
pendant la marche normale. Les résultats ont montré que les e�orts musculaires de gluteus maxi-
mus, vasti, et gluteus medius/minimus postérieur sont importants dans la phase taligrade et
digitigrade du contact pied/sol.

Un autre travail qu'on peut citer est celui de Neptune et al, 2004 [117]. Le modèle générique
paramétrable a été développé dans SIMM pour étudier le travail mécanique net de la marche
normale en montrant l'importance de l'énergie quand le centre de masse se déplace en haut

45



CHAPITRE 2. ÉTUDES BIBLIOGRAPHIQUES

(Fig. 2.25). Dix sujets ont participé à cette étude. Les signaux EMG musculaires ont été enregis-
trés pour comparer avec les activations musculaires du modèle développé dans SIMM. Ensuite,
l'énergie potentielle des muscles, la puissance mécanique externe, le travail net et la production
d'énergie mécanique pour les muscles en phase de double support ont été calculés. Les résultats
obtenus ont montré que le travail net musculaire n'est pas estimé à partir de la puissance externe.
En plus, ce travail net est le plus grand quand le centre de masse se déplace vers le haut dans la
phase de support d'une seule jambe.

Figure 2.25 � Modèle musculosquelettique des membres inférieurs [117]

Arnold et al, 2007 [11] a développé un modèle musculosquelettique des membres inférieurs
pour étudier les e�orts musculaires pendant la phase de balancement de la marche normale
(Fig.2.26). Le modèle standard de SIMM a été paramétré pour l'adapter à la morphologie de 6
sujets âgés de 10 à 14 ans. Les données cinématiques, cinétiques, et les signaux EMG ont été
acquis par le système Motion Analysis, les plates-formes de force AMTI. L'in�uence des e�orts
musculaires sur le mouvement du genou a été étudiée dans le but de comprendre la diminution
de la �exion du genou pendant la phase de balance chez les sujets atteints de paralysie cérébrale.

Fregly et al, 2007 [69] a développé un modèle musculosquelettique en utilisant le logiciel SIMM
a�n de simuler l'e�et de la prothèse osseuse-articulaire sur la marche normale du sujet âgé de
37 ans. Les données cinématiques ont été acquises par le système Motion Analysis. Les forces de
réaction ont été mesurées par deux plates-formes de force AMTI. Les données inertielles utilisées
sont issues de la littérature (Leva, 1996) [102]. Les résultats obtenus ont montré une réduction des
pics (premier et deuxième) des moments articulaires après le traitement clinique (modi�cation de
la marche) (Fig. 2.27). Cette étude a suggéré des applications cliniques prometteuses du modèle
musculosquelettique dans le cadre d'évaluation des traitements cliniques.

Nazer et al, 2008 [116] a développé un modèle musculosquelettique de la marche en utilisant
le logiciel LifeMod. Le modèle standard a été adapté à la morphologie du sujet âgé de 25 ans
(Fig. 2.28). Les données cinématiques et cinétiques ont été collectées par un système de mesure
du mouvement et une plateforme de force. Les signaux EMG ont été aussi acquis par un système
télémétrique. La simulation des déformations via les modes propres du tibia pendant la marche
a été e�ectuée. Les résultats obtenus montrent une performance �exible de la simulation des
modèles paramétrables sous LifeMod.
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Figure 2.26 � Modèle musculosquelettique des membres inférieurs [11]

Figure 2.27 � Simulation de la marche normale d'un sujet portant une prothèse osseuse-
articulaire [69]
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Figure 2.28 � Modèle musculosquelettique des membres inférieurs développé en utilisant le
logiciel LifeMod et l'étude des modes propres du tibia [116]

Utilisation des modèles musculosquelettiques pour la marche pathologique

Pour étudier la marche pathologique, des modèles personnalisés utilisant des techniques
d'imagerie médicale (IRM) ont été e�ectués. Une des pathologies étudiées concerne la paralysie
cérébrale (PC). Cette pathologie est liée à des troubles neurologiques non évolutifs du cerveau
survenue dans la période anténatale ou périnatale (par convention avant 2 ans). Ces troubles se
traduisent dans une certaine mesure par des lésions au niveau des motoneurones cérébraux gênant
ainsi la coordination et la force musculaire. Cela a pour conséquence un trouble du mouvement
et de la posture.

Les premiers modèles personnalisés (3D surfacique) ont été réalisés sur trois patients âgés de
7, 14, et 27 ans respectivement. Environ 200 images IRM ont été utilisées pour reconstruire les
structures osseuses, et deux muscles (e.g. loge postérieure de la cuisse, adducteurs) Arnold et al,
2000 [4] (Fig. 2.29). Ce modèle a permis d'étudier la contribution de ces deux muscles dans la
rotation externe excessive de la hanche chez les patients PC.

Une étude évolutive de ces modèles PC a été e�ectuée par Arnold et al, 2001 [5]. Quatre
patients PC âgés de 7, 14, 14, 27 ont participé à cette étude. La technique d'IRM a été utilisée
pour calculer la longueur musculaire-tendineuse de deux muscles (loge postérieure et psoas de la
cuisse) de ces quatres patients (Fig. 2.30). Un modèle générique déformable (paramétrable) (e.g.
structures osseuses déformables) a été développé dans le logiciel SIMM pour estimer la longueur
tendineuse-musculaire de la loge postérieure et psoas de la cuisse (Fig. 2.31). La comparaison
des longueurs musculaires-tendineuses calculées à partir du modèle générique déformable (para-
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Figure 2.29 � Modèle de la paralysie cérébrale [4]

métrable) et celles issues des images IRM a été réalisée. Une di�érence de 5 mm et de 3 mm
pour la loge postérieure et psoas de la cuisse a été révélée respectivement. Cette étude a permis
de valider le modèle gérérique déformable (paramétrable) développé dans le logiciel SIMM a�n
d'étudier la déformation des structures osseuses des patients PC. Ce modèle a servi de modèle
générique PC dans le logiciel SIMM.

Figure 2.30 � Modèle de la paralysie cérébrale [5]

Une fois validé, le modèle générique (paramétrable) dans le logiciel SIMM a été utilisé pour
déterminer les bras de levier de huit muscles (hamstrings, semimembranosus, semitendinosus,
gracilis, adductor brevis, adductor longus, pectineus, adductor magnus) chez les sujets PC (Ar-
nold et Delp, 2001) [6] (Fig. 2.32). Vingt-et-un patients âgés de 7 à 27 ont participé à cette
étude. Les données cinématiques expérimentales de ces patients ont été mesurées utilisant le
système d'analyse du mouvement VICON. En se basant sur ces données et le modèle générique
(paramétrable) développé, les angles articulaires (hanche, genou, cheville), les angles d'antéver-
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Figure 2.31 � Déformation du fémur de la paralysie cérébrale [5]

sion du fémur, et les bras de levier musculaires ont été calculées. Pour valider ces résultats, la
technique d'IRM a été utilisée pour calculer les bras de levier de ces muscles. Cette étude a
permis d'étudier la variation des bras de levier des muscles (loge postérieure et adducteurs) avec
la prise en considération des déformations géométriques du fémur et de la posture du modèle
musculosquelettique développé.

Figure 2.32 � Modèle générique déformable de la paralysie cérébrale [6]

Avec les propriétés musculaires (longueur et bras de levier) validées dans les études précé-
dentes, le modèle générique déformable du PC a été utilisé pour évaluer la longueur et la vitesse
tendineuse-musculaire après la chirurgie de racourcissement de la loge postérieure chez les pa-
tients PC (Arnold et al, 2006a) [9] (Fig. 2.33). Soixante neuf sujets PC âgés de 6 à 22 ans ont
participé à cette étude. Les données cinématiques de la marche ont été mesurées utilisant le
système VICON. Les résultats de simulation avant et après la chirurgie ont été présentés a�n de
distinguer entre les sujets ayant la loge postérieure de la cuisse courte ou spastic et les autres
sujets.
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Figure 2.33 � Modèle de la paralysie cérébrale [9]

Une étude complémentaire du rôle de la loge postérieure de la cuisse dans l'évaluation et le
traitement des patients PC a été e�ectuée par Arnold et al, 2006b [10]. Cent cinquante deux
patients PC ont participé à cette étude. Le modèle générique déformable dans le logiciel SIMM a
été utilisé avec les données cinématiques expérimentales de ces patients a�n d'évaluer la longueur
et la vitesse de la loge postérieure avant et près la chirurgie. Cette étude a con�rmé les résultats
de l'étude précédente [9] et a permis d'identi�er les risques de la chirurgie de l'extension du genou
chez certains patients PC (Fig. 2.34).

Figure 2.34 � Modèle de la paralysie cérébrale [10]

Plus récemment, une étude concernant 316 patients a montré que les postures du sujet PC
réduisent les e�orts musculaires qui sont générés pour étendre la hanche et le genou pendant
la phase d'appui de la marche pathologique (Hicks et al, 2008) [84]. Les données cinématiques
expérimentales ont été acquises utilisant le système VICON. Le modèle musculosquelettique (10
segments, 13 degrés de liberté, 92 muscles) utilisé pour modéliser les patients est celui fourni par le
logiciel SIMM (Fig. 2.35). La force de réaction a été calculée utilisant un processus d'optimisation
(Anderson and Pandy, 2003) [3]. Cette étude a permis d'expliquer les besoins d'augmentation de
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l'énergie des patients PC.

Figure 2.35 � Phase d'appui d'un sujet PC [132]

Un autre travail qu'on peut citer est celui de Scheys, et al, 2008 [132]. Les modèles ont
été développés pour évaluer les fonctions musculaires par les modèles musculosquelettiques des
membres inférieurs. Les modèles personnalisés ont été comparés avec les modèles génériques
paramétrés dans le logiciel SIMM. La technique d'IRM a été utilisée pour personnaliser les
propriétés mécaniques des muscles (e.g. longueur, points d'attachement) d'un sujet âgé de 25
ans (Fig. 2.36). Les auteurs ont proposé l'hypothèse que le calcul de la longueur du bras de
levier des muscles du modèle personnalisé est plus exact par rapport aux modèles génériques
paramétrés dans SIMM. Les modèles ont été importés dans SIMM pour comparer la longueur du
bras de levier des 13 muscles principaux des membres inférieurs, et particulièrement les muscles
de la hanche. L'application clinique de cette étude concerne les enfants d'IMC (In�rmité Moteur
Cérébral). Les résultats obtenus ont montré que les modèles génériques dans SIMM ont surestimé
la longueur du bras de levier des muscles pour la �exion, l'extension, l'abduction, l'adduction,
la rotation externe de la hanche. Par contre, ces modèles ont sous-estimé la rotation interne de
la hanche. En plus, ce travail a montré une meilleure précision des modèles personnalisés en se
basant sur la technique d'imagerie médicale IRM. Les auteurs ont mis l'accent sur le fait que
l'application clinique des modèles génériques dans le logiciel SIMM est encore une question à
considérer.

Figure 2.36 � Coupes d'IRM utilisés pour reconstruire les points d'attachement musculaires [132]

Les tableaux récapitulatifs de tous ces travaux sont illustrés dans Tab. 2.37, 2.38, 2.39.
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Figure 2.37 � Tableau récapitulatif des modèles (2D, 3D) de la dynamique inverse
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Figure 2.38 � Tableau récapitulatif des modèles 3D de la dynamique inverse et directe de la
marche normale
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Figure 2.39 � Tableau récapitulatif des modèles 3D de la dynamique inverse et directe de la
marche pathologique
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2.4.3 Synthèse

Dans le cadre d'applications cliniques, le temps de calcul, la complexité de développement, la
mise en ÷uvre et la visualisation conviviale des résultats jouent un rôle majeur, il semble que les
modèles développés avec les logiciels de modélisation sont des solutions prometteuses. Parmi les
logiciels les plus utilisés pour développer les modèles musculosquelettiques des membres inférieurs,
trois proposent une solution complète : AnyBody, SIMM, et LifeMod. Une analyse des travaux
publiés 1 utilisant ces logiciels est illustrée dans le tableau Tab.2.1.

Table 2.1 � Synthèse des publications (articles/conférences) des logiciels de modélisation bio-
mécanique

Logiciel 06/2009 10/2008 2007 2006 2005 2004 <2004 Total
AnyBody 2/1 4/5 5/15 2/10 2/9 0/14 4/30 (1997) 19/84
SIMM 0/0 3/0 4/0 4/0 4/0 2/0 45/2 (1990) 62/2
LifeMod 0/1 1/3 2/11 2/11 0/6 1/0 11/23 (1993) 17/55

Les premiers travaux concernant le développement des logiciels ont été publiés dans les an-
nées 90 (SIMM est le premier logiciel publié). Le nombre de publications des auteurs de ces
logiciels est plus élevé que les utilisateurs, surtout pour le logiciel SIMM. Concernant les travaux
réalisés avec SIMM, les auteurs ont étudié quelques applications cliniques comme les enfants IMC
(in�rmité moteur cérébral) [4], [11], [7]. Par contre, il y a eu peu d'études des modèles cliniques
des membres inférieurs pour AnyBody et LifeMod. Il nous apparait donc nécessaire d'e�ec-
tuer un benchmark comparatif objectif de ces logiciels pour analyser les di�érentes
approches de conception des modèles musculosquelettiques.

Il est noté que le développement d'un modèle biomécanique (osseux-articulaire ou muscu-
losquelettique) dépend de la modélisation des structures biologiques telles que l'os, le muscle,
l'articulation, etc. et leurs lois de comportement. Les paramètres concernés (e.g. propriétés iner-
tielles des segments corporels, géométrie des muscles, rigidité et amortissement des articulations,
etc.) de ces structures jouent un rôle important pour évaluer la robustesse des modèles développés
en vue de leur utilisation clinique. Pourtant, la plupart des modèles musculosquelettiques déve-
loppés utilisent les données issues de la littérature. En conséquence, il est important d'étudier
la sensibilité de ces paramètres sur le modèle musculosquelettique.

Concernant les modèles personnalisés développés pour étudier la marche pathologique, la
technique d'imagerie médicale a été utilisée pour personnaliser les paramètres comme suit :

� la géométrie des structures osseuses ;
� la géométrie de certains muscles tels que le muscle de la loge postérieure de la cuisse, les
adducteurs ;

� la longueur, le bras de levier et les points d'attachement (origine et insertion) des muscles.
Plusieurs auteurs de l'équipe de recherche de l'Université de Stanford ont développé et amé-

lioré leur modèle pour la paralysie cérébrale (PC) au cours des années. Ceci représente une
application clinique des modèles musculosquelettiques pour une pathologie spéci�que. Pourtant,
il n'y a aucune étude e�ectuée avec les propriétés inertielles personnalisées à l'aide de la technique
d'imagerie médicale. Les données de la littérature telles que les tableaux anthropométriques de
Dempster et al, 1967 et de Chandler et al, 1975, de Zatsiosky et al, 1990 ont été utilisées fréquem-
ment dans le développement des modèles musculosqueletiques. D'où l'intérêt de proposer une

1. travaux et communications présentés dans la documentation du logiciel
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méthodologie de modélisation personnalisée avec la prise en considération des géométries
des segments corporels et leurs propriétés inertielles personnalisées.
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2.5 État de l'art du méta-modèle

L'informatique biomédicale est une nouvelle discipline qui a été récemment développée depuis
les années 60 [16]. Cette discipline académique s'est basée sur les méthodes, les techniques,
et les théories informatiques pour résoudre les problèmes médicaux (Ted Shortli�e, Arizona
State University). Le diagramme de synthèse de cette discipline est illustré dans la Fig 2.40.
Les recherches appliquées se concentrent sur plusieurs niveaux du corps humain : de la cellule,
l'organe, l'individu, à la population avec les pathologies correspondantes (e.g. les cancers, les
pathologies cardiaques, et les pathologies orthopédiques pédiatriques respectivement).

Recherche 
Fondamentale

Recherche appliquée

Informatique biomédicale
(Méthodes, Techniques, et Théories)

Bioinformatique Imagerie 
médicale

Informatique 
Clinique
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…

Figure 2.40 � Diagramme de synthèse de l'informatique biomédicale (Adapté de Shortli�e, 2006)

Il est rappelé que la modélisation assistée par ordinateur (e.g modèle biomécanique) est une
solution pour comprendre et simuler le système musculosquelettique des membres inférieurs. Due
aux limitations de technologie et de connaissance, les hypothèses simpli�catrices ont été faites
pour pouvoir quanti�er les grandeurs physiques en se basant sur les lois de comportement des
structures biologiques du corps humain. Malgré le choix rigoureux de ces hypothèses, nous avons
constaté que plus il y a des hypothèse faites, moins les modèles sont réalistes [121].

En vue de la recherche pluridisciplinaire actuelle, le système d'aide à la décision assisté
par ordinateur est une solution alternative pour modéliser et comprendre les pathologies. Les
techniques d'ingénierie de connaissances telles que l'ontologie, la fouille de données, le système
expert, le système d'aide à la décision, etc. sont en pleine évolution permettant de développer
les modèles de connaissance des pathologies du système musculosquelettique.
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L'état de l'art des techniques d'ingénierie de connaissances concernées et du système d'aide
à la décision est présenté dans les sous sections suivantes.

2.5.1 Ontologie

L'approche de la connexion de connaissance est un besoin nécessaire dans tous les systèmes
experts, mais la diversité de la représentation de connaissance est un obstacle pour formaliser les
connaissances.

La dé�nition d'une ontologie est [77] : une ontologie est une spéci�cation explicite d'une
conceptualisation d'un domaine, la conceptualisation est également le modèle abstrait des phé-
nomènes réels (Gruber, 1993). Pour faciliter la compréhension en gardant l'idée principale, nous
proposons notre dé�nition d'une ontologie comme : une ontologie est une collection des données
et une formalisation des relations entre ces données pour modéliser les connaissances dans un
domaine ou une application. Plus précisément, une ontologie est une description formelle explicite
des concepts dans un domaine du discours (classes (appelées parfois concepts)), des propriétés de
chaque concept décrivant des caractéristiques et attributs du concept (attributs (appelés parfois
rôles ou propriétés)) et des restrictions sur les attributs (facettes (appelées parfois restrictions
de rôles)). Une ontologie ainsi que l'ensemble des instances individuelles des classes constituent
une base de connaissances.

L'ontologie est apparue comme une bonne solution car elle permet de partager la compré-
hension commune de la structure de l'information entre les chercheurs [146], [153] et elle permet
aussi la réutilisation du savoir sur un domaine dans di�érents systèmes. Cette approche est aussi
appliquée pour raisonner, diagnostiquer ou donner des décisions adéquates [44]. Dans la littéra-
ture, les ontologies biomédicales [134] ont été récemment développées, par exemple : le cancer
du sein [1], les données de protéines [126], le gène [80].

Dans le développement d'une ontologie, il n'existe pas qu'un seul mode ou qu'une seule
méthodologie correcte et universelle. Pourtant, le schéma général des procédures nécessaires est
plus ou moins similaire, il nécessite :

1. la dé�nition du domaine de l'ontologie et ses applications envisagées

2. la recherche des ontologies existantes pour la réutilisation éventuelle

3. l'énumération des termes importants de l'ontologie

4. la dé�nition des classes et la hiérarchie des classes

5. la dé�nition des propriétés (attributs) des classes, y compris la cardinalité, le type de valeur,
le domaine et le rang d'un attribut

6. la création des instances

Pour construire une ontologie, il y a plusieurs éditeurs de connaissance : Protégé 2000 (Fig.
2.41), Mondeca, ECCO (Editeur Collaboratif et Contextuel d'Ontologies.), DOE (Di�erential
Ontology Editor), etc. Parmi ces éditeurs, la plateforme Protégé 2000 [156] a été utilisée largement
dans le domaine médical.

Protégé 2000 est un éditeur d'ontologie Open Source et gratuit et aussi une plate-forme pour
la base de connaissances. Il supporte deux types de l'éditeur : Protégé-Frame et Protégé-OWL et
il exporte les ontologies sous di�érents formats �exibles : RDF(S), OWL, et XML Scheme.

Protégé est basé sur Java, est extensible, et fournit un environnement de plug-and-play qui
donne une base �exible pour le prototypage et le développement rapide d'application [75]. Protégé
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Figure 2.41 � Éditeur de l'ontologie Protégé 2000

est soutenu par une grande communauté des développeurs, les universités, les administrateurs et
les utilisateurs, qui emploient Protégé pour leurs solutions dans les di�érents domaines tels que
la gestion de connaissance [149], la gestion des forêts [90], l'é-commerce (commerce électronique)
[150], l'é-gouvernement (gouvernement électronique) [76].

2.5.2 Fouille de données

La donnée ne constitue pas de la connaissance. Une donnée décrit des exemples ou des évé-
nements précis. Elle peut être véri�ée par référence au monde réel. Le détail des observations
cliniques du patient illustre ce concept de données. Par contre, une connaissance décrit une caté-
gorie abstraite. Chaque catégorie peut couvrir plusieurs exemples. Des experts sont nécessaires
pour recueillir et formaliser la connaissance. L'interprétation des données relatives à un patient
peut conduire à le classi�er comme un patient ou non ; ces deux qualités illustrent ce concept de
catégorie abstraite.

La fouille de données, connue sous le terme Data mining en anglais, est un processus ayant
pour objet l'extraction d'une connaissance à partir de grandes quantités de données, par des
méthodes automatiques ou semi-automatiques. Les résultats obtenus serviront à l'application
opérationnelle.

Cette approche d'analyse de données est di�érente de celle utilisée en statistique. En sta-
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tistique, une hypothèse est �xée a priori et les données permettent ou non de la con�rmer. Au
contraire, la fouille de donnée adopte une démarche sans a priori et essaie de faire émerger, à
partir des données brutes, des informations pertinentes, et utiles.

La démarche de gestion des connaissances, y compris la fouille de données, est illustrée dans
la �gure 2.42.

Données sources

1. Selection de 
données

Données cibles

2. Pré-traitement et 
nettoyage Données validées

3. Transformation

Données transformées

4. Fouille de Données 

Modèles/Motifs

5. Visualisation et utilisation 

Connaissances

Figure 2.42 � La démarche de gestion des connaissances

La décomposition des phases du cycle de transformation des données en connaissances met
en évidence les apports de la fouille de données :

1. Phase de sélection des données : cette phase nécessite une compréhension des données et
du problème à traiter.

2. Phase de pré-traitement et nettoyage : cette phase nécessite des compétences statistiques
pour identi�er les données aberrantes et manquantes à nettoyer

3. Phase de transformation : la connaissance du domaine permet de procéder à des regroupe-
ments de variable ou de proposer des options pour remplacer les valeurs aberrantes

4. Phase de fouille de données : cette phase permet de mettre en évidence des régularités, des
motifs, ou des corrélations des données traitées.

5. Phase de visualisation et d'utilisation : la fouille de données ne remplace jamais l'expertise,
mais elle constitue un outil de formalisation et d'amélioration de l'expertise.

Il existe souvent une confusion entre les logiciels/algorithmes de fouille de données et le
processus de fouille de données, encore appelé KDD (Knowledge Discovery in Database). Or, les
outils ne sont qu'une composante pour transformer des données en connaissances. Ils s'intègrent
dans un processus de 8 étapes comme suit [99] :

1. Poser le problème : la formulation du problème, la typologie (a�ectation ou structuration)
du problème, et les résultats attendus doivent être bien dé�nis ;
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2. Rechercher des données : la sélection optimale (les attributs les plus aptes) des données est
le point essentiel d'un processus de fouille de données. La réduction des dimensions pour
éviter le surdimensionnement du problème, qui nuit à la capacité de généralisation ;

3. Choisir les données pertinentes : le choix d'étudier l'exhaustivité de la base de données ou de
travailler sur un échantillon doit être pris en compte. Le mode de créaction de l'échantillon
doit être déterminé pour représenter la population choisie ;

4. Nettoyer les données : les valeurs aberrantes, manquantes, nulles et la prévention de la
non-qualité des données doivent être prises en compte ;

5. Transformer les variables : la transformation monovariable (unité de mesure, dates en
durées, données géographiques en coordonnées), multivariable (le ratio, la fréquence, les
tendances, les combinaisons linéaires et non linéaires) ;

6. Rechercher le modèle ou le motif : l'apprentissage des modèles avec les techniques de fouille
de données (l'arbre de décision, le réseaux de neurones, les supports vecteurs à vastes
marges, etc.) ;

7. Évaluer les résultats : l'évaluation qualitative, quantitative et la validation par le test sont
e�ectuées pour estimer la pertinence des résultats obtenus ;

8. Intégrer les connaissances acquises : le développement des systèmes d'aide à la décision
permet de transmettre les résultats des études au domaine opérationnel.

Le diagnostic médical est une des applications prometteuses de la fouille de données. En
acquérant une quantité massive des données cliniques, et aucune hypothèse est faite a priori sur
ces données, la fouille de données est une bonne solution pour extraire des connaissances implicites
et précieuses qui serviront à l'aide au diagnostic ou à la prédiction des nouvelles pathologies.

2.5.3 Système d'aide à la décision

Les systèmes d'aide à la décision font référence à un ensemble varié d'outils informatiques
supportant directement ou indirectement la décision, par exemple la décision thérapeutique d'un
clinicien. Il y a plusieurs domaines d'application d'un système d'aide à la décision : en gestion
des entreprises, en télécommunication, en marketing, en médecine, etc. Nous ne présentons ici
que le système d'aide à la décision en médecine.

Dans un contexte médical, il existe toujours des pratiques médicales nécessitant des aides
pour prendre la décision :

� l'aide sans raisonnement : l'accessibilité aux dossiers, aux résultats d'examens
� l'aide avec raisonnement : aide pour une décision pour un patient donné. Il s'agit d'appli-
quer des connaissances médicales au problème médical spéci�que du patient concerné en
proposant la meilleure solution coût/e�cacité

Par exemple : pour diagnostiquer et traiter une pathologie du système musculo-squelettique,
le clinicien, grâce à ses expertises, donne un diagnostic basé sur les données du patient, par
exemple : l'imagerie, les mesures cliniques, etc.

Les systèmes d'aide à la décision permettent de mieux apprécier l'état du patient a�n d'établir
une décision diagnostique ou pronostique. Ils visent à diminuer l'incertitude sur la situation du
patient. Ces systèmes cherchent à proposer une meilleure stratégie de traitement clinique.

Il y a trois modes d'intervention des systèmes d'aide à la décision : le mode passif, semi-actif
et actif :
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� le mode passif est le cas général, l'utilisateur fournit des informations sur l'état du patient
et en retour il reçoit un conseil diagnostique ;

� le mode semi-actif concerne des systèmes de rappel automatique qui supervisent l'attitude
de l'utilisateur. Ils permettent d'éviter des investigations redondantes, des erreurs de pres-
criptions. Ils assurent le respect des protocoles. Les systèmes d'alarme permettent d'attirer
l'attention sur un changement de la situation du patient : signaler des valeurs biologiques
anormales, modi�cation anormale d'un paramètre physiologique ;

� le mode actif concerne des systèmes qui se déclenchent automatiquement et peuvent prendre
des décisions sans intervention du praticien exemple : contrôle automatique d'une perfu-
sion, contrôle des paramètres d'un ventilateur.

La nature des connaissances est nécessaire pour le développement d'un système d'aide à la
décision. Nous distinguons :

� les faits d'observation qui seront soumis au système pour réaliser des inférences ;
� les connaissances académiques (le savoir) contenu dans les cours, les livres ;
� l'expérience : conduite pratique, savoir faire.

Les modèles de connaissances sont le noyau d'un système d'aide à la décision. Il en existe
plusieurs types : les modèles mathématiques (implantés à l'aide d'algorithmes), les modèles sta-
tistiques (méthodes de classi�cation multifactorielles en particulier l'analyse discriminante), les
modèles probabilistes (théorème de Bayes et la théorie de la décision), les systèmes à base de
connaissances, etc. Le système à base de connaissances est composé d' :

� une base de connaissances exprimées souvent sous la forme de règles de production ;
� une base de faits correspondant initialement aux données du patient progressivement en-
richies des déductions établies par le système ;

� un moteur d'inférence utilisant les données de la base de connaissances pour déduire de
nouveaux faits.

Les systèmes experts ont été étudiés depuis les années 70. La première génération est apparue
avec le système MYCIN [140] qui a été considéré comme un des premiers systèmes experts. Après
sa naissance, plusieurs applications dans le domaine médical ont été développées [39], [65], [20].
Mais ces systèmes n'ont pas trouvé leurs succès car ce sont des boîtes noires. Le diagnostic a
été fait sans ou avec peu d'explications des chemins de raisonnement des causes pathologiques
pour arriver au diagnostic. Un autre point faible de cette génération est que l'interface entre
le système, les experts, et les patients n'est pas convivial ce qui a empêché son succès dans le
contexte clinique.

La deuxième génération de systèmes experts est apparue avec plusieurs noms : système à base
de connaissances, système d'aide à la décision, système d'aide au diagnostic, etc. Ces systèmes ont
pris l'inter-activité entre le système et les utilisateurs (les experts, les patients) en considération.
L'interface utilisateur est soigneusement développée. L'explication des chemins de diagnostic a
été mis en lumière à travers un processus d'aide des experts dans leurs décisions ou diagnostics
médicaux. Dans cette génération, il y avait plusieurs applications, mais chaque système a été
développé avec des connaissances limitées ou dédiées à une fonctionnalité particulière dans un
diagnostic, par exemple : la mammographie [37], le traitement d'image [122], la pathologie de la
corde vocale [160], l'otologie [100], la sclérose en plaques (SEP) [74]. Une autre limitation de ces
systèmes est qu'ils ne tenaient pas compte du traitement à réaliser après diagnostic, le traitement
(la chirurgie ou la réhabilitation) et le suivi du traitement.
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La technologie informatique est sans cesse en progression (e.g. puissance de calcul) depuis
l'apparition des premiers ordinateurs. Les systèmes experts consultables via le Web ont été
largement appliqués [114]. Les technologies de développement des logiciels comme J2EE et le
squelette du système expert (Expert System Shell) ont été largement appliquées dans le contexte
médical [152]. Cela a ouvert une nouvelle porte pour construire les système experts en ligne et
ils fournissent la capacité de développement à la fois du diagnostic (la décision), du traitement
(la chirurgie ou la réhabilitation), et du suivi.

2.5.4 Synthèse

La fouille de données sert à faire émerger des connaissances pertinentes et utiles. L'ontologie
sert à synthétiser et intégrer des connaissances. Une combinaison entre l'ontologie et la fouille
de données est le noyau d'un système d'aide à la décision médicale. L'utilisation de l'ontologie
dans un processus de diagnostic est une nouvelle piste de recherche, citons également le travail de
Daniel et al, 2006 [44] où l'ontologie a été utilisée pour étudier la pénétration des blessures chez
l'homme. Cette application a montré une nouvelle approche de prédiction. Pourtant, il manque
une preuve mathématique plus précise pour raisonner sur les connaissances. Donc, nous avons
proposé d'appliquer des méthodes de fouille de données pour construire un chemin
de diagnostic mathématiquement prouvé.

2.6 Remarque générale des deux approches de modélisation

Les modèles biomécaniques sont encore en progression. Actuellement, il y a peu d'applica-
tions cliniques dues aux limitations de la technologie et des connaissances. Le développement
d'un modèle musculosquelettique dépend du choix important du logiciel approprié. Il est noté
qu'il y a plusieurs niveaux expérimentaux d'erreur à considérer pour mieux décrire le compor-
tement mécanique des structures biologiques du corps humain. Une approche de modélisation
personnalisée est nécessaire pour mieux représenter le comportement mécanique du corps humain
pendant son mouvement. Comme exemple d'application clinique, la pathologie Polio est étudiée
pour évaluer la méthodologie de modélisation personnalisée.

En parallèle, un méta modèle (i.e dé�ni comme un modèle abstrait de connaissance ou un
système d'aide à la décision) peut être une solution alternative a�n d'évaluer et d'orienter un
traitement clinique des pathologies du système musculosquelettique. Le développement de ce
méta modèle est basé sur les modèles statistiques prédictifs avec prise en considération des
diversités (e.g. une quantité importante des patients) et de la pathologie dans le diagnostic. Ce
méta modèle ne nécessite pas de choix importants pour les outils de développement. De plus,
leur utilisation est plus directe par rapport au modèle biomécanique.
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Modèle Biomécanique

Ce chapitre présente le modèle biomécanique, la première approche utilisée pour modéliser le
corps humain pendant son mouvement. Dans un premier temps, un benchmark comparatif des
logiciels de modélisation biomécanique (AnyBody, SIMM, LifeMOd) a été e�ectué pour choisir le
logiciel le plus approprié à nos objectifs. Avant d'aborder les modèles musculosquelettiques, il sera
nécessaire de formuler les hypothèses de travail. Puis, la stratégie de modélisation personnalisée
d'un modèle biomécanique est abordée. Une étude de la sensibilité des paramètres de modélisation
du modèle musculosquelettique développé est présentée. Comme exemple d'application clinique,
le développement du modèle personnalisé du sujet Polio est présenté. Concernant la discussion,
une étude quantitative comparative des forces musculaires des membres inférieurs calculées à
partir des études expérimentales et des analyses dynamiques inverses est présentée, suivie de
remarques générales sur le modèle biomécanique proprement dit. Finalement, les perspectives du
modèle biomécanique en vue de leur utilisation clinique sont abordées.

Nous commençons par la présentation du benchmark des logiciels de modélisation bioméca-
nique dans la section suivante.

3.1 Benchmark comparatif des logiciels de modélisation biomé-
canique

A�n de modéliser et simuler le modèle cinématique et dynamique personnalisé en 3D du
système musculosquelettique des membres inférieurs, plusieurs logiciels ont été développés dans
la littérature : AnyBody, LifeMod, SIMM, BodyMech, HuMANS, OpenSIMM, etc. Une com-
paraison objective de ces logiciels a été faite et présentée dans la section suivante. Les critères
comparatifs sont : la généralité (nature, domaines d'application), les éléments constitutifs du mo-
dèle musculosquelettique, la prise en compte de données mesurées (cinématique, EMG, plateau
de force) et les limites de modélisation.

3.1.1 AnyBody

Généralité

AnyBody (Fig. 3.1) est un simulateur de mouvement utilisé par une grande communauté de
scienti�ques et de développeurs en Europe (la société AnyBody Technology est au Danemark).
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Il est commercialisé. AnyBody est un simulateur convivial. Les domaines d'application de l'Any-
Body sont vastes et divers, non seulement la modélisation des activités quotidiennes du corps
humain, mais on peut aussi modéliser des problèmes sportifs, ergonomiques, aéronautiques, etc.

Figure 3.1 � Simulateur du mouvement AnyBody

Éléments constitutifs du modèle musculosquelettique

Il est facile de dé�nir un modèle biomécanique par un processus bien dé�ni. Les structures
biologiques et leurs relations comportementales sont dé�nies par l'AnyScript (même syntaxe que
Java, C++), un langage orienté objet dédié à AnyBody. La hiérarchie des classes nous permet de
gérer facilement le modèle. Une fois le modèle généré, il peut être modi�é pour s'adapter au sujet
spéci�que. Toutes les modi�cations s'e�ectuent par l'AnyScript. Pour la modélisation du muscle,
AnyBody fournit diverses méthodes de constructions et ces méthodes sont issues des données de
la littérature.

Prise en compte de données mesurées

AnyBody fournit une simulation dynamique inverse. Les données des positions des segments
corporels du modèle et les forces externes (la gravité, les forces de réaction) sont utilisées pour dé-
terminer les activations musculaires et les paramètres cinématiques et cinétiques. Le changement
des couleurs des muscles nous signale leur activation. Les données des positions sont entrées par
l'AnyScript. AnyBody supporte aussi le format c3d. Ce format permet d'exporter les données
quantitatives à partir des acquisitions de l'AQM (Analyse Quanti�ée de la Marche) a�n de les
exploiter selon l'objectif précis de chaque étude.
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Limites

En ce qui concerne les inconvénients de ce simulateur, le développement des algorithmes pour
manipuler les modèles est limité, la simulation en temps réel (i.e. le connecter directement avec
un système de mouvement, par exemple Motion Analysis) n'est pas possible. Dans la version
actuelle, AnyBody ne supporte pas la dynamique directe.

3.1.2 SIMM

Généralité

SIMM (Sofware for Interactive Musculoskeletal Modeling) est un simulateur graphique pour
développer et analyser des modèles musculo-squeletiques (Fig. 3.2). Il est développé par la société
MusculoGraphics Inc aux États-Unis. Il est commercialisé et il existe beaucoup de modules
complémentaires sur divers études biomécaniques. Les buts de design sont : général, réaliste,
interactif, et extensible. Une version gratuite et Open Source de ce logiciel a vu le jour en 2007
sous le nom de OpenSIMM. SIMM fonctionne bien avec le système Motion Analysis car il est
produit par cette société. L'application de ce simulateur a principalement pour but de modéliser
le corps humain, c'est la raison pour laquelle, les éléments concernant le corps humain sont bien
dé�nis et modélisés a�n de rendre les modèles construits plus réalistes.

Figure 3.2 � Simulateur du mouvement SIMM
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Éléments constitutifs du modèle musculosquelettique

Dans SIMM, le modèle musculo-squelettique se compose des os, des muscles, des ligaments,
et d'autres structures. Les muscles enjambent les articulations et développent la force, de ce
fait produisant des moments sur des articulations. SIMM fournit une méthode de dé�nition
d'un modèle via les �chiers d'entrées prédéterminés. La création des structures biologiques et
des lois de comportement (os, articulations, muscles, tendons, ligaments, mouvement, fonctions
cinématiques, et d'autres éléments) s'e�ectue par les �chiers. Une fois le modèle activé, plusieurs
fonctions disponibles nous permettent d'analyser et de modi�er les paramètres du modèle via les
interfaces graphiques (OpenSIMM ne supporte pas ces avantages). Les éditeurs des segments,
des muscles, des articulations, des coordonnées, des contraintes sont aussi intégrés pour adapter
le modèle au sujet spéci�que. Un éditeur de déformation nous permet de modi�er les parties
osseuses du modèles (déformée, pliée ou tordue).

Prise en compte des données mesurées

SIMM permet de simuler un modèle musculo-squelettique en calculant les moments que
chaque muscle peut produire à n'importe quelle position de corps. En utilisant l'interface gra-
phique, l'utilisateur peut rapidement explorer les e�ets du changement de la géométrie musculo-
squelettique et d'autres paramètres du modèle comme les forces de muscle et les moments com-
muns.

Il y a plusieurs modules complémentaires, les plus utilisés sont les suivants :
� Dynamics Pipeline : relie SIMM à SD/FAST (Symbolic Dynamics, Mountain View, CA)
pour simuler la dynamique du corps rigide. Cet outil permet d'e�ectuer des simulations de
dynamique directe et inverse sur les modèles musculo-squelettiques ;

� Real Time Motion Module : importe des données de mouvement du système Motion Ana-
lysis et permet de manipuler le modèle développé en temps-réel ;

� C3D Module : une composante facultative à SIMM qui a été développée pour visualiser des
résultats d'analyse de la marche. Cette composante est spéci�quement conçue pour lire des
données au format C3D et créer une animation tridimensionnelle visualisant le mouvement
du corps, de l'activité de muscle, et de la force de réaction. Elle est utilisée par plusieurs
laboratoires d'analyse de mouvement pour interpréter des données d'analyse de la marche
et pour communiquer des résultats ;

� FIT (Forward Inverse Dynamics Tool) Module : permet d'e�ectuer des simulations de
dynamique directe et inverse sur les modèles musculo-squelettiques, sans programmer. En
combinant avec Real Time Motion Module, FIT est un outil puissant pour exécuter des
analyses dynamiques du mouvement ;

� Full Body Model : est un modèle musculo-squelettique d'un adulte. Il contient 86 degrés
de liberté, de 117 articulations, et 344 déclencheurs de muscle-tendon. Ce modèle est une
excellente ressource pour qui veut exécuter une analyse musculo-squelettique de n'importe
quelle partie du corps humain ;

� Generic Knee Model : Ce modèle est un modèle anatomique et cinématique de haute
résolution du genou dérivé des modèles osseux plastiques, des données IRM et conçu spé-
ci�quement pour des utilisateurs de SIMM.
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Limites

En ce qui concerne les inconvénients de ce simulateur, on peut considérer la complexité pour
créer les �chiers d'entrée concernant des fonctions cinématiques car on doit calculer la forme
des déplacements, préciser les coordonnées exactes des points puis les mettre dans ces �chiers
manuellement si on ne possède pas un système Motion Analysis.

3.1.3 LifeMod

Généralité

LifeMOD est développé par Biomechanics Research Group aux États-Unis en coopération
avec plusieurs sociétés orthopédiques, cliniques, et instituts de recherche. Il est un plugin d'ADAMS
(Automatic Dynamic Analysis of Mechanical Systems) (Fig. 3.3). Il est commercialisé. Les ap-
plications de ce logiciel sont des activités quotidiennes (la marche, la danse), des sports (le golf,
le tennis), des études cliniques (la machine à rééducation, les orthèses de la hanche, du genou),
etc.

Figure 3.3 � Simulateur du mouvement LifeMOD
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Éléments constitutifs du modèle musculosquelettique

LifeMod fournit une base riche de modèles paramétrables. Les structures biologiques et leurs
relations comportementales sont créées par une interface graphique. La personnalisation des
géométries osseuses est possible avec les données aux di�érents formats : IGES, STL, SHL, etc.
Les paramètres d'entrée (les masses corporelles, les données inertielles, les propriétés musculaires,
etc.) peuvent être personnalisés pour s'adapter au sujet spéci�que.

Prise en compte de données mesurées

LifeMod supporte les simulations de dynamique inverse et directe. Une fois le modèle créé, les
données cinématiques doivent être importées pour contrôler le modèle. Les muscles et les angles
articulaires sont activés pendant la dynamique inverse. Le calcul des paramètres cinématiques
(e.g. les angles articulaires), cinétiques (e.g. les moments intersegmentaires, les forces de réaction)
est réalisé pendant le calcul de dynamique directe.

Limites

Concernant les points négatifs de ce simulateur, la mémoire de travail n'est pas su�sante pour
supporter les gros �chiers de géométrie (� 25Mo). Un autre élément est que le calcul disponible
de la masse, des moments d'inertie, des positions du centre de masse ne peut être réalisé que
pour des géométries élémentaires (cube, sphère, plaque, etc.). Les erreurs sont di�ciles à débugger
(corriger).

3.1.4 Synthèse des logiciels étudiés

La personnalisation des géométries osseuses dans SIMM et LifeMod est meilleure par rapport
à l'AnyBody. Plusieurs formats standards nous permettent d'importer facilement des structures
biologiques personnalisées construites à partir des images médicales (IRM, CT Scan). Les inter-
faces graphiques de SIMM facilitent un développement rapide d'un modèle et aussi son analyse
du mouvement. Par contre, il semble que AnyBody nous permette de manipuler facilement des
modèles développés grâce à l'AnyScript. Ce langage de programmation est facile à utiliser et il
produit une meilleure simulation par rapport aux autres logiciels. Pourtant, AnyBody ne sup-
porte pas actuellement la dynamique directe. Le modèle simulé avec l'AnyBody est assez stable
par rapport aux autres logiciels car le problème d'optimisation des paramètres fonctionne bien
et est facile à manipuler.

En ce qui concerne LifeMod, l'interaction avec l'environnement de développement ADAMS
permet de personnaliser les propriétés mécaniques des structures biologiques. Cette
caractéristique importante rend LifeMod plus �exible, plus ouvert par rapport aux autres
logiciels. C'est la raison pour laquelle, LifeMod a été choisi pour développer les modèles
biomécaniques dans le cadre de ma thèse.

Une fois le logiciel LifeMod sélectionné, les hypothèse imposées par l'utilisation des structures
et des algorithmes du logiciel LifeMod sont présentées dans la section suivante.
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Nom Type Caractéristiques

BodyMech Toolbox Simuler le mouvement en 2D,
(Jaap Harlaar (Matlab) dynamique inverse, simple, moins convivial,
- Netherland) Open Source moins réaliste, pas de simulation en temps-réel,

pas de caractérisques du muscle.
HuMAnS Outil Modélisation cinématique, cinétique et dynamique

(P-B. Wieber - France) (Scilab) Recherche robotique, moins convivial,
Open Source n'intégre pas les caractérisques du muscle.

AnyBody Logiciel Simuler les applications biomécaniques en 3D,
(AnyBody Technology Commercial manipulation avec le langage AnyScript,

- Denmark) impossible d'écrire des algorithmes,
ne pas simuler en temps réel,

intégrer les caractéristiques du muscle (Hill et Huxley),
convivial, facilité de manipulation.

SIMM Plate-forme Simuler le mouvement du corps humain en 3D,
(MusculoGraphics -US) Commerciale manipulation avec les �chiers d'entrées,

ne pas pouvoir écrire des algorithmes,
simuler en temps réel,

intégrer les caractéristiques du muscle (A.V Hill),
convivial, facilité de manipulation.

LifeMod Logiciel Outil intégré à ADAM
(BRG - US) Commercial modèle paramétré et personnalisé en 3D

ne pas pouvoir écrire des algorithmes,
intégrer les caractéristiques du muscle (A.V Hill),
système de calcul puissant intégré dans ADAMS ,

convivial, facilité de manipulation,
ne pas simuler en temps réel.

Table 3.1 � Synthèses sur les logiciels de modélisation biomécanique

3.2 Hypothèses de modélisation

Des hypothèses sont nécessairement faites sur les composantes de contrôle du mouvement
(Fig.3.4) pour pouvoir développer le modèle musculosquelettique. Ces composantes comportent
le système nerveux central, le système nerveux périphérique, les segments corporels, les articula-
tions, les muscles, les données cinématiques, et les forces externes.

La première hypothèse (H1) concerne les systèmes nerveux. Les systèmes nerveux centraux
et périphériques ne sont pas modélisés, nous supposons que le mouvement est activé puis exécuté
en continu. C'est-à-dire que le mouvement est e�ectué automatiquement sans le contrôle des
systèmes nerveux.

La deuxième hypothèse (H2) concerne les segments corporels. Ils sont considérés comme des
corps rigides indéformables sous des mises en charge. Cette hypothèse nous permet d'appliquer
la mécanique des corps rigides par les équations de Newton-Euler. Comme les segments corporels
sont rigides, leur centre de masse ainsi que leur moment d'inertie ne changent pas au cours du
mouvement.
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1. Système nerveux 
central

2. Système nerveux 
périphérique

3. Muscle

4. Articulation

5. Segment corporel

6. Mouvement

7. Force externe

x

Figure 3.4 � Les composantes du contrôle de l'analyse du mouvement

La troisième hypothèse (H3) concerne la distribution de la masse corporelle. Nous supposons
que la masse corporelle se concentre sur le centre de masse.

La quatrième hypothèse (H4) aborde les artefacts des tissus mous. Nous supposons que le
mouvement des masses molles (peau et muscles) est négligeable et n'a�ecte pas les propriétés
inertielles au cours de la réalisation du mouvement.

La cinquième hypothèse (H5) concerne les articulations qui sont dé�nies avec des lois de
comportement visco-élastiques sur les axes privilégés anatomiques de l'articulation. De plus, ces
axes sont �xés, donc les translations d'un os sur l'autre (genou) sont aussi négligeables. L'action
mécanique des ligaments est incluse dans la loi de comportement.

La sixième hypothèse (H6) concerne les actions musculaires. Nous supposons que l'action
musculaire est due à un seul groupe de muscles. C'est-à-dire qu'il n'y a pas de muscles antago-
nistes qui s'opposent au mouvement créé par les agonistes.

Ces nombreuses hypothèses faites, le modèle biomécanique développé permet d'estimer les
forces articulaires et les moments musculaires qui ne peuvent pas être mesurés directement sur
le corps humain in vivo. De plus, ces hypothèses bien que simpli�catrices ont leur domaine
d'application pour des mouvements sans grande variation de l'accélération [105].

Dans la suite, la méthodologie de modélisation personnalisée est présentée.
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3.3 Méthodologie de modélisation personnalisée

Le scénario de modélisation personnalisée d'un modèle biomécanique du corps rigide est
illustré dans la �gure 3.5. La personnalisation s'e�ectue au niveau des segments corporels et des
muscles (la longueur).

Début

Fin

Données d'entrées
(anthropométrique et 

géométrique)

Dynamique inverse
(Msc ADAMS – BGR LifeMod)

Dynamique directe
(Msc ADAMS – BGR LifeMod)

Validation
(EMG, force de réaction,

 littérature, etc.)

 Segments
 Articulations
 Muscles
 Contacts

 Muscles actifs
 Articulations actives

 Données expérimentales 
   (cinématiques - VICON)

Paramètres personnalisés des : 

 Données expérimentales 
(cinétiques - AMTI)

Figure 3.5 � Scénario de développement d'un modèle biomécanique personnalisé

Tout d'abord, la modélisation géométrique des structures biologiques (les os, le muscle, le
tendon, etc.) est e�ectuée pour reconstruire le modèle en 3D. La technique d'imagerie médicale a
été utilisée a�n de personnaliser la géométrie des segments corporels et leurs propriétés inertielles
(e.g. masse corporelle, centres de masse, moments d'inertie). Ensuite, les données cinématiques
sont expérimentalement acquises pour contrôler le modèle pendant son mouvement. La dyna-
mique inverse s'e�ectue pour activer les articulations et les muscles. La dynamique directe est
réalisée avec les articulations actives et les muscles actifs pour étudier l'interaction entre le mo-
dèle et l'environnement. En�n, l'interprétation des résultats cinématiques et cinétiques permet
de répondre aux objectifs de développement du modèle.

Chaque étape de modélisation est détaillée dans les sous sections suivantes.
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3.3.1 Modélisation géométrique et anthropométrique

La modélisation de chaque segment corporel a été réalisée en tenant en compte de la géométrie
anatomique et des paramètres mécaniques : la masse, les positions du centre de masse, et les
moments d'inertie.

Pour obtenir la géométrie des segments corporels, nous avons deux possibilités : soit les
géométries existantes (par défaut dans le logiciel BGR. Lifemod) sont utilisées, soit les techniques
d'imagerie médicale comme l'IRM peuvent être utilisées pour personnaliser les géométries des
segments corporels.

Pour calculer la masse et les moments d'inertie de chaque segment dans l'étude de sensibi-
lité, les données de la littérature ont été utilisées. La méthode de Dempster utilise des études
cadavériques pour construire un tableau anthropométrique. La méthode de Zatsiorsky concerne
les études in vivo d'une population jeune sportive (l'âge moyen est de 22 ans) pour déduire un
tableau anthropométrique. La méthode de Yang utilise les équations de régression en se basant
sur les mesures du sujet comme la longueur, la circonférence de chaque segment corporel.

Pour développer le modèle musculosqueletique personnalisé de la pathologie a�n d'étudier
les e�ets de l'orthèse des membres inférieurs sur la marche, la technique d'imagerie médicale CT
Scanner a été utilisée pour personnaliser la géométrie des segments corporels et leurs propriétés
inertielles.

Les standards de l'ISB (International Society of Biomechanics) proposés par Wu ( [163], [164],
[165]) ont été utilisés pour positionner le centre de masse de chaque segment.

Concernant les muscles, la modélisation géométrique des muscles dépend des solutions du
logiciel de modélisation. Dans notre modèle, la modélisation par défaut du logiciel LifeMod est
utilisée (Fig. 3.6). Chaque muscle est représenté par une ligne d'action comportant un point
d'insertion et un point d'attachement. LifeMod permet de développer 17 muscles des membres
inférieurs dans le modèle standard mais d'autres muscles peuvent être développés à l'aide des
structures pré-dé�nies dans le logiciel LifeMod.

Figure 3.6 � Chaque muscle est représenté par une ligne d'action

3.3.2 Conditions aux limites et de chargement

Les lois de comportement de chaque structure biologique sont dé�nies comme ci-dessous.
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Articulation

La modélisation des articulations des membres inférieurs s'e�ectue de la façon suivante :
� L'articulation de la hanche a été modélisée par une rotule : rotation selon 3 axes (�exion
et extension, rotation interne et externe, adduction et abduction).

� L'articulation du genou a été modélisée une liaison pivot : rotation selon un axe (�exion
et extension).

� L'articulation de la cheville a été modélisée par une rotule : rotation selon 3 axes (�exion
et extension, rotation interne et externe, adduction et abduction).

Plus précisément, chaque articulation a été modélisée par 3 ressorts dans 3 axes (sagittal,
frontal, et transversal) (Fig. 3.7). C'est un modèle viscoélastique. L'équation mécanique de chaque
ressort est la suivante :

� Rotation : M = K × θ + C × θ̇
Où K et C sont la rigidité et l'amortissement respectivement. θ et θ̇ sont l'angle de rotation

et sa vitesse. Le paramètre θ est calculé pendant la dynamique inverse.

Figure 3.7 � La topologie de l'articulation du coude droit (BRG. LifeMod)

Muscle

Modèle Closer Loop La modélisation d'un muscle s'e�ectue par un modèle �laire avec un
point d'origine et un point d'attachement. La force musculaire est calculée en se basant sur un
processus d'optimisation minimisant les e�orts musculaires. Le modèle rhéologique musculaire
comporte une composante contractile et une composante élastique parallèle. La composante
contractile est présentée en fonction du rapport raccourcissement/allongement de la longueur
musculaire au cours du mouvement. Les équations détaillées sont les suivantes :

F = Pgain(Perror) + Igain(Ierror) +Dgain(Derror)

avec Perror dé�ni comme suit :
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Perror = (LtargetV alue − LcurrentV alue)/rangeOfMotion

La force maximale d'un muscle est dé�nie en se basant sur la force physiologique maximale
d'un muscle. Les équations correspondantes sont les suivantes :

Fmax = FmaxPhysi × tone× preload

FmaxPhysio = pCSA×Mstress

Où les paramètres sont les suivants :

� Derror : la première dérivée de Perror par rapport au temps de mouvement ;
� Ierror : l'intégrale temporelle de Perror ;
� pCSA : l'aire transversal d'un muscle (en cm2) ;
� Mstress : la contrainte maximale (en N/cm2) ;
� LtargetV alue,LcurrentV alue : la longueur désirée et actuelle d'un muscle au cours de simula-
tion ;

� Pgain et Dgain : coe�cients de la rigidité et de l'amortissement ;
� tone(0− 200) : le �ltre de la force générée (redondance des muscles) ;
� preload : la force constante dé�nie a priori.

Les valeurs utilisées de ces paramètres sont issues de la littérature. Par exemple les valeurs de
pCSA de Schumacher et al [135] sont utilisées par défaut dans le logiciel Lifemod et correspondent
à un adulte sain.

Modèle de A.V. Hill Le modèle rhéologique musculaire de A.V Hill, 1951 (Fig. 3.8) comprend
une composante contractile (CE), une composante élastique sérielle (SEE) et une composante
élastique parallèle (PE).

Figure 3.8 � Modèle rhéologique musculaire de Hill (1951) : lcurr, vcurr est la longueur et la
vitesse actuelle du muscle, A(t) est la fonction d'activation du muscle.
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Contact

Le contact entre le pied et le sol a été modélisé comme la pénétration d'un solide dans l'autre
(Fig. 3.9). La force générée sur le point de contact est dé�nie comme suit :

Fn = k × ge + C(g)dg/dt

Figure 3.9 � La modélisation du contact du pied au sol

Où les paramètres sont les suivants :

� k : coe�cient dé�ni a priori ;
� g : la pénétration d'un solide dans l'autre ;
� dg/dt : la vitesse de pénétration au point de contact ;
� e : l'exposant de force (réel positif) ;
� C(g) : l'amortissement non linéaire en fonction de g ;
� dmax et cmax : les limites.

Les valeurs de ces paramètres sont issues de la littérature ( [2], [13]).

3.3.3 Données cinématiques expérimentales

Pour e�ectuer la dynamique inverse, les données cinématiques peuvent être expérimentale-
ment acquises. Le protocole expérimental d'une campagne de mesures comporte plusieurs étapes :

� Mise en place et calibrage du système d'analyse du mouvement (e.g. Vicon) ;
� Mise en place des marqueurs sur le sujet
� Enregistrement du mouvement (la marche, l'activité physique, etc.) e�ectué par le sujet ;
� Calcul et extraction des trajectoires tridimensionnelles des marqueurs par une approche
clinique avec les séquences de rotations successives.

La simulation des modèles développés dans BRG.LifeMod demande les données cinématiques
comportant une série des coordonnées en 3D des marqueurs cutanés �xés sur les segments corpo-
rels. Pour acquérir les données cinématiques nécessaires, soit les données cinématiques issues des
exemples dans les tutoriels du logiciel Lifemod (avec plusieurs types de mouvement : la marche
(Fig.3.10), la danse, le cycliste, etc.) sont utilisées, soit le protocole de mouvement personnalisé
est établi pour enregistrer les données cinématiques du sujet.
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Figure 3.10 � Positions des marqueurs du protocole de David pour acquérir les données ciné-
matiques de la marche normale (LifeMod)

Pour développer le modèle personnalisé de la pathologie Polio, le système d'analyse du mou-
vement VICON avec 6 caméras infrarouges a été utilisé. Les forces de réaction ont été simultan-
nément acquises par deux plates-formes de force AMTI (Fig. 3.11).

(1)

(2)

(3)

(4)

Figure 3.11 � Capture de mouvement optoélectronique Vicon Motion Systems Ltd (UMR 6600) :
(1) plates-formes de force AMTI ; (2) station de travail ; (3) caméra ; (4) marqueurs

3.3.4 Dynamique inverse et dynamique directe

La modélisation du comportement mécanique du système musculo-squelettique in vivo joue
un rôle important tant en biomécanique, en réhabilitation, qu'en physiologie. Ceci nécessite
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d'évaluer des variables non directement mesurables comme les moments et les forces musculaires.

Il y a des variables connues comme les déplacements linéaires et angulaires qui peuvent
être obtenues à partir des systèmes d'analyse du mouvement. D'autres variables connues sont
des paramètres mécaniques des segments corporels comme la masse, les moments d'inertie, la
position du centre de masse. Par contre, les variables inconnues sont les forces et les moments
musculaires. Pour dé�nir les relations entre les variables connues et inconnues, les équations de
Newton-Euler ont été proposées. Mathématiquement, les équations de Newton-Euler permettant
d'intégrer les données inconnues et connues sont les suivantes :

Newton (linéaire) :
∑
F = m.a (Force = masse × accélération linéaire)

Euler (angulaire) :
∑
M = I.α (Moment = moments inertiels × accélération angulaire)

Ces équations expriment le comportement du modèle mathématique des segments corporels.

Dynamique inverse

Les séquences de positions successives des marqueurs sont enregistrées par le système d'ana-
lyse du mouvement. Ces données avec les données inertielles des segments corporels vont servir
à déterminer les rotations articulaires, les moments et forces généralisés à l'articulation pour
activer les articulations et les muscles pendant l'analyse de la dynamique inverse (Fig. 3.12).

Figure 3.12 � Modèle de la simulation dynamique inverse et la détermination des contractions
musculaires

Dynamique directe

La connaissance des forces, des moments musculaires est nécessaire pour trouver les trajec-
toires du mouvement (Fig. 3.12).

Avant la présentation de l'application clinique de la méthodologie de modélisation personnali-
sée, une étude de sensibilité des paramètres anthropométriques et géométriques des os et muscles
a été e�ectuée.
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3.4 Étude de la sensibilité des paramètres géométriques et an-
thropométriques

3.4.1 Introduction

Concernant les paramètres anthropométriques et géométriques des os et des muscles, les
données utilisées sont souvent des données de la littérature. Les tableaux anthropométriques
ont été utilisés pour les données inertielles, y compris les masses corporelles. Les données de
Dempster et Gaughran, 1967 [52] et de Zatsiorsky et Seluyanov, 1985 [167] sont les plus utilisées.
Pour estimer les actions musculaires des muscles, les valeurs utilisées des pCSA (physiologic cross-
sectional area) sont issues de la littérature (Schumacher et Wol�, 1966 [135], [136] ; Horsman et al,
2007 [86]). Une étude de la sensibilité de ces paramètres est nécessaire pour évaluer la sensibilité
des modèles musculosquelettiques.

3.4.2 Matériels et Méthodes

Le modèle musculosquelettique a été développé (FIG. 3.13). La sensibilité de deux types de
paramètres anthropométriques et géométriques sur les résultats de simulation a été étudiée : les
masses corporelles et les pCSA (i.e. l'aire axiale du muscle).
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Figure 3.13 � Modèle musculosquelettique développé
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Les mesures anthropométriques comme le poids total du corps, la longueur, la circonférence
des segments corporels (Tab.3.2) ont été réalisées sur un sujet sain (homme, 29 ans, 1m68, 65kg)
pour calculer les masses corporelles selon 3 méthodes. La méthode de Yang ( [30], [166]) utilise
les équations de régression. Celle de Dempster concerne des données anthropométriques mesurées
sur des études cadavériques. La méthode de Zatsiorsky concerne les données anthropométriques
extraites in vivo à partir d'une population de jeunes sportifs (l'age de 22 à 30). Les pCSA
utilisés sont des données de Schumacher et al, de Foidart-Dessalle et al [66] et de Horsman et al
(Tab.3.3) 1.

Grandeur (cm)
Longueur du pelvis 15
Circonférence du pelvis 76
Longueur de la cuisse gauche 32
Circonférence de la cuisse gauche 51
Longueur de la cuisse droite 32
Circonférence de la cuisse droite 51
Longueur de la jambe gauche 40
Circonférence de la jambe gauche 33.5
Longueur de la jambe droite 40
Circonférence de la jambe droite 33.5
Largeur malléolaire du pied gauche 7
Hauteur malléolaire du pied gauche 8.5
Longueur du pied gauche 24
Largeur malléolaire du pied gauche 7
Hauteur malléolaire du pied gauche 8.5
Longueur du pied gauche 24

Table 3.2 � Mesures anthropométriques du sujet étudié

Méthode Sujet Masse Pelvis Cuisse gauche Jambe gauche Pied gauche
totale (droite) (droite) (droite)

Dempster Sain 65 9.23 6.5 (6.5) 3.0225 (3.0225) 0.9425 (0.9425)
Zatsiorsky Sain 65 7.2605 9.204 (9.204) 2.8145 (2.8145) 0.8905 (0.8905)
Saiwei Yang Sain 65 6.75 (6.75) 2.89 (2.89) 0.84 (0.84)

Table 3.3 � Masses des segments corporels des membres inférieurs (en kg)

Les segments corporels (le bassin, les fémurs gauche et droite, les tibias gauche et droite, les
pieds gauche et droite), les articulations (hanche, genou, cheville), et des muscles (10 muscles
signi�catifs de l'analyse du mouvement des membres inférieurs : les quadriceps, le soléaire, le
jambier antérieur, etc.) ont été générés. Les valeurs par défaut ont été utilisées pour tous les autres
paramètres (les lois de comportement, la rigidité, l'amortissement, la contrainte maximale, etc.).
Les données cinématiques de la marche par défaut ont été utilisées pour contrôler le mouvement.

L'in�uence des masses corporelles calculées avec 3 méthodes a été étudiée sur 1) les angles
articulaires 2) les moments intersegmentaires 3) les forces de réactions 4) les forces musculaires

1. les équations détaillées ont été présentées dans l'annexe B de la thèse
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5) la vitesse de marche. L'in�uence des pCSA utilisées avec 3 méthodes (Schumacher et Wol�,
1966 [135] ; Horsman et al, 2007 [86] ; Foidart-Dessalle et al [66]) a été aussi étudiée sur 1)
les angles articulaires 2) les moments intersegmentaires 3) les forces de réactions 4) les forces
musculaires 5) la vitesse de marche. Un écart relatif a été calculé correspondant à la di�érence
divisée par le maximum ( ∆Y

MaxY ).

3.4.3 Résultats

Les résultats de l'in�uence de la masse sur les angles articulaires sont illustrés dans la �gure
Fig. 3.14. L'écart relatif maximal trouvé des angles articulaires est de l'ordre de 4 %.

Figure 3.14 � In�uence de la masse sur les angles articulaires

Les résultats de l'in�uence de la masse sur les moments segmentaires de la hanche sont illustrés
dans la �gure Fig. 3.15. L'écart relatif maximal des courbes calculées obtenues avec les données
de Dempster et de Zatsiorsky est de l'ordre de 18 %. Par contre les résultats selon la méthode de
Yang se di�érencient nettement avec les résultats obtenus de Dempster et de Zatsiorsky. L'écart
relatif maximal est de 74 %.

Les résultats de l'in�uence de la masse sur les forces de réactions sont illustrés dans la �gure
Fig. 3.16. La force de réaction générée du pied gauche est légèrement di�érente par rapport à
celle du pied droit. On observe que l'écart relatif maximal est de 20 % entre les méthodes.

L'in�uence de la masse sur les forces musculaires est illustrée dans la �gure Fig. 3.17. L'écart
relatif maximal est de 29 % entre les méthodes.
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Figure 3.15 � In�uence de la masse sur les moments segmentaires de la hanche

Figure 3.16 � In�uence de la masse sur les forces de réactions au sol (composante verticale)
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Figure 3.17 � In�uence de la masse sur la force musculaire soléus

L'in�uence de la masse sur la vitesse de marche est illustrée dans la �gure Fig. 3.18. L'écart
relatif maximal est de 9 % entre les méthodes.

Figure 3.18 � In�uence de la masse sur la vitesse de marche

Les résultats de l'in�uence du pCSA sur les angles articulaires sont illustrés dans la �gure
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Fig. 3.19. L'écart relatif maximal trouvé des angles articulaires est de l'ordre de 2 %.

Figure 3.19 � In�uence du pCSA sur les angles articulaires

Les résultats de l'in�uence du pCSA sur les moments segmentaires de la hanche sont illustrés
dans la �gure Fig. 3.20. L'écart relatif maximal trouvé est de 75 % entre les méthodes.

Figure 3.20 � In�uence du pCSA sur les moments segmentaires de la hanche

Les résultats de l'in�uence du pCSA sur les forces de réactions sont illustrés dans la �gure
Fig. 3.21. L'écart relatif maximal trouvé est de 12 % entre les méthodes
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Figure 3.21 � In�uence du pCSA sur les forces de réactions (composante verticale)

Les résultats de l'in�uence du pCSA sur la force musculaire sont illustrés dans la �gure Fig.
3.22. L'écart relatif maximal trouvé est de 28 % entre les méthodes.

Figure 3.22 � In�uence du pCSA sur la force musculaire
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L'in�uence du pCSA sur la vitesse de marche est illustrée dans la �gure Fig. 3.23. L'écart
relatif maximal est de 11 % entre les méthodes.

Figure 3.23 � In�uence du pCSA sur la vitesse de marche

La synthèse des écarts relatifs est illustrée dans le Tableau. 3.4.

In�uence de la masse corporelle In�uence du pCSA
Écart relatif Écart relatif Écart relatif Écart relatif

maximal (en %) moyen (en %) maximal (en %) moyen (en %)

Angles articulaires
Hanche 3 1 2 1
Genou 1 0.3 0.5 0.3
Cheville 8 1 2 0.9

Moments articulaires
Hanche gauche 74 46 75 44

Force de réaction
Pied gauche 20 12 12 4
Pied droite 18 9 13 5

Force musculaire
Soléus gauche 29 8 18 2
Soléus droite 28 6 28 2

Vitesse de marche
Bassin 9 3 11 4

Table 3.4 � Synthèse des écarts relatifs calculés
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3.4.4 Discussion

Dans notre approche, les valeurs des angles articulaires sont indépendantes des paramètres
anthropométriques et géométriques. Ceci s'explique par le fait que les données cinématiques
utilisées sont les entrées de toutes les simulations. Au contraire les moments intersegmentaires
sont directement liés aux masses corporelles. On remarque aussi que les résultats selon la méthode
de Yang sont largement di�érents par rapport aux méthodes de Dempster et Zatsiorsky. De plus
les équations de Yang donnent des valeurs di�érentes pour les deux membres inférieurs. La
di�érence des forces de réaction et des forces musculaires s'explique par la di�érence des aires
axiales pCSAs. Nous constatons que plus les pCSAs sont grands, plus les forces musculaires sont
grandes.

Nos observations renforcent les débats ( [73], [125], [127]) concernant les fortes in�uences des
paramètres BSIP (Body Segment Inertial Parameter) sur les paramètres cinétiques de l'analyse
du mouvement.

À notre connaissance, dans la littérature, il n'y a pas d'étude de la sensibilité de ces paramètres
sur le modèle musculosquelettique du corps humain. Or, notre étude démontre une forte in�uence
du paramètre musculaire sur les paramètres cinétiques de l'analyse du mouvement. De plus, du
point de vue méthodologique, notre étude est complémentaire par rapport à d'autres études de
sensibilité ( [73], [125], [127]), ils ont étudié la sensibilité durant la dynamique inverse, tandis
que notre approche est une chaîne complète de la dynamique inverse et directe. Il est noté que
la dynamique directe est e�ectuée pour valider les cinématiques angulaires calculées pendant
la dynamique inverse et de plus, les moments articulaires, les forces de réaction, et les forces
musculaires sont calculés en interaction avec l'environnement.

3.4.5 Conclusions et perspectives

L'étude de la sensibilité des paramètres géométriques et anthropométriques des os et muscles
a été e�ectuée sur un modèle musculosquelettique. La marche normale a été simulée pour étu-
dier les in�uences des paramètres choisis. Les résultats obtenus montrent un fort impact de ces
paramètres sur les résultats de simulation. D'où l'importance de considérer des paramètres per-
sonnalisés à déterminer expérimentalement. Il est noté que le paramètre pCSA est utilisé comme
une contrainte d'optimisation (calcul des forces physiologiques maximales) de la dynamique in-
verse et directe, il n'est pas utilisé directement pour calculer la force musculaire. Pour calculer la
force musculaire dans le logiciel LifeMod, la longueur des muscles est importante. Notons égale-
ment que la personnalisation de la géométrie des segments corporels déduit la personnalisation
de la longueur des muscles concernés.

Toutes ces constatations et notre souhait d'aller vers des modèles applicables en clinique nous
ont amené à développer des modèles personnalisés (normal et pathologique).
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3.5 Modèle musculosquelettique personnalisé : étude du cas de
l'application clinique du sujet Heine-Medin (Polio)

3.5.1 Introduction

Heine-Medin (i.e. poliomyélite épidémique) est une pathologie locomotrice qui s'attaque à la
substance grise de la moelle épinière et provoque des atrophies musculaires souvent irréversibles.
Quand l'atteinte est massive, elle provoque des paralysies locales, mortelles dans environ 10 % des
cas. Le traitement est toujours la chirurgie pour aligner les structures musculaires et tendineuses.
Les exercices physiques de rééducation fonctionnelle sont nécessaires dans le but d'implanter
une orthèse sur le membre défectueux. La procédure de rééducation est longue et demande
des supervisions fréquentes pour maitriser le niveau de �exion et d'extension des articulations
défectueuses.

L'objectif de cette étude est de développer deux modèles musculosquelettiques personnalisés
des membres inférieurs. Le premier modèle est un sujet normal et le deuxième est un sujet
Heine-Medin. Ces modèles servent à appréhender l'intérêt et les limitations d'une modélisation
personnalisée pour évaluer et concevoir des orthèses personnalisées.

3.5.2 Matériels et Méthodes

Protocole d'acquisition de l'imagerie médicale

La modélisation géométrique des sujets étudiés a été réalisée par la technique d'imagerie
médicale CT Scanner. Les mesures ont été e�ectuées sur 2 sujets : un sujet sain (homme, 29 ans,
1m68, et 65kg) et un sujet présentant un handicap locomoteur (homme, 27 ans, 1m70, et 65kg).

La pathologie étudiée est le Heine-Medin (Polio). Le sujet a la jambe gauche paralysée, la
longueur du fémur, du tibia, et du pied est plus courte par rapport à la jambe droite normale.
Les activités musculaires de la jambe gauche sont paralysées. Le sujet porte une orthèse avec
l'articulation du genou bloquée.

Le protocole d'acquisition des images médicales CT Scan spiralé a été établi (Tab. 3.5) pour
ces deux sujets : les mesures ont été réalisées dans un scanner LightSpeed Pro 32 utilisé en
mode d'acquisition hélicoïdale à la Polyclinique St Côme à Compiègne en collaboration avec Dr.
Charleux (Radiologiste). Le patient est suivi par le Dr. Aufaure (Chirurgien Orthopédiste, à la
Polyclinique St Côme à Compiègne).

Les séquences d'images des sujets sont illustrées dans les �gures Fig.3.24, Fig.3.25. Notons
que les e�ets métalliques de l'orthèse ont in�uencé forcement la qualité des séquences acquises
(Fig.3.25).

Le logiciel AMIRA [161] a été utilisé pour segmenter les séquences d'images. La méthode
de segmentation semi-automatique basée sur le niveau de gris a été utilisée pour reconstruire
les contours des séquences d'images. Le principe de segmentation est suivant : tout d'abord la
segmentation totale de toutes les séquences a été générée ; le contraste a été manuellement corrigé
pour obtenir une meilleure di�érence entre les os et les tissus mous. Ensuite, la segmentation a
été ra�née et découpée pour séparer les di�érentes parties osseuses : le bassin, le fémur, le tibia,
et le pied. Le processus de segmentation a été appliqué également sur plusieurs plans de l'espace
(Fig.3.26) et cela permet de corriger précisément les contours générés.
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Paramètres Sujet sain Sujet pathologique Sujet pathologique
sans orthèse avec orthèse

Temps d'acquisition (sec) 30 30 30
mAs 64.80 82.80 39.60
kAp (KV) 100 100 100
Résolution spatiale 512x512 512x512 512x512
Intervalle de reconstruction 1.250 3 2
Algorithme SOFT SOFT STANDARD
Contraste intraveineuse Non Non Non
Nombre de séquences 831 384 481

Table 3.5 � Description du protocole d'acquisition des images médicales spéci�que à l'étude

Figure 3.24 � Quelques séquences du sujet sain

Figure 3.25 � Quelques séquences du sujet pathologique avec orthèse
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Figure 3.26 � Séquences d'images du sujet pathologique sans orthèse dans di�érents plans
d'espace

Méthodologie de personnalisation des paramètres anthropométriques

La segmentation des images scanner a été réalisée avec le logiciel MeVisLab [110]. Pour
extraire des images les parties musculaires et osseuses, une procédure simpli�ée à 2 étapes a
été choisie (Fig. 3.27) : tout d'abord, le volume interne des membres contenant les muscles et
excluant l'os cortical est extrait des images par seuillage (Fig. 3.27b) ; puis, on e�ectue une
opération logique d'inversion sur l'image seuillée pour en déduire les zones représentant l'os
cortical (Fig. 3.27c). Les images seuillées obtenues correspondent aux zones qui ne sont pas de
l'os cortical.

(a) (b) (c)

Figure 3.27 � Segmentation d'images : (a) image axiale originale ; (b) image de la zone interne
non osseuse ; (c) image de l'os cortical déduite de (b) par inversion.

À partir des images binaires précédentes, on peut isoler une partie donnée en y plaçant un
point germe et en appliquant une croissance de région [88]. Ainsi, on extrait les deux cuisses,
les deux jambes, les deux fémurs, les deux tibias et les os des pieds. Les coupes anatomiques de
référence choisies sont comme suit :

� Pour la cuisse, le plan de coupe haut a été choisi au niveau du petit trochanter : le plan
bas correspond est au plan des condyles du fémur ;

� Pour la jambe, le plan de coupe haut correspond au plateau tibial ; le plan de coupe bas
se situe autour du point bas du tibia ;
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� Pour le pied, le plan de coupe haut contient le haut du cuboïde ; le plan de coupe bas est
à la hauteur du bout des orteils.

Le calcul des propriétés mécaniques des segments corporels (e.g. masse, positions du centre
de masse, moments d'inertie) s'e�ectue à l'aide du logiciel 3D Slicer 2 et de la bibliothèque de
programmation VTK/ITK 3. Le test de validation de la méthode de calcul a été réalisé sur une
plaque. Une erreur de 0.7 % est acceptable pour appliquer la méthode aux deux sujets étudiés 4.
La segmentation et la reconstruction 3D de chaque segment sont réalisées (Fig. 3.28). Les masses
volumiques osseuses et des tissus mous utilisées sont 1.7 g/cm3 et 1.05 g/cm3 respectivement.

Figure 3.28 � Coupes anthropométriques du sujet pathologique

Protocole d'acquisition des données cinématique et cinétique

Un protocole expérimental de mesure est établi pour acquérir des données cinématique et
cinétique du sujet pathologique (Polio). Le protocole David [49] est utilisé pour positionner les
marqueurs cutanés sur les membres inférieurs du sujet Polio (Fig. 3.29). Le système d'analyse du

2. www.slicer.org

3. www.vtk.org

4. description plus détaillée dans l'annexe C du manuscrit de thèse
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mouvement VICON et deux plateformes de force AMTI sont utilisés pour acquérir des trajectoires
des marqueurs et aussi les forces de réaction des pieds au sol.

Figure 3.29 � Les positions des marqueurs cutanés du sujet pathologique selon le protocole de
David

Le sujet Polio e�ectue la marche à vitesse normale (Fig. 3.30). Les acquisitions sont enregis-
trées et traitées par le logiciel Nexus (VICON Motion Systems Ltd).

Figure 3.30 � Les positions du sujet pathologique au cours de la marche

Étude des erreurs expérimentales : mesures cinématiques et géométriques

Deux types d'erreurs expérimentales cinématiques (i.e. la répétabilité et la reproductibilité)
sont étudiés pour évaluer la précision des résultats de simulation obtenus. La simulation est
répétée trois fois avec les mêmes données cinématiques expérimentales (i.e. la répétabilité (Fig.
3.31)) et avec 3 di�érentes données cinématiques expérimentales (i.e. la reproductibilité). L'erreur
relative moyenne a été calculée tout au cours de la simulation et le pourcentage a été calculé par
rapport à l'erreur relative maximale.
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Erreur de
 répétabilité

L.ASIS (simulation 2)

L.ASIS (simulation 1)

R.ASIS 

Sacrum

L.Femoral wand 

R.Femoral wand 

Figure 3.31 � Répétabilité : erreur de position des marqueurs (avec les mêmes données cinéma-
tiques)

Concernant les erreurs géométriques, l'impact de la sensibilité de la segmentation (e.g. choix
de seuil selon la méthode de seuillage) et celui du choix des coupes anatomiques (e.g. séparation
entre le bassin et le fémur) ont été aussi quanti�és ainsi que leur in�uence sur les calculs de
simulation.

D'une part, pour étudier la sensibilité du choix du seuil de segmentation, nous e�ectuons
des opérations morphologiques sur l'image seuillée pour réduire le volume interne et simuler une
erreur de segmentation du contour externe. Dans notre étude, nous enlevons une peau de deux
valeurs d'épaisseur : 3 et 5 pixels, soit 1,92 mm et 3,2 mm (Fig. 3.32). Ces valeurs correspondent
à l'épaisseur de peau que l'on peut observer sur l'image originale en niveaux de gris (Fig. 3.33).

(a) (b) (c)

Figure 3.32 � (a) image seuillée ; (b) image à volume réduit ; (c) épaisseur enlevée (3 pixels).
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(a) (b)

Figure 3.33 � Grossissement du contour de l'image originale : (a) image originale ; (b) grossis-
sement de la zone encadrée en jaune

D'autre part, il n'y a pas de coupes anatomiques standards pour séparer le bassin et la cuisse,
des rajouts approximatifs de 1

8 ,
1
4 , et

1
2 des propriétés morphologiques du bassin sont réalisés a�n

de compenser la partie manquante musculaire de la cuisse par rapport à son anatomie exacte et
de borner les paramètres de simulation (Fig. 3.34).

(1/2)

(1/4)

(1/8)

Figure 3.34 � Bornes inférieures et supérieures du choix des coupes anatomiques : 1
8 ,

1
4 , et

1
2
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3.5.3 Résultats

Modèles musculosquelettiques et les propriétés mécaniques

Les modèles musculosquelettiques personnalisés développés sont illustrés dans la Fig. 3.35.
Les insertions musculaires sont supposées être normales et elles sont en accord avec l'anatomie
des muscles.

ASIS 

SAC

THIG

KNE

TIB

ANK
HEE

TOE

SAC
ASIS 

THIG

KNE

TIB

HEE
ANK

TOE

Figure 3.35 � Les deux modèles musculosquelettiques personnalisés développés dans BRG.
LifeMod

Les paramètres mécaniques des segments corporels calculés pour le sujet normal sont illustrés
dans le Tab.3.6. Le temps de segmentation d'un segment corporel est environ 30 minutes et le
temps de calcul des propriétés mécaniques d'un segment corporel est d'environ 21 minutes.

Segment Masse (en kg) Masse (% BW) Ixx (kg.m2) Iyy (kg.m2) Izz (kg.m2)
Bassin 11,74 18,06 (0,4) 0,065 (0,004) 0,101 (0,005) 0,097 (0,003)
Cuisse droite 6,68 10,28 (0,27) 0,060 (0,004) 0,056 (0,004) 0,021 (0,001)
Cuisse gauche 6,93 10,66 (0,3) 0,063 (0,004) 0,059 (0,004) 0,023 (0,001)
Jambe droite 2,93 4,5 (0,08) 0,021 (0,001) 0,021 (0,001) 0,004 (0)
Jambe gauche 3 4,61 (0,09) 0,022 (0,002) 0,022 (0,001) 0,004 (0)
Pied droit 0,72 1,10 (0,02) 0,002 (0) 0,001 (0) 0,002 (0)
Pied gauche 0,72 1,1 (0,03) 0,002 (0) 0,000 (0) 0,002 (0)

Table 3.6 � Paramètres mécaniques des segments corporels du sujet sain

Les propriétés mécaniques des segments corporels du sujet pathologique selon di�érents choix
du seuil de segmentation sont présentés dans Tab. 3.7. De plus, les propriétés mécaniques du
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bassin et du fémur sont ajustées et bornées par rapport à leurs anatomies exactes (Tab. 3.8).
Il est noté que ces propriétés sont plus grandes par rapport aux calculs précédents car il y a la
présence des têtes fémorales osseuses dans le bassin.

Segment Masse (en kg) Ixx (kg.m2) Iyy (kg.m2) Izz (kg.m2)
Bassin 10,34 0,061 0,089 0,091
Bassin (-) 9,94 0,057 0,083 0,084
Bassin (�) 9,68 0,055 0,080 0,080
Cuisse droite 4,97 0,042 0,042 0,014
Cuisse droite - 4,66 0,039 0,039 0,012
Cuisse droite � 4,46 0,038 0,037 0,011
Cuisse gauche (patho) 2,33 0,02 0,018 0,005
Cuisse gauche (patho) (-) 2,12 0,02 0,017 0,004
Cuisse gauche (patho) (�) 1,98 0,016 0,016 0,004
Jambe droite 2,68 0,015 0,016 0,004
Jambe droite (-) 2,46 0,014 0,014 0,003
Jambe droite (�) 2,31 0,013 0,013 0,003
Jambe gauche (patho) 0,94 0,006 0,005 0,001
Jambe gauche (patho) (-) 0,8 0,005 0,005 0,001
Jambe gauche (patho) (�) 0,72 0,004 0,004 0
Pied droit 0,92 0,003 0,001 0,003
Pied droit (-) 0,83 0,002 0,001 0,003
Pied droit (�) 0,78 0,002 0,001 0,002
Pied gauche (patho) 0,5 0,001 0,000 0,001
Pied gauche (patho) (-) 0,43 0,001 0 0,001
Pied gauche (patho) (�) 0,4 0,001 0 0,001

Table 3.7 � Paramètres mécaniques segmentaires du sujet pathologique selon di�érentes valeurs
de seuil : seuil de référence de segmentation (-200,200) et réduction de 3 (-) et 5 (�) pixels

Segment Masse (en kg) Ixx (kg.m2) Iyy (kg.m2) Izz (kg.m2)
Bassin 10,51 0,063 0,093 0,093
Bassin (−1

8) 9,2 0,055 0,081 0,082
Bassin (−1

4) 7,89 0,047 0,067 0,07
Bassin (−1

2) 5,25 0,031 0,046 0,047
Cuisse droite 4,97 0,042 0,042 0,014
Cuisse droite (+1

8) 6,29 0,05 0,042 0,014
Cuisse droite (+1

4) 7,6017 0,058 0,042 0,014
Cuisse droite (+1

2) 10,2294 0,074 0,042 0,014
Cuisse gauche (patho) 2,33 0,019 0,018 0,047
Cuisse gauche (patho)(+1

8) 3,64 0,027 0,018 0,048
Cuisse gauche (patho)(+1

4) 4,96 0,035 0,019 0,049
Cuisse gauche (patho)(+1

2) 7,58 0,05 0,019 0,005

Table 3.8 � Paramètres mécaniques du sujet pathologique selon di�érents rajouts 1
8 ,

1
4 , et

1
2 des

propriétés mécaniques du bassin pour la cuisse
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Étude des erreurs expérimentales : mesures cinématiques et géométriques

Il est noté que toutes ces erreurs ont été calculées en se basant sur une simulation de
référence.

Les erreurs cinématiques expérimentales (e.g. répétabilité et reproductibilité) quanti�ées à
travers plusieurs simulations sont présentées en Fig. 3.36.

Erreurs expérimentales: répétabilité
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Figure 3.36 � Erreurs expérimentales des angles articulaires du côté non pathologique sujet
pathologique (Polio)

Le tableau récapitulatif des erreurs cinématiques expérimentales est illustré dans Tableau.
3.9.

Quant aux erreurs de segmentation, les résultats de simulation sont illustrés dans les Fig.
3.37, Fig. 3.38. Le tableau récapitulatif des erreurs calculées est présenté dans Tab. 3.10.
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Figure 3.37 � Moments articulaires du membre droit (non pathologique) : simulation 1 (réf),
simulation 2 (- 3 pixels), et la simulation 3 (- 5 pixels)
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Figure 3.38 � Moments articulaires du membre gauche (pathologique) : simulation 1 (réf),
simulation 2 (- 3 pixels), et la simulation 3 (- 5 pixels)
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Répétabilité Reproductibilité

Sim 1 Sim 2 Sim 1 Sim 2
Angles articulaires droites
Hanche 0,3 (1,4) 0,28 (1,17) 2 (8,4) 11,67 (28,98)
Genou 0.4 (0.6) 0,37 (0,56) 3 (4,8) 12,37 (18,74)
Cheville 1,3 (4,8) 1,04 (3,99) 1,5 (5,4) 4,3 (17,22)
Angles articulaires gauches (orthèse)
Hanche 0,1 (0,7) 0,33 (1,65) 2 (10) 10,1 (29,9)
Genou 0 0 0 0
Cheville 0,3 (1,5) 0,76 (3,89) 4,5 (23,3) 4,4 (17,6)

Table 3.9 � Tableau récapitulatif des erreurs cinématiques expérimentales dans le plan sagittal
(di�érence moyenne (en degré) et % erreur relative moyenne))

Erreur moyenne Erreur maximale
Sim 1 Sim 2 Sim 1 Sim 2

Angles articulaires (deg)
Hanche gauche 0,01 (0,07) 0,02 (0,1) 0,06 (0,3) 0,09 (0,43)
Hanche droite 0,01 (0,043) 0,016 (0,069) 0,11 (0,48) 0,17 (0,72)
Genou gauche 0 0 0 0
Genou droit 0,005 (0,007) 0,008 (0,012) 0,058 (0,089) 0,087 (0,13)
Cheville gauche 0,008 (0,045) 0,013 (0,067) 0,044 (0,23) 0,049 (0,25)
Cheville droite 0,0048 (0,019) 0,0072 (0,029) 0,039 (0,16) 0,057 (0,23)
Moments articulaires
(Nmm) (×103)
Hanche gauche 1,35 (1,54) 1,97 (2,25) 6,05 (6,9) 9,35 (10,67)
Hanche droite 1,13 (3,43) 1,76 (5,38) 11,76 (35,82) 17,4 (52,9)
Genou gauche 0,63 (1,64) 0,95 (2,47) 2,5 (6,5) 3,99 (10,36)
Genou droit 0,56 (3,31) 0,89 (5,26) 5,79 (34,14) 8,7 (51,34)
Cheville gauche 0,85 (1,46) 1,26 (2,16) 4,13 (7,08) 4,82 (8,27)
Cheville droite 0,48 (2,61) 0,72 (3,99) 3,95 (21,72) 5,76 (31,7)
Forces de réaction (N)
Pied gauche 15,17 (1,68) 22,62 (2,5) 53,14 (5,87) 67,23 (7,42)
Pied droit 5,6 (2,82) 8,63 (4,35) 43,64 (22,01) 63,95 (32,25)
Forces musculaires (N)
Gastronemius gauche 0,48 (3,28) 0,66 (4,55) 7,9 (54,65) 10,19 (70,46)
Gastronemius droit 0,02 (0,63) 0,03 (0,92) 0,6 (17,57) 0,09 (26,08)
Semitendinosus gauche 0,09 (1,72) 0,12 (2,4) 1,2 (23,27) 2,06 (39,72)
Semitendinosus droite 1,97 (0,65) 2,91 (0,96) 42,84 (14,09) 63,79 (20,98)

Table 3.10 � Tableau récapitulatif des erreurs de segmentation (valeur moyenne (% erreur
relative moyenne) et valeur maximale (% erreur relative maximale) : simulation 1 (- 3 pixels), et
la simulation 2 (- 5 pixels).
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Concernant les erreurs des coupes anatomiques, les erreurs relatives moyennes et maximales
sont présentées dans les �gures 3.39, 3.40. Le tableau récapitulatif de toutes les erreurs concernant
les résultats cinématiques et cinétiques est illustré dans le Tableau. 3.11.

Erreur moyen Erreur maximal
Sim 1 Sim 2 Sim 3 Sim 1 Sim 2 Sim 3

Angles articulaires (deg)
Hanche gauche 0,02 (0,09) 0,03 (0,16) 0,05 (0,26) 0,06 (0,28) 0,11 (0,54) 0,19 (0,92)
Hanche droite 0,02 (0,08) 0,02 (0,1) 0,03 (0,14) 0,1 (0,4) 0,1 (0,4) 0,16 (0,65)
Genou gauche 0 0 0 0 0 0
Genou droit 0,01 (0,01) 0,01 (0,02) 0,01 (0,02) 0,04 (0,06) 0,05 (0,08) 0,09 (0,14)
Cheville gauche 0,01 (0,05) 0,02 (0,09) 0,03 (0,17) 0,04 (0,2) 0,07 (0,36) 0,12 (0,62)
Cheville droite 0,01 (0,02) 0,01 (0,04) 0,02 (0,06) 0,03 (0,12) 0,05 (0,21) 0,09 (0,37)
Moments articulaires
(Nmm) (×103)
Hanche gauche 1,3 (1,4) 2,65 (2,7) 4,6 (4,3) 5,5 (5,9) 11 (10,8) 18 (17,2)
Hanche droite 0,7 (0,8) 1,2 (1,4) 2,1 (2,4) 7,2 (8,3) 11 (12,4) 18 (20)
Genou gauche 0,65 (1,6) 1,3 (3) 2,2 (5) 2,5 (6,1) 4,7 (11,2) 8,2 (18,5)
Genou droit 0,42 (0,4) 0,7 (0,6) 1 (0,9) 4,3 (3,9) 5,8 (5,2) 9,2 (8,1)
Cheville gauche 0,9 (1,4) 1,8 (2,8) 3,14 (4,7) 4,7 (7,7) 8,6 (13,4) 14 (20,7)
Cheville droite 0,4 (2,1) 0,8 (3,7) 1,4 (5,7) 3,1 (15,4) 6 (26,9) 9,3 (36,7)
Forces de réaction (N)
Pied gauche 4,9 (2,2) 9,5 (3,8) 16,8 (5,8) 34,9 (15,5) 60,4 (24,1) 101,9 (35,4)
Pied droit 15,3 (1,6) 31,8 (3,2) 56,6 (5,4) 41,2 (4,3) 80,1 (8,1) 127,5 (12,3)
Forces musculaires (N)
Gluteus postérieur droit 0,75 (0,96) 1,57 (1,74) 3,45 (2,98) 15,4 (20) 28,15 (31,3) 53,88 (46,6)
Gluteus antérieur droit 0,03 (0,3) 0,08 (0,67) 0,19 (1,17) 1,51 (15,3) 3,33 (28,4) 7,84 (48,4)

Table 3.11 � Tableau récapitulatif des erreurs des coupes anatomiques (valeur moyenne (%
erreur relative moyenne) et valeur maximale (% erreur relative maximale) : simulation 1 (1/8),
simulation 2 (1/4), et la simulation 3 (1/2)

Résultats de simulation du sujet pathologique (Polio)

Les résultats cinématique et cinétique de la simulation du sujet Polio par rapport au sujet
normal sont présentés ci-dessous.

Les angles articulaires de la hanche et du genou sont illustrés dans les Figures 3.41, 3.42.
Concernant les angles articulaires de la hanche, une grande amplitude de mouvement du sujet
pathologique a été constatée par rapport au sujet normal (+35%). Le temps de la phase de
balancement du côté normal du sujet pathologique est long par rapport au sujet normal. À
propos des angles articulaires du genou, la di�érence entre le sujet normal et le sujet pathologique
est aussi importante (+30%) et elle est du même ordre de grandeur que pour angles au niveau
de la hanche. Pourtant, l'orthèse implantée sur le côté gauche du sujet pathologique bloque
complètement le mouvement de �exion et d'extension du genou concerné.
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Figure 3.39 � Moments articulaires du membre droit (non pathologique) : simulation 1 (réf),
simulation 2 (1/8), simulation 3 (1/4), et la simulation 4 (1/2)
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Figure 3.40 � Moments articulaires du membre gauche (pathologique) : simulation 1 (réf),
simulation 2 (1/8), simulation 3 (1/4), et la simulation 4 (1/2)

104



CHAPITRE 3. MODÈLE BIOMÉCANIQUE

Figure 3.41 � Angle articulaire de la hanche

Figure 3.42 � Angle articulaire du genou

Le moment articulaire de la hanche droite (côté normal du sujet pathologique) est présenté
en Fig. 3.43. Le moment généré par le sujet pathologique est plus grand que celui généré par le
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sujet normal dans la phase d'appui de la marche.

Figure 3.43 � Moments articulaires de la hanche

Les moments articulaires du genou du sujet pathologique sont présentés dans Fig. 3.44. Le
moment généré du côté pathologique (avec l'orthèse) est plus grand par rapport à l'autre côté
dans la phase d'appui de la marche.

Figure 3.44 � Moments articulaires du genou

La force de réaction simulée du membre droit du sujet normal sain et celle du membre droit
(côté normal) du sujet Polio sont présentées dans Fig. 3.45. Le pic maximal est de 450 newton.
Il y a une di�érence par rapport au pic maximal des forces de réaction expérimentales (750
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Newton)(�g. 3.46). Cette di�érence du pic maximal est expliqué par le fait que le poids total du
sujet est pris en compte dans la mesure des forces de réaction, tandis que dans la simulation, le
poids total mesuré est celui des membres inférieurs (manque du poids des membres supérieurs).

Figure 3.45 � Forces de réaction simulées des côtés normaux (sujet normal et sujet pathologique)

Figure 3.46 � Forces de réaction verticales expérimentales

Concernant la force de réaction du côté avec orthèse du sujet pathologique, le résultat de
simulation est présenté dans la Fig. 3.47. Par rapport aux forces de réaction expérimentales (Fig.
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3.48), il y a une surestimation du pic maximal de la force de réaction simulée (2700 N <> 900
N). De plus, le pic maximal des forces se produit sur la phase Taligrade. Les phases plantigrade
et digitigrade ont disparu. Le temps d'appui est plus long par rapport au sujet normal.

Figure 3.47 � Force de réaction simulée du côté avec orthèse du sujet pathologique

Figure 3.48 � Forces de réaction verticales expérimentales du sujet pathologique

La force musculaire du semitendinosus est illustrée dans la Fig. 3.49. Par rapport au sujet
normal, la force générée du sujet pathologique est plus petite. Notons également que sous l'e�et
de l'orthèse bloquée pendant le mouvement, la force générée du côté avec l'orthèse n'est pas
signi�cative.
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Figure 3.49 � Force musculaire du semitendinosus

La force musculaire du groupe des muscles Gluteus lors de la phase d'appui est illustrée dans
Fig. 3.50. Concernant le muscle gluteus medius, la force générée du sujet pathologique est plus
petite. Par contre, la di�érence de la force générée par le muscle Gluteus maximus entre les deux
sujets n'est pas importante.

Figure 3.50 � Force musculaire du groupe des muscles Gluteus lors de la phase d'appui
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3.5.4 Discussion

Les paramètres mécaniques des segments corporels sont personnalisés à l'aide de l'imagerie
médicale. La comparaison de notre méthode de calcul avec les méthodes de la littérature (
[29], [33], [98]) a été réalisée. Le test statistique de l'analyse de variance multivariée (one-way
MANOVA) a été e�ectuée sur 4 paramètres dépendants (M, Ixx,Iyy,Izz) de la cuisse, jambe et
pied. Les résultats obtenus montrent une di�érence signi�cative entre les méthodes (Fig. 3.51).
Cette di�érence est expliquée par le fait que les méthodes utilisent di�érents repères de calcul et
aussi di�érents modèles de calcul (cadavérique vs. imagerie (rayons-X duel, IRM, CT Scan)).

Figure 3.51 � Paramètres mécaniques des segments corporels : notre méthode vs. littérature

Les erreurs cinématiques expérimentales ont été quanti�ées à travers di�érentes simulations.
Les erreurs de la reproductibilité variant de 5 à 30 % sont plus importantes par rapport aux
erreurs de la répétabilité (≺ 5%). Cela signi�e que la stabilité du mouvement est un facteur
important pour établir les protocoles cinématiques expérimentaux et simuler les mouvements du
sujet pathologique.

Les réductions de 3 et de 5 pixels du seuil de segmentation ont produit une décroissance
des propriétés morphologiques des segments corporels. Une augmentation des erreurs relatives
moyennes et maximales a été révélée. C'est-à-dire que nous avons une décroissance des résultats
cinétiques (de 1 à 71 %) (e.g. moments articulaires, forces de réactions et forces musculaires)
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par rapport à la décroissance des propriétés morphologiques des segments corporels. Il est noté
que les erreurs des résultats cinématiques sont beaucoup plus petites par rapport aux résultats
cinétiques, cela est expliqué par le fait que les mêmes données cinématiques ont été utilisées
comme données d'entrées pour simuler la dynamique inverse et la dynamique directe.

Une augmentation des propriétés morphologiques de la cuisse par des rajouts approximatifs
de 1

8 ,
1
4 , et

1
2 des propriétés morphologiques du bassin (et inversement une diminution de 1

8 ,
1
4 , et

1
2 des propriétés morphologiques du bassin) implique la croissance de 0.01 à 48.4 % des résultats
cinématiques et cinétiques. Notons également que les erreurs cinématiques sont beaucoup plus
petites par rapport aux erreurs cinétiques.

Les résultats obtenus ont montré l'utilisation possible de la méthodologie de modélisation
personnalisée pour simuler les sujets normaux et pathologiques.
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3.6 Discussion générale du modèle biomécanique

Un benchmark comparatif des logiciels de modélisation biomécanique (AnyBody, SIMM,
LifeMod) a été réalisé a�n d'analyser les di�érentes approches de conception des modèles mus-
culosquelettiques. Nous avons remarqué que ces logiciels utilisent di�érentes méthodologies de
modélisation. Ceci révèle qu'il n'y a pas de consensus sur la conception des modèles
musculosquelettiques.

Les paramètres des structures biologiques (e.g. l'os, le muscle, etc.) jouent un rôle important
dans la simulation des modèles biomécaniques. La �abilité des résultats obtenus est reliée direc-
tement aux ordres de grandeurs de ces paramètres. Pourtant, la plupart des modèles développés
(paramétrable ou personnalisé) ont utilisé des données extraites de la littérature, surtout les
propriétés inertielles des segments corporels. Pour montrer l'intérêt de la personnalisation de ces
paramètres à l'aide des techniques d'imagerie médicale (e.g. IRM, CT Scanner), une étude de sen-
sibilité des paramètres anthropométriques et géométriques des os et des muscles a été e�ectuée.
Les forts impacts de ces paramètres sur les résultats cinématiques et cinétiques ont montré que
l'application clinique du modèle musculosquelettique développé demande une personnalisation
expérimentale de ces paramètres. De plus, notre étude de sensibilité (dynamique inverse et
directe) est complémentaire avec les autres études de sensibilité de la littérature (dynamique
inverse) [73], [125], [127].

Les forces musculaires sont des données utilisées fréquemment dans les modèles déformables
développés par la méthode des éléments �nis (MEF) ( [17], [83], [147]). Plusieurs muscles ont été
choisis pour étudier des charges sur leurs positions (origine ou attachement). Les valeurs des forces
musculaires utilisées sont souvent issues de la littérature, soit dans les études expérimentales (in
vitro [21], in vivo [55]) où la force mesurée dépend de la con�guration de l'expérimentation, soit
dans les analyses dynamiques inverses où la force calculée est basée sur les activités simulées
(e.g. la marche, la course). D'où l'évaluation de la cohérence des résultats obtenus avec
d'autres approches nous a paru intéressant a�n de donner les ordres de grandeurs
obtenus.

Une acquisition des e�orts musculaires des membres inférieurs a été réalisée à partir des
études expérimentales et des analyses dynamiques inverses dans la littérature. Les modèles rhéo-
logiques utilisés sont le modèle de A.V Hill, 1951 (Fig. 3.8) (une composante contractile (CE),
une composante élastique sérielle (SEE) et une composante élastique parallèle (PE), lcurr, vcurr
est la longueur et la vitesse actuelle du muscle, A(t) est la fonction d'activation du musle) et
le modèle Closed Loop du logiciel LifeMod où la force maximale est calculée en fonction du
rapport raccourcissements/allongements de la longueur musculaire au cours du mouvement. La
synthèse des études considérées est illustrée dans les �gures 3.52 et 3.53 ( [82], [21], [120], [55]).
Ces données sont utilisées pour comparer nos résultats de simulation.

La comparaison quantitative a été e�ectuée sur les paramètres suivants 1) les pics maximaux
de la force musculaire de la phase d'appui et d'un cycle de marche 2) les forces musculaires à 10%,
30%, et 45% d'un cycle de marche 3) la force musculaire du groupe des muscles Adducteur d'un
cycle de marche. Les forces comparées sont standardisées par le poids total de chaque modèle.

Les pics maximaux de la force musculaire de la phase d'appui sont illustrés dans la �gure
Fig. 3.54.

Les pics maximaux de la force musculaire d'un cycle de marche sont illustrées dans la �gure
Fig. 3.55.
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Auteur Type Modèle 
Musculoquelettique 

Modélisation 
musculaire 

Illustrations 

Heller et al, 
2001  

Dynamique 
inverse (marche) 
Optimisation 
(Contrainte : 80% 
de la force 
physiologique 
maximale) 

Visible Human Project 
(CT Scan)  

Ligne d’action 

 
Brand et al, 
1994  

Dynamique 
inverse (marche) 
 

Visible Human Project 
(CT Scan) 

Ligne d’action  

 
 

Pedersen 
et al, 1997  

Dynamique 
inverse 
(marche) 
 

Brand et al, 1982 Ligne d’action  

 
 

 

Figure 3.52 � Synthèse des données (I)

Auteur Type Modèle 
Musculoquelettique 

Modélisation 
musculaire 

Illustrations 

Delp et al, 
1990, 1992  

Dynamique inverse 
(marche) 

Modèle standard du 
logiciel SIMM 

Ligne d’action  

 
 

LifeMod 
Company 

Dynamique inverse 
(marche) 
Optimisation 
(Contrainte : 100% 
de la force 
physiologique 
maximale) 
 

Modèle standard du 
logiciel LifeMod (17 

muscles) 

Ligne d’action  

 
 

Dao et al, 
2009  

Dynamique inverse 
(marche) 
Optimisation 
(Contrainte : 100% 
de la force 
physiologique 
maximale) 
 

Modèle paramétrable 
du logiciel LifeMod (10 
muscles) 

Ligne d’action  

 
 

Figure 3.53 � Synthèse des données (II)
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Figure 3.54 � Pics maximaux de la force musculaire de la phase d'appui

Figure 3.55 � Pics maximaux de la force musculaire d'un cycle de marche

Les forces musculaires à 10%, 30%, et 45% d'un cycle de marche sont illustrés dans les
tableaux Tab. 3.12 et 3.13.

Bitsakos et al. (N) LifeMod Standard Model (N) Modèle actuel (N)

10% 30% 45% 10% 30 % 45% 10% 30 % 45%

Gluteus maximus 335 244 204 366 4 0
Gluteus medius 94 82 113 91 35 0.14 253 42 12

Table 3.12 � Comparaison des forces des muscles glutéus
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LifeMod Standard Model (% BW) Stolk et al. (% BW) Modèle actuel (% BW)

10% 30% 45% 10% 30 % 45% 10% 30 % 45%

Iliacus 0 0.07 0.24 0 0.068 0.143
Vastus medialis 0 0 0.028 0.396 0 0.013 0.08 0.007 0.007
Vastus lateralis 0 0 0.012 0 0 0.032 0.1 0.007 0.007

Table 3.13 � Comparaison des forces des muscles vatus et iliacus

Les forces musculaires du groupe des muscles Adducteur d'un cycle de marche sont illustrées
dans la �gure Fig. 3.56.

72
74
76
78
80
82
84
86
88

Heller et al. (%BW ) LifeMod Standard 
Model (% BW)

Force (N)

Author

Range of muscle abductor force during 
gait cycle 

Abductor (gluteus 
maximus, medius and 
minimus)

Figure 3.56 � Forces musculaires du groupe des muscles Adducteur d'un cycle de marche

Une forte variation des e�orts musculaires calculés a été observée. Ceci est dû principalement
à la modélisation simpliste des muscles. En e�et, le calcul des e�orts musculaires est principale-
ment basé sur l'aire axiale moyenne d'un muscle (pCSA). Or nous avons remarqué que ce
paramètre est sensible pour calculer les e�orts musculaires.

Concernant les pics maximaux de la phase d'appui, les forces générées par le modèle standard
du logiciel LifeMod sont plus grandes que celles du modèle de Pedersen et al, 1997. L'explica-
tion d'une telle di�érence se trouve dans le processus d'optimisation pour calculer les e�orts
musculaires. Dans le modèle LifeMod, 100% de la force physiologique maximale a été utilisée
par rapport à 80% dans le modèle de Pedersen et al, 1997. Donc, la force calculée par le mo-
dèle LifeMod est logiquement plus grande que celle du modèle de Pedersen et al, 1997. Ceci
con�rme encore une fois qu'il n'y a pas de consensus sur la conception des modèles
musculosquelettiques.

Les pics maximaux d'un cycle de marche sont di�érents pour les modèles des logiciels SIMM
et LifeMod car le choix des paramètres utilisés est di�érent. Le choix des muscles simulés est
aussi di�érent. Les forces des muscles Gluteus diminuent de 10% à 45% du cycle de marche selon
les modèles de Bitsakos et al, 2005 ; le modèle actuel et le modèle standard de LifeMod. Par
contre, une augmentation des forces musculaires pour les muscles Iliacus a été constatée de 10%
à 45% du cycle de marche selon les modèles de Stolk et al, 2001 ; le modèle actuel et le modèle
standard de LifeMod. Cette remarque peut être expliquée par le changement des positions du
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pied (taligrade, plantigrade, digitigrade) lors du contact pied/sol. Pour les muscles Vastus, une
forte variation a été constatée entre ces modèles.

Nous avons remarqué tout de même que la force musculaire du groupe des muscles adducteurs
calculée selon le modèle de Heller et al, 2001 et celle du modèle standard de LifeMod sont
cohérentes.

La comparaison directe entre les modèles est délicate car les résultats obtenus sont fortement
liés à la méthodologie de modélisation. Ce point soulève la polémique de la robustesse de
la modélisation musculosquelettique de manière générale.

Pour résumer, la validation quantitative proprement dite des modèles musculos-
quelettiques est impossible, c'est un verrou technologique. Pourtant, les modèles dé-
veloppés quelles que soient leur méthodologie de modélisation sont qualitativement
comparables et ils convergent vers la même direction (mêmes ordres de grandeur).

Toutes ces constatations et notre souhait d'aller vers les applications cliniques nous ont amené
à proposer une méthodologie de modélisation personnalisée avec la prise en considération de la
personnalisation des géométries des segments corporels, leurs propriétés inertielles, et la lon-
gueur des muscles. Comme exemple d'application clinique, deux modèles personnalisés ont été
développés : un modèle du sujet normal et un sujet présentant un handicap locomoteur (e.g.
pathologie de Heine-Medin (Polio)). La quanti�cation des erreurs de modélisation (e.g. erreurs
expérimentales cinématiques, erreurs de segmentation et du choix des coupes anatomiques) a
été e�ectuée pour étudier la précision des résultats de simulation et cela renforce les interpré-
tations cliniques de ces résultats. Une étude des e�ets biomécaniques de l'orthèse des membres
inférieurs sur la marche pathologique a été e�ectuée. Les résultats obtenus ont montré que notre
méthodologie de modélisation personnalisée est prometteuse pour les applications cliniques. De
plus, ces résultats peuvent servir à améliorer la conception des orthèses de la pathologie Polio.
D'après nos connaissances de la littérature, notre étude est le premier pas pour se confronter à
ces problèmatiques.

Par rapport aux modèles musculosquelettiques personnalisés développés dans la littérature,
nos modèles personnalisés ont utilisé les données inertielles personnalisées des sujets étudiés. Ce
point important a permis d'améliorer les simulations des modèles musculosquelettiques par la
dynamique inverse et directe. Les résultats obtenus sont plus proches de la réalité physiologique
des sujets, surtout pour le sujet pathologique ayant la morphologie pathologique des structures
biologiques.

L'étude comparative quantitative des forces musculaires calculées à partir des études expéri-
mentales et simulations des corps rigides a été e�ectuée. Ces forces musculaires ont été fréquem-
ment utilisées dans les simulations des corps déformables (e.g. par la méthode d'éléments �nis).
Notre étude a mis en évidence la nécessité de la personnalisation des propriétés mécaniques du
muscle et aussi l'amélioration des modèles rhéologiques utilisés actuellement.

Une des limites de notre modèle est la modélisation des muscles. Le modèle rhéologique
musculaire dans la version actuelle du logiciel LifeMod ne permet pas de simuler la physiologie
pathologique des muscles. Les paramètres de ce modèle sont globaux (e.g. à l'échelle macrosco-
piques) et elles sont limitées par rapport aux propriétés mécaniques globales et locales réelles des
muscles (e.g. aux échelles microscopiques et macroscopiques).

Actuellement, concernant le développement des modèles musculosquelettiques personnali-
sés dans le cadre des applications cliniques, le modèle de la paralysie cérébrale développé par
l'équipe de recherche de Delp SL (Université de Stanford) est le seul modèle développé et validé
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partiellement. Ce modèle est amélioré au fur et à mesure des progrès de la technologie et de
connaissances. Il semble qu'il est devenu un modèle générique pour les simulations des patients
PC. La déformation des structures osseuses rend ce modèle plus �exible a�n de l'adapter aux
di�érentes morphologies des patients PC. Les propriétés mécaniques des muscles (e.g. longueur,
bras de levier) de ce modèle ont été validées par les mesures expérimentales à l'aide de la tech-
nique d'IRM. Cela a permis de mieux simuler les e�ets des procédures chirurgicales des muscles
(e.g. raccourcissement, allongement, transfert).

A�n de développer les modèles musculosquelettiques représentant la physiologie patholo-
gique complexe du corps humain, les nouvelles pistes d'évolution pour répondre aux limitations
actuelles des modèles musculosquelettique sont discutées dans la section suivante.

3.7 Perspectives du modèle biomécanique en vue de son utilisa-
tion clinique

La simulation de la dynamique inverse et directe est une chaîne complète pour décrire le
mouvement du corps humain. L'intégration des équations du mouvement des corps rigides (os,
articulation, etc.) et les modèles rhéologiques musculaires permettent de quanti�er les paramètres
cinématiques (e.g. angles articulaires), dynamique (e.g. moments articulaires, forces de réaction,
forces musculaires). La compréhension des forces musculaires générées lors d'un mouvement est
actuellement encore un mystère. Ce point est très important a�n de clari�er l'étiologie de la
marche pathologique et d'objectiver et mieux cibler le traitement clinique, voire le traitement
individualisé. Pour arriver à ce point, plusieurs améliorations des modèles musculosquelettiques
sont envisagées ci-dessous.

Articulation un modèle plus rigoureux avec la prise en considération des translations (e.g.
contact articulaire) d'un solide à l'autre est nécessaire pour mieux présenter la morphologie
pathologique. Particulièrement, l'articulation de la cheville est plus importante car le contact
du pied au sol dépend directement du modèle articulaire et de la morphologie du pied (dé�nie
actuellement comme un solide rigide). Un modèle articulaire avec la prise en considération des
lois de comportement des cartilages est un challenge actuel.

Muscle la modélisation géométrique des muscles est un point à améliorer. Les techniques
d'imagerie médicale (e.g. IRM) permettent de personnaliser les propriétés mécaniques (e.g. bras
de levier, points d'attachement musculaire, etc.) mais le coût et le temps de développement sont
des compromis à surmonter. De plus, les modèles rhéologiques musculaires sont aussi à améliorer.
La plupart des modèles musculosquelettiques développés actuels utilisent le modèle macrosco-
pique de Hill qui est basé sur la relation longueur/force et vitesse/force pour calculer les forces
musculaires. Le nombre de paramètres à considérer pour un muscle est important (e.g. 5 pour
le modèle de Hill : pics de force isométrique, longueur optimale des �bres musculaires, angles de
pennation, longueur des muscles sans les tendons liés, et la vitesse de raccourcissement maxiale).
La détermination des forces musculaires reste un champ de recherche à part entière qui necessite
encore d'être exploré. Les fonctions objectives individualisées des patients étudiés sont des solu-
tions a�n de mieux calculer les forces musculaires [70]. Les signaux d'EMG peuvent être intégrés
dans les modèles rhéologiques musculaires pour mieux présenter les activités musculaires. L'inté-
gration des propriétés mécaniques par une caractérisation multi-échelle (e.g. signaux électriques
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des sacromères, des myo�bres, etc.) peut améliorer le modèle rhéologique musculaire a�n d'a�ner
le calcul des forces musculaires. Le contact entre les muscles et les structures osseuses pendant le
mouvement ayant de grandes amplitudes (e.g. positions extrêmes) est aussi un point à améliorer
(Fig. 3.57, Fig. 3.58). En e�et, les représentations ne sont pas réalistes les muscles pénètrent dans
les structures osseuses. Cette problématique existe actuellement dans presque tous les logiciels
de modélisation (e.g. LifeMod, OpenSIMM, SIMM, AnyBody).

Erreur de contact (muscle <> os)

Figure 3.57 � Erreur de contact (muscle <> os)(BRG.LifeMod)

Erreur de contact (muscle <> os)

Figure 3.58 � Erreur de contact (muscle <> os)(SIMM + OpenSIMM)

Validation la validation qualitative entre les résultats de simulation avec les expérimentations
(e.g. force de réaction, signaux d'EMG) est fréquemment e�ectuée. La relation de l'accélération
produite par une force musculaire déterminée expérimentalement est peut-être une amélioration
de la validation des modèles musculosquelettiques [121].

Application clinique le choix des paramètres pertinents cliniques est important pour rendre
les modèles musculosquelettiques personnalisés plus applicables dans le cadre des pathologies du
système musculosquelettique. La relation étroite entre les développeurs des modèles, les cliniciens,
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et les patients est aussi nécessaire pour mieux développer les modèles ciblant les diagnostics
cliniques et par la suite pour objectiver les traitements cliniques.

Système nerveux le développement des modèles neuromusculosquelettiques avec la prise en
considération des contrôles de mouvement par les signaux nerveux est un challenge plus ambitieux
a�n de simuler exactement la physiologie normale et pathologique du corps humain.
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Chapitre 4

Méta Modèle

Ce chapitre décrit en détail le système d'aide à la décision que nous avons nommé le méta
modèle dans le cadre de la thèse. La dé�nition d'un méta modèle est présentée dans un premier
temps. Ensuite, la méthodologie de modélisation est adressée avec une nouvelle architecture
multi-couches comportant les composantes principales suivantes : une ontologie, une base de
données, le processus de fouille de données, et l'algorithme de décision. Le détail de chaque
composante est abordé. Les éléments essentiels de la théorie des fonctions de croyance sont
présentés par la suite. En�n, les applications cliniques de ce modèle sont présentées et discutées.

4.1 Dé�nition

Le modèle 1 est dé�ni comme une représentation simpli�ée de la réalité étudiée. Quel que
soit son niveau de complexité, un bon modèle doit être aussi �dèle que possible à l'objet ou au
système modélisé. Par exemple, le modèle physique décrit les états du corps humain ou le modèle
mathématique décrit les états d'un système de logistique.

Le méta modèle peut être dé�ni 2 comme un modèle d'un langage de modélisation. Un mé-
tamodèle sert ainsi à exprimer les concepts communs à l'ensemble (En théorie des ensembles, un
ensemble, désigne intuitivement une collection d'objets (que l'on appelle éléments...) des modèles
d'un même domaine.

Une autre dé�nition 3 est : le méta modèle est dé�ni comme la représentation d'un point de
vue particulier sur des modèles. Les modèles présentent une caractéristique commune : ils sont
des représentations d'un point de vue (d'une conception, d'une théorie, ...) particulier sur un
système sujet d'études.

La diversité de la dé�nition du méta modèle dépend du domaine considéré. En plus, le méta-
modèle est à la fois un modèle abstrait, la dé�nition d'un langage et le support des mécanismes
d'abstraction pour les concepteurs d'un système quelconque (physique, mathématique, écono-
mique, etc).

En contraste avec le modèle biomécanique qui est plus basé sur le modèle physique, nous
avons proposé la dé�nition du méta modèle comme suit : le méta modèle est un modèle abstrait,

1. Encyclopedie du Web - www.amba.fr

2. Encyclopédie scienti�que en ligne - www.techno-science.net

3. Wikipédia - www.wikipedia.org

120



CHAPITRE 4. MÉTA MODÈLE

comportant à la fois une représentation des connaissances des concepts communs (expertises) et
une représentation de données des états des modèles étudiés, qui sert à résoudre des modèles d'un
domaine (biomécanique dans notre cas) ;

Plus précisément, notre méta modèle est un système d'aide à la décision en biomécanique
pour modéliser et diagnostiquer les pathologies du système musculosquelettique des membres
inférieurs. Dans la littérature, il n'existe pas de méta modèle en biomécanique. Donc, nous avons
proposé une méthodologie de modélisation d'un méta modèle et son application en biomécanique
dans les sections ci-dessous.

4.2 Méthodologie de modélisation

4.2.1 Architecture générale

Le Système d'Aide à la Décision utilisant l'Ontologie (SysADO) a été développé dans le but
de fournir l'utilisation interactive des connaissances accumulées pour raisonner, diagnostiquer, et
donner des décisions médicales. Le scénario opérationnel du SysADO est illustré dans la �gure
4.1.

Les mesures cliniques du patient sont entrées dans le SysADO par les experts cliniques (le cli-
nicien, le médecin, etc.). Le système utilise les connaissances issues de l'ontologie et du processus
de fouille de données pour donner un diagnostic (une décision médicale). Ensuite, le traite-
ment conservatif a été proposé par une série d'exercices de rééducations fonctionnelles. Jusqu'au
moment t, le clinicien décide de faire un test d'évaluation pour prendre une nouvelle décision
médicale : si le traitement est e�cace, on le continue, sinon la chirurgie est proposée. Par la suite,
les programmes de traitement et de suivi sont réalisés pour améliorer le résultat du traitement
du patient.

Sur le plan architectural, le SysADO comporte 3 composantes principales : une ontologie,
nommée OSMMI (Ontologie du Système Musculosquelettique des Membres Inférieurs) ; une base
de données, nommée DB3M (DataBase Mechanics Morphology Movement) ; un processus de
fouille de données. Le SysADO est un module interactif et itératif pour gérer l'interactivité
avec les experts. Il est un système évolutif. Le SysADO est développé en utilisant l'architecture
Modèle Vue Contrôleur (MVC) qui est une méthode de conception pour le développement
d'applications logicielles qui sépare le modèle de données, l'interface utilisateur et la logique de
contrôle. Cette méthode a été mise au point en 1979 par Trygve Reenskaug.

Ce modèle d'architecture impose la séparation entre les données, les traitements et la présen-
tation, ce qui donne trois parties fondamentales dans l'application �nale : le modèle, la vue et le
contrôleur :

� Le Modèle représente le comportement de l'application : traitements des données, inter-
actions avec la base de données, etc. Il décrit les données manipulées par l'application et
dé�nit les méthodes d'accès ;

� la Vue correspond à l'interface avec laquelle l'utilisateur interagit. Les résultats renvoyés
par le modèle sont dénués de toute présentation mais sont présentés par les vues. Plusieurs
vues peuvent a�cher les informations d'un même modèle. Elle peut être conçue en html,
ou tout autre langage de présentation. La vue n'e�ectue aucun traitement, elle se contente
d'a�cher les résultats des traitements e�ectués par le modèle, et de permettre à l'utilisateur
d'interagir avec elles ;
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PATIENT DATA

ONTOLOGY
DATABASE

CLASSIFICATION

DIAGNOSIS

CONSERVATIVE 
TREATMENT

EVALUATION

CONSERVATIVE 
TREATMENT

SURGERY

FOLLOW UP
CONSERVATIVE 

TREATMENT

FOLLOW UP

OK Not OK

Figure 4.1 � Le scénario de fonctionnement du SysADO

� le Contrôleur prend en charge la gestion des évènements de synchronisation pour mettre
à jour la vue ou le modèle. Il n'e�ectue aucun traitement, ne modi�e aucune donnée. Il
analyse la requête du client et se contente d'appeler le modèle adéquat et de renvoyer la
vue correspondante à la demande.

En résumé, lorsqu'une requête est e�ectuée par le clinicien à l'application (une requête de
diagnostic dans notre application), celle-ci est analysée par le contrôleur, qui demande au modèle
approprié d'e�ectuer les traitements, puis renvoie la vue adaptée au navigateur, si le modèle ne
l'a pas déjà fait.

L'architecture multi-couches du SysADO est illustrée dans la �gure 4.2. Les 3 composantes
principales du SysADO sont positionnées comme suit :

� L'OSMMI ontologie et la base de données BioMeca se trouvent dans la couche Données
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(Modèle) ;
� L'interface utilisateur se trouve dans la couche Présentation (Vue) ;
� L'application de diagnostic comportant le processus de fouille de données, les algorithmes
de diagnostic se trouvent dans la couche Application (Controller).

Database
(Mysql and Hibernate)

Ontology
(XML and Protégé 2000)

Model
(Data layer)

Controller
(Application layer)

View
(Presentation layer)

Web Browser
(Internet Explorer or FireFox)

(JSP, Displaytag  and Struts)

Web Server
(Apche Tomcat 6.0)

Diagnosis Application
(Eclipse, JavaBean, Jess)

Figure 4.2 � Architecture multi-couches du SysADO

L'annotation sémantique (i.e. la représentation formelle d'un contenu, exprimée à l'aide de
concepts, relations et instances décrits dans une ontologie) des terminologies utilisées dans le do-
maine biomécanique est réalisée. Par la suite, le peuplement d'ontologie, qui est l'action d'ajouter
des instances à une base de connaissance, est e�ectué par la méthode de fouille de données.
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4.2.2 OSMMI - Ontologie du Système Musculosquelettique des Membres
Inférieurs

Introduction

Dans la littérature, le projet Open Biomedical Ontologies (OBO) [118] a été développé dans
le but d'enrichir les connaissances biomédicales. En plus, une grande quantité de terminologie des
structures biologiques a été publiée par le FMHA (Foundational Model of Human Anatomy) [130],
[87]. Le modèle de référence commune GALEN a été développé pour réutiliser les terminologies
dans les systèmes cliniques [129]. Il existe plusieurs Top-level ontologies décrivant les concepts
généraux et les caractéristiques qui sont utilisés par di�érents domaines et applications, par
exemple : Medical Entities Dictionary [28], SNOMED CT system [38], DOLCE [106], Cyc's
upper ontology [101], Sowa's top-level ontology [144], UMLS Semantic Network [104]. Mais, il
n'y avait pas de développement des ontologies biomécaniques.

L'OSMMI est une ontologie biomécanique qui est développée dans le cadre de la recherche sur
la marche humaine, plus particulièrement lamarche dans di�érentes situations. La compréhension
du fonctionnement in vivo du système musculo-squelettique est un challenge. Les premières
études se limitent aux membres inférieurs, ce qui est essentiel pour la construction d'une approche
facile à implémenter, manipuler et contrôler, mais grâce à l'extensibilité de l'ontologie construite,
nous pouvons ajouter d'autres parties du corps humain pour obtenir un système complet.

Méthode

Tout d'abord, nous établissons la structure conceptuelle de l'OSMMI pour obtenir une vue
générale de l'ontologie et ensuite, nous commençons à créer l'OSMMI en utilisant la plate-forme
Protégé 2000 (Stanford University) [94]. En se basant sur l'ontologie construite, la partie de
raisonnement est construite [Fig. 4.3].

Diagnostic-based 
Ontology
OSMMI

General architecture
(UML and OCL)

Create
(Protégé 2000)

Reasoning
(JESS or Jena)

Figure 4.3 � Les principales composantes de l'OSMMI
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Résultats

L'architecture générale de l'OSMMI comporte 14 parties [Fig. 4.4] qui sont des classes prin-
cipales de l'ontologie OSMMI : Nervous System, Ligament, Muscle, Tendon, Cartilage, Bone,
Limb, Posture, Support of load, Diarthrosis Joint, Movement, Articular Contact, Contact of en-
vironment and Gait. Pour la sémantique de l'OSMMI, les relations implicites entre les parties
concernant la marche sont clari�ées par la dé�nition des relations suivantes :

� informer (inform) : les ligaments informent le système nerveux s'il y a des signaux actifs ;
� commander (command) : le système nerveux commande les muscles ;
� attacher (attach) : les muscles sont attachés par les os via les tendons ; les cartilages et les
ligaments sont attachés aux os ;

� composer (compose) : les os composent les di�érents membres qui correspondent à chaque
fonction particulière de la marche ;

� agir (act) : les muscles, les supports de charge, les mouvements, et les ligaments agissent
sur les articulations diarthrosiques ; les cartilages agissent sur les contacts articulaires ;

� in�uencer (in�uence) : les contacts d'environnement et les mouvements in�uencent la
marche ;

� former (form) : les membres forment les postures correspondantes ;
� supporter (support) : les postures sont supportées par les supports de charge ;
� créer (create) : les supports de charge sont créés par les contacts d'environnement ;
� caractériser (characterize) : les contacts articulaires caractérisent les articulations diarthro-
siques.

Les paramètres de l'ontologie OSMMI sont dé�nis ci-desssous :

1) Système Nerveux (Nervous System) : pour simpli�er la complexité de l'OSMMI, nous
ne prenons pas en compte les caractéristiques du système nerveux ; nous ne dé�nissons qu'une
variable d'état ayant deux niveaux : active or inactive.

2) Os (Bone) : nous dé�nissons la longueur, la taille, le poids, le centre de masse, les directions
(axe X, axe Y, axe Z), le diamètre proximal, le diamètre distal, l'angle d'orientation alpha, l'angle
d'orientation beta, l'angle d'orientation delta, les propriétés mécaniques (l'élasticité, la masse
volumique, la contrainte de rupture).

3) Tendon (Tendon) : nous dé�nissons la longueur, la taille, le poids, le centre de masse, les
directions (axe X, axe Y, axe Z), le diamètre proximal, le diamètre distal, l'angle d'orientation al-
pha, l'angle d'orientation beta, l'angle d'orientation delta, les propriétés mécaniques (l'élasticité,
la masse volumique)

4) Muscle (Muscle) : nous dé�nissons la longueur, la taille, le poids, le centre de masse, les
directions (axe X, axe Y, axe Z), le diamètre proximal, le diamètre distal, l'angle d'orientation
alpha, l'angle d'orientation beta, l'angle d'orientation delta, l'élasticité, la force, la puissance, la
section physiologique (pCSA), l'e�ort maximum de tissu (Mstress), la charge de repos (Fresting),
la tonalité globale de muscle (Mtone), l'EMG moyen recti�é.

5) Ligament (Ligament) : nous dé�nissons la longueur, la taille, le poids, le centre de masse,
les directions (axe X, axe Y, axe Z), le diamètre proximal, le diamètre distal, l'angle d'orientation
alpha, l'angle d'orientation beta, l'angle d'orientation delta, l'élasticité.

6) Cartilage (Cartilage) : nous dé�nissons la longueur, la taille, le poids, le centre de masse,
les directions (axe X, axe Y, axe Z), le diamètre proximal, le diamètre distal, l'angle d'orientation
alpha, l'angle d'orientation beta, l'angle d'orientation delta, l'élasticité.
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NERVOUS SYSTEM

MUSCLE LIGAMENTTENDON

BONE

LIMB

POSTURE
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CONTACT OF ENVIRONMENT
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ARTICULAR CONTACT

DIARTHROSIS JOINT
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informcommand
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attach act

act

Figure 4.4 � Architecture générale de l'OSMMI

7) Mouvement (Movement) : nous dé�nissons la position, la vitesse et l'accélération.

8) Contact d'environnement (Contact of environment) : nous dé�nissons la force générée par
l'environnement, la force de réaction sur le contact du pied au sol.

9) Support de charge (Support of load) : nous dé�nissons les forces.
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10) Membre (Limb) : nous dé�nissons le numéro et le nom des os qui composent le membre
correspondant. Les angles morphologiques de chaque membre sont aussi dé�nis.

11) Posture (Posture) : nous dé�nissons les membres qui forment la posture correspondante,
et aussi l'état de la posture courante : : normal ou anormal.

12) Contact articulaire (Articular Contact) : nous dé�nissons la pression, la zone du contact.

13) Articulation Diarthrosique (Diarthrosis Joint) : nous dé�nissons la force, le moment et le
couple.

14) Marche (Gait) : nous dé�nissons la vitesse moyenne, le couple de la hanche, du genou et
de la cheville, le niveau de l'équilibre, les angles et les forces intersegmentales.

Nous avons utilisé la plate-forme Protégé 2000 pour développer notre ontologie sous la forme
d'une OWL (Web Ontology Language) ontologie. Cette plate-forme est dédiée aux applications
biomédicales. Elle fournit les fonctionnalités nécessaires pour éditer des classes, des propriétés,
et des instances. Protégé est un éditeur convivial et notre ontologie est plus accessible aux uti-
lisateurs non-spécialistes. Avec le format OWL, notre ontologie est consultée même si quelqu'un
n'a pas la plate-forme Protégé.

La version courante de l'OSMMI est illustrée dans la �gure 4.5. Nous dé�nissons les relations
sémantiques de notre ontologie comme les Propriété d'objet et les paramètres sont dé�nis comme
Propriété du type de données dans la plate-forme Protégé.

Pour chaque partie de notre ontologie, nous dé�nissons les éléments nécessaires pour analyser
la marche. La hiérarchie de notre ontologie est dé�nie comme suit :

1) Os (Bone) : nous dé�nissons le bassin, le fémur, la rotule, le tibia, le péroné, les os du pied
(le talus, le calcaneum, les cuneiformes, les métatarsiens, phalanges).

2) Muscle (Muscle) : nous dé�nissons 23 muscles principaux : jambier antérieur, soléaire,
jumeaux, triceps sural, long péronier latéral, court péronier latéral, jambier postérieur, demi-
tendineux, demi-membraneux, ischio-jambiers, quadriceps, long biceps, court biceps, couturier,
droit interne, grand adducteur, tenseur du fascia lata, moyen fessier, petit fessier, grand fessier,
pyramidal, crural, droit antérieur.

3) Ligament (Ligament) : nous dé�nissons les ligaments : ilio-fémoral, ischio fémoral, ligament
croisé antérieur, ligament croisé postérieur, ligament rotulien externe et interne.

4) Tendon (Tendon) : nous dé�nissons les tendons rotuliens, et tendons plantaires.

5) Contact Articulaire (Articular Contact) : nous dé�nissons le contact cartilage-cartilage, et
le contact cartilage-ménisque.

6) Articulation Diarthrosique (Diarthrosis Joint) : nous dé�nissons les articulations coxo-
fémorale, fémoro-tibiale, patello-fémorale, sacro-iliaque, et tibio-tarsienne.

7) Cartilage (Cartilage) : nous dé�nissons le cartilage hyalin, et le �brocartilage.

8) Mouvement (Movement) : nous dé�nissons la translation, et la rotation.

9) Membre (Limb) : nous dé�nissons le bassin, la cuisse, la jambe, et le pied.

10) Contact d'environnement (Contact of environment) : nous dé�nissons la force de réaction.

11) Posture (Posture) : nous dé�nissons les états suivants : neutre, varus, et valgus.

12) Marche (Gait) : nous dé�nissons la marche normale, anormale (liée aux pathologies du
système musculo-squelettique).
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Figure 4.5 � L'OSMMI en OWL format. Les classes des structures fonctionnelles et physiolo-
giques sont illustrées à gauche et les dé�nitions formelles des structures sont a�chées à droite.
La classe Tibia est dé�nie par 5 assertions, toutes les conditions nécessaires pour cette classe.
Les disjoint classes du Tibia sont aussi dé�nies.

13) Chargement (Support of load) : nous dé�nissons les forces articulaires (hanche, genou, et
cheville).
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4.2.3 Base de données DB3M

Introduction

Les données d'acquisition dans le domaine médical sont enregistrées dans une base de données
[68], [47]. Dans la littérature, les bases de données biomécaniques sont classiquement dédiées
à un type de données, par exemple : les données cinétiques [96], les données morphologiques
[142]. Mais pour établir un diagnostic ou une décision médicale, les cliniciens doivent connecter
simultanément les données quantitatives et qualitatives qui sont issues de di�érents types de
données.

Dans le SysADO, les paramètres sont obtenues via di�érentes sources. En plus, les données
sont présentées sous divers types : quantitatif, qualitatif et images (e.g. IRM, CT Scan, EMG,
etc). Ces données sont obtenues d'une part via les observations et les mesures cliniques du patient.
Les propriétés mécaniques, morphologiques, les lois mécaniques des tissus biologiques pendant
la marche normale et pathologique sont obtenues par la littérature ou par des expérimentations.
D'autre part, ces données sont extraites à partir des résultats de simulations par ordinateur
(e.g. les zones de contacts, les déplacements, les déformations, etc). Les données concernant
l'analyse du mouvement (e.g. les paramètres spatiaux-temporaux, cinématiques, cinétiques) sont
aussi nécessaire pour analyser les modèles biomécaniques. Un autre élément considéré est le
volume massif des données. Pour résoudre ces problèmes, la construction d'une base de données
est une solution a�n de mieux gérer le �ot de données d'entrées et de sorties. Cette base de
données comporte aussi des données du processus de traitement (la chirurgie ou la rééducation
fonctionnelle) et de suivi du patient.

Méthodes

La méthodologie MERISE (Méthode d'Étude et de Réalisation Informatique pour les Sys-
tèmes d'Entreprise) est utilisée pour construire le DB3M. Cette méthodologie a été élaborée en
France en 1978 [151]. Elle permet de concevoir un système d'information d'une façon standardisée
et méthodique.

La méthode MERISE est basée sur la séparation des données et des traitements à e�ectuer en
plusieurs modèles conceptuels et physiques. La séparation des données et des traitements assure
une longévité au modèle.

Le système de gestion de base de données MySQL [115] a été utilisé pour construire la
base de données DB3M, la plateforme Hibernate [85] a été utilisée pour assurer la �exibilité de
manipulation de la base de données.

Résultats

Le Modèle Conceptuel des Données (MCD) de la base de données DB3M est illustré dans
la �gure 4.6. Il y a trois groupes dans la base de données DB3M : les données cliniques, les
paramètres intrinsèques, les données de l'analyse du mouvement

Groupe 1 : les données cliniques Dans ce groupe (Fig.4.7), les données concernent les
pathologies, les symptômes historiques, les informations personnelles, et surtout les mesures
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Figure 4.6 � Le Modèle Conceptuel des Données (MCD) de BioMeca

cliniques. Les opérations médicales : le processus de chirurgie ou de réhabilitation, les suivis de
traitement sont aussi enregistrés.

Groupe 2 : les paramètres mécaniques Ce groupe (Fig.4.8) comporte les paramètres mor-
phologiques, les propriétés mécaniques, les lois de comportement, et les résultats de simulation
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Figure 4.7 � Quelques exemples des données dans le groupe 1 de la base de données DB3M

Figure 4.8 � Quelques exemples des données dans le groupe 2 de la base de données DB3M
(Sangeux, 2006)

Groupe 3 : les données de l'analyse du mouvement Ce groupe (Fig.4.9) contient les
données de l'analyse du mouvement (les paramètres cinématiques, dynamiques, les signaux EMG)

Figure 4.9 � Quelques exemples des données dans le groupe 3 de la base de données DB3M
(Chèze, 2006)

Les données enregistrées de la base de données DB3M sont entrées dans le processus de fouille
de données a�n de mieux gérer l'ensemble d'apprentissage (i.e. l'ensemble des données servant à
développer des modèles mathématiques de prédiction).
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4.2.4 Méthodes de pré-traitement des données

Les données des applications cliniques sont multivariables et multidimensionnelles (plus de
centaines). Le pré-traitement est nécessaire pour obtenir une vue globale des données considérées.
L'analyse en composantes principales (ACP) est une méthode mathématique d'analyse des don-
nées qui consiste à rechercher les directions de l'espace qui représentent le mieux les corrélations
entre n variables aléatoires. Elle fait partie du groupe des méthodes descriptives multidimen-
sionnelles appelées méthodes factorielles. L'ACP a été utilisée pour étudier les corrélations entre
les variables considérés. Cette méthode nous permet de réduire les dimensions des données via
les composantes principales qui son dé�nies comme les combinaisons linéaires pondérées des va-
riables. L'ACP extrait aussi les variations (e.g. l'amplitude des paramètres temporels). Chaque
composante est orthogonale et indépendante des autres composantes (Fig. 4.10). La première
composante montre la plus grande variation des variables, ensuite la deuxième composante et
ainsi de suite.

Figure 4.10 � Les deux premières composantes principales

La base mathématique de l'ACP est le calcul de covariances et de corrélations. La diagonali-
sation de la matrice de corrélation (ou de covariance si on se place dans un modèle non réduit),
nous permet de trouver le vecteur ayant le plus d'inertie du nuage des données (le premier vecteur
propre).

L'ACP sert à mieux connaitre les données sur lesquelles on travaille, à détecter éventuellement
des valeurs suspectes, et aide à formuler des hypothèses qu'il faut étudier.
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4.2.5 Méthodes de la fouille de données

Introduction

Dans le contexte de diagnostic médical, un diagnostic (ou une décision) clinique est sou-
vent fait par les cliniciens via ses connaissances et expériences personnelles en se basant sur
les données du patient (e.g. les mesures cliniques). Les in�uences individuelles sont très im-
portantes. Plusieurs cliniciens donnent di�érents diagnostics pour un même patient ou parfois
plusieurs diagnostics sont réalisés à di�érents instants par un même clinicien. Donc, il manque des
connaissances communes qui sont établies et prouvées. Un processus standard de diagnostic est
une solution prometteuse. Pour arriver à appliquer ce processus aux nouveaux cas de diagnostic,
il est nécessaire de construire une approche fournissant la capacité de prédiction. Le traitement
(la chirurgie ou la réhabilitation) et le suivi des traitements sont aussi dans ce contexte.

La fouille de données est une nouvelle discipline qui exploite une grande quantité de données
ou informations pour chercher les connaissances utiles cachées. Dans le contexte de diagnostic
médical, les méthodes supervisées de la fouille de données comme : l'arbre de décision [124], le
réseau de neurones arti�ciel [18], le séparateur à vastes marges [159] sont largement appliquées.
Dans le SysADO, pour construire une approche de prédiction, la méthode de l'arbre de décision
a été utilisée pour faire un diagnostic (une décision). Cette méthode a été comparée avec les deux
autres : le réseau de neurones arti�ciel et le séparateur à vastes marges sur les jeux de données
des pathologies étudiées.

Méthodes

L'extraction des connaissances à partir des données, y compris la fouille de données, a pour
objet l'extraction d'un savoir ou d'une connaissance à partir de grandes quantités de données,
par des méthodes automatiques ou semi-automatiques. Une des applications de cette discipline
est d'établir et de prédire le diagnostic médical. Les connaissances extraites par la fouille de
données ont vocation à être intégrées dans le processus de diagnostic clinique.

L'apprentissage pour construire un modèle est le noyau de la fouille de données, dont l'appren-
tissage par induction permet d'arriver à des conclusions par l'examen d'exemples particuliers. Il
se divise en apprentissage supervisé et non supervisé.

� Méthode d'apprentissage supervisé, c'est-à-dire qu'elle se base sur des exemples déjà classés
dans un ensemble de classes pour déterminer un modèle de classi�cation.

� Méthode d'apprentissage non supervisé se distingue de l'apprentissage supervisé par le
fait qu'il n'y a pas de sortie a priori. Dans l'apprentissage non-supervisé il y a en entrée
un ensemble de données collectées. Ensuite le programme traite ces données comme des
variables aléatoires et construit un modèle de densités jointes pour cet ensemble de données.

Les exemples particuliers sont représentés par un ensemble de couples d'entrée/sortie. Le but
est d'apprendre une fonction qui correspond aux exemples vus et qui prédit les sorties pour les
entrées qui n'ont pas encore été vues. Dans le contexte de diagnostic médical, les entrées peuvent
être des mesures cliniques du patient et les sorties sont les diagnostics ou les décisions médicales.

Les pathologies étudiées dans le cadre de ma thèse sont connues ; les mesures cliniques sont
toujours libellées donc toutes les méthodes présentées et appliquées sont des méthodes supervi-
sées. Commençons par la méthode de l'arbre de décision dans la section suivante.
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Arbre de décision L'arbre de décision est un outil d'aide à la décision. Chaque arbre de
décision comporte 3 éléments principaux : un n÷ud de décision (attribut), une branche (test
d'attributs), et une feuille (une classe). Dans le contexte de diagnostic médical, cet outil est uti-
lisé pour répartir une population d'individus (de patients par exemple) en groupes homogènes,
selon un ensemble de variables discriminantes (e.g. les mesures cliniques, les paramètres mor-
phologiques, anthropométriques, etc) en fonction d'un objectif �xé et connu (e.g. les facteurs de
risque des pathologies).

Un des points forts de cette méthode est la lisibilité du modèle de décision. Cette caractéris-
tique est très importante, car le travail du clinicien consiste aussi à faire comprendre ses résultats
a�n d'emporter l'adhésion des décideurs. Les résultats fournis, sous forme d'un arbre de décision,
sont compréhensifs tant pour les cliniciens que pour les médecins.

Les éléments de base pour développer un arbre de décision sont les suivants :

1. Mesure de sélection d'attributs

2. Stratégie de partitionnement

3. Critères d'arrêt

4. Structure des feuilles

1. Mesure de sélection d'attributs Le gain d'information de Quinlan a été utilisé :
soient EA un ensemble d'apprentissage, Θ = {C1, ..., Cn} un ensemble de classes (mutuellement
exclusif et exhaustif), A un attribut dont le domaine est D(A).

� Chaque élément de EA appartient à une seule classe.
Gain(EA,A) = Info(EA)−InfoA(EA) où Info(EA) = −

∑
i=1,...,n

freq(Ci,EA)
|T | .log2

freq(Ci,EA)
|EA|

InfoA(EA) =
∑

v∈D(A)
|EAv |
|EA| .Info(EAv)

� freq(Ci, EA) est le nombre des objets dans EA appartenant à la classe Ci ; EAv est un
sous ensemble des objets dont l'attribut A a la valeur v

� Le meilleur attribut est celui qui maximise le Gain (EA,A) ; une fois attribué à une n÷ud,
l'ensemble d'apprentissage est divisé en plusieurs sous-ensemble et le processus est itératif
pour chaque sous ensemble.

� Amélioration du gain d'information : le ratio de gain
RatioGain(EA,A) = Gain(EA,A)

SplitInfo(EA,A) SplitInfo(EA,A) = −
∑

v∈D(A)
|EAv |
|EA| .log2

|EAv |
|EA|

� Le meilleur attribut est celui qui maximise le ratio de gain RatioGain (EA,A)

2. Stratégie de partitionnement La stratégie est choisie selon le type des attributs.
� Attributs symboliques : tester toutes les possibilités
� Attributs numériques : discrétiser les valeurs (découper en sous-ensembles ordonnés)

3. Critères d'arrêt pour agrandir une part de l'arbre de décision ou non.
� Tous les objets appartiennent à une classe
� Le processus de construction s'arrête sur une feuille

4. Structure des feuilles Une feuille contient le label d'une seule classe

Dans la littérature, il existe plusieurs algorithmes : ID3, CHAID, CART, C4.5, C5, SLIQ, Ex-
haustive CHAID, QUEST, VFDT, UFFT, RandomForest, etc. Aucun algorithme n'est meilleur
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systématiquement que les autres dans la pratique. L'algorithme C4.5 a été utilisé pour développer
les modèles de prédiction dans le SysADO ; l'algorithme RandomForest n'a été testé que dans le
but de comparer les performances de ces algorithmes.

L'algorithme C4.5 a été largement utilisé pour construire un arbre de décision. La puissance
de cet algorithme s'exprime avec une forte capacité de généralisation et une forte compréhension
[58], [81], [103]. Une base de règle a été générée par cet algorithme et est sous forme conjonctive
tels que Si A et B Alors C, où A et B sont les règles antécédentes, c est la conséquence. Cet
algorithme utilise l'approche diviser-et-conquérir pour construire l'arbre de décision ; les étapes
de cet algorithme sont illustrés ci-dessous :

Algorithme de C4.5 :
Entrées : Un ensemble d'apprentissage S = {s1, .., sl}, un ensemble des paramètres d'ap-
prentissage {xi, i = 1, ..., n}, et un ensemble de classes C = {w1, .., wc}.
Sorties : Un arbre de décision t.
Début
(I) Véri�er tous les éléments dans l'ensemble d'apprentissage S
(II) Pour chaque paramètre d'apprentissage xi faire :
(II.1) Chercher le gain d'information normalisé par découpage sur xi
(II.2) Considérer xbest comme la paramètre d'apprentissage avec le plus grand gain d'in-
formation normalisé
(II.3) Créer un n÷ud de décision node qui découpe sur xbest et appliquer ce processus
récursif sur les sous-listes gauche et droite obtenues par la division sur xbest et ajouter
ces n÷uds comme les n÷uds d'enfant de node
Fin Pour ;

Fin.

C4.5 construit l'arbre de décision récursivement. À chaque étape de la récursion, il calcule
parmi les paramètres restants pour la branche en cours, celui qui maximise le gain d'information.
C'est-à-dire le paramètre permettant de classer les exemples à ce niveau de cette branche de
l'arbre. On appelle ce calcul l'entropie de Shannon [138], dont voici la formule mathématique :

IP = −
∑m

j=1 p(j) log2 p(j)

Avec P = {p1, .., pm} est la distribution des probabilités. Le gain d'information a été calculé
par la formule suivante [124] :

Gx = I(P )− I(Px1)− ..− I(Pxn)

Réseau de neurones arti�ciel Le réseau de neurones arti�ciel (ou Arti�cial Neural Network
en anglais) est un modèle de calcul dont la conception est très schématiquement inspirée du
fonctionnement de vrais neurones humains.

La �gue 4.11 montre la structure d'un neurone arti�ciel. En se basant sur la fonction de
combinaison, il y a deux types de réseaux de neurone suivants :

� Les réseaux de type MLP (Multi-Layer Perceptron) [111], [72] calculent une combinaison
linéaire des entrées, c'est-à-dire que la fonction de combinaison renvoie le produit scalaire
entre le vecteur des entrées et le vecteur des poids synaptiques.
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Figure 4.11 � Structure d'un neurone arti�ciel. Le neurone calcule la somme de ses entrées puis
cette valeur passe à travers la fonction d'activation pour produire sa sortie

� Les réseaux de type RBF (Radial Basis Function) [22], [119] calculent la distance entre les
entrées, c'est-à-dire que la fonction de combinaison renvoie la norme euclidienne du vecteur
issu de la di�érence vectorielle entre les vecteurs d'entrées.

Cette méthode n'a été utilisée que pour comparer la performance avec la méthode de l'arbre
de décision.

Séparateur à vastes marges Les machines à vecteurs de support ou séparateurs à vaste
marge (en anglais Support Vector Machine, SVM) sont un ensemble de techniques d'apprentissage
supervisé destinées à résoudre des problèmes de discrimination et de régression. Les SVM sont
une généralisation des classi�eurs linéaires.

Les séparateurs à vastes marges reposent sur deux idées clés : la notion de marge maximale [23]
et la notion de fonction noyau [133], [139]. Ces deux notions existaient depuis plusieurs années
avant qu'elles ne soient mises en commun pour construire les SVM.

La marge (Fig.4.12) est la distance entre la frontière de séparation et les échantillons les plus
proches. Ces derniers sont appelés vecteurs supports. Dans les SVM, la frontière de séparation
est choisie comme celle qui maximise la marge. Comme on cherche à maximiser cette marge, on
parle de séparateurs à vaste marge. Ce choix est justi�é par la théorie de Vapnik-Chervonenkis
(ou théorie statistique de l'apprentissage), qui montre que la frontière de séparation de marge
maximale possède la plus petite capacité. Le problème est de trouver cette frontière séparatrice
optimale, à partir d'un ensemble d'apprentissage. Ceci est fait en formulant le problème comme
un problème d'optimisation quadratique, pour lequel il existe des algorithmes connus.

A�n de pouvoir traiter des cas où les données ne sont pas linéairement séparables, la deuxième
idée clé des SVM est de transformer l'espace de représentation des données d'entrées en un
espace de plus grande dimension (possiblement de dimension in�nie) (Fig.4.13), dans lequel il
est probable qu'il existe une séparatrice linéaire. Ceci est réalisé grâce à une fonction noyau,
qui doit respecter certaines conditions, et qui a l'avantage de ne pas nécessiter la connaissance
explicite de la transformation à appliquer pour le changement d'espace. Les fonctions noyau
permettent de transformer un produit scalaire dans un espace de grande dimension, ce qui est
coûteux, en une simple évaluation ponctuelle d'une fonction. Cette technique est connue sous le
nom de kernel trick.

Cette méthode est applicable pour des tâches de classi�cation à deux classes, mais il existe
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Figure 4.12 � Exemple de la marge maximale

Figure 4.13 � Exemple simple de transformation : le problème n'est pas linéairement séparable
en coordonnées cartésiennes, par contre en coordonnées polaires, le problème devient linéaire

des extensions pour la classi�cation multi classes. Cette méthode n'a été appliquée que pour
comparer la performance avec la méthode de l'arbre de décision.
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4.2.6 Algorithme de diagnostic

Concernant les méthodes de raisonnement, il y a 3 approches développées et utilisées dans la
littérature [148] : le chaînage - avant, le chaînage - arrière et la combinaison mixte de ces deux
méthodes.

� Chaînage - avant : la pathologie est déduite à partir des causes connues
� Chaînage - arrière : les causes pathologiques sont déduites à partir d'une pathologie connue.
Dans le contexte clinique du SysADO, l'algorithme de diagnostic s'est basé sur le chaînage -

avant. L'algorithme est illustré comme suit :

Algorithme de diagnostic :
Entrées : Une base de fait des mesures cliniques BMC = {F1, .., Fn} ; une base de connais-
sances de la pathologies BCP = {C1, .., Cm} ;
Sorties : Un diagnostic (une décision) d.
Début
(0) Dé�nir les fonctions additionnelles nécessaires (opérateurs arithmétique)
(I) Charger la base de connaissances BCP dans le moteur d'inférence
(II) Entrer les mesures cliniques du nouveau patient
(III) Exécuter l'algorithme RETE [67] pour activer les faits et les règles correspondantes
dans la base de connaissances BCP

(IV) Chercher, enregistrer, et retourner le diagnostic d
(V) STOP
Fin.

Cet algorithme utilise l'approche du chaînage - avant pour déduire un diagnostic. La base de
connaissance est sous forme de règles de production. Elle est basée sur les entités et relations qui
sont déduites par la méthode de l'arbre de décision et ensuite elles sont bien enregistrées dans
l'OSMMI jouant le rôle de mémoire pertinente.

La plateforme JESS (Java Expert System Shell) [71] a été utilisée pour enregistrer la base
de connaissances et aussi pour raisonner sur ces connaissances. La plateforme JessTab [62] a été
utilisée pour gérer l'interactivité entre l'OSMMI ontologie (en OWL format) et le SysADO. Le
langage de programmation Java a été utilisé pour implémenter l'algorithme de diagnostic.
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4.2.7 Théorie des fonctions de croyance

Fusion d'informations

La fusion d'informations est la combinaison d'informations issues de plusieurs sources (e.g.
les di�érents capteurs ou les di�érents systèmes de mesure, etc.) pour déterminer la valeur de
certaines variables (e.g. les décisions cliniques dans le domaine médical). Les sources d'infor-
mation peuvent être partielles (imprécises et/ou incertaines), redondantes ou complémentaires,
imprécises (si la valeur n'est pas unique) ou incertaines (si l'élément con�ance exprime un doute
sur la véracité de l'information).

Quelques exemples des types d'information sont présentés comme suit :
� L'angle de �exion du genou est entre 10 et 15 degrés : certaine et imprécise
� Il est plausible que le muscle Soléus génère une force de 17 Newton : incertaine et précise
� L'angle d'extension du genou est probablement entre 20 et 35 degrés : incertaine et impré-
cise

Pour traiter les informations incertaines et imprécises, deux formalismes classiques ont été
considérés. Le premier est la théorie des ensembles qui a été utilisée pour calculer par intervalle
les erreurs bornées. Ce formalisme modélise bien l'imprécision mais il n'exprime aucune notion
d'incertitude. Il est peu robuste et excessivement conservatif. Le deuxième formalisme classique
est la théorie des probabilités qui modélise l'incertitude aléatoire (i.e. la variabilité dans une
population ou au cours des répétitions d'une expérience aléatoire) mais il n'exprime pas de
notion d'imprécision. D'où l'apparition de la théorie des croyances qui est la généralisation à la
fois de la théorie des ensembles et de la théorie des probabilités ( [137], [141]).

Théorie des fonctions de croyance

Tout d'abord, la théorie des fonctions de croyances a été introduite par Dempster (1968)
et Shafer (1976) [137]. Ensuite, elle a été développée par Smets (Modèle des Croyances Trans-
férables) à partir de 1978. Plusieurs applications de cette théorie ont été présentées dans la
littérature [157], y compris l'analyse de données, le diagnostic clinique et l'aide à la décision
médicale, la perception multi-capteur, le traitement d'images.

Notions fondamentales de la théorie des fonctions de croyance

Fonction de masse de croyance : Soit Ω un ensemble �ni, domaine d'une variable X.
La fonction de masse de croyance est dé�nie comme m : 2Ω → [0, 1] telle que ∑

A⊆Ω
m(A)=1. Tout

sous-ensemble A de Ω tel que : m(A) � 0 est appelé l'ensemble focal. La fonction de masse de
croyance m représente un élément d'évidence relatif à la valeur de X ou un état de connaissance
(croyance) induit par cet élément d'évidence. Mathématiquement, m peut être vue comme une
famille d'ensembles pondérés {(Ai,m(Ai)), i = 1, ...r} ou comme une distribution de probabilité
généralisée (i.e. les masses distribuées sur 2Ω et non sur Ω). Selon la valeur de r, on a des cas
particuliers suivants :

� r = 1 : fonction de masse catégorique (≈ ensemble). On note mA la fonction de masse
catégorique d'ensemble focal A.

� |Ai| = 1, i = 1, ..., r : fonction de masse bayésienne (≈ distribution de probabilité).
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Fonction de croyance et de plausibilité : La fonction de croyance (i.e. le degré de
croyance (support) en l'hypothèse X ∈ A)) est dé�nie comme suit :

bel(A) =
∑

B⊆A;B/∈Ām(B) =
∑
∅6=B⊆Am(B)

La fonction de plausibilité (i.e. le degré maximal de croyance susceptible d'être alloué à A
après intégration de nouvelles informations) est dé�nie comme suit :

pl(A) =
∑

A∩B 6=∅m(B), ∀A ⊆ Ω

On a toujours bel ≤ pl et m, bel et pl sont donc trois représentations équivalentes d'un même
élément d'information :

bel(A) = pl(Ω)− pl(Ā),∀A ⊆ Ω

m(A) =

{ ∑
∅6=B⊆A(−1)|A|−|B|bel(B), A 6= ∅

1− bel(Ω), A ≡ ∅

Relations d'inclusion : Soient m1 et m2 deux fonctions de masse sur Ω. Si m1 et m2 sont
catégoriques, donc m1 est plus informative que m2 ssi A ⊆ B. On a deux relations d'inclusion
suivantes :

� Inclusion faible : au sens de plausibilité (noté m1 vpl m2) : m1 est plus informative
(riche) que m2 si pl1(A) ≤ pl2(A),∀A ⊆ Ω

� Inclusion forte : m1 est une spécialisation de m2 (noté m1 vs m2) si m1 s'obtient à
partir de m2 en répartissant chaque masse m2(B) entre des sous-ensembles de B (S(A,B)
est la matrice de spécialisation [proportion de m2(B) transférée à A ⊆ B] ) : m1(A) =∑

B⊆Ω S(A,B)m2(B),∀A ⊆ Ω
Quelques propriétés de ces relations :
� mΩ est le plus grand élément
� m1 vpl m2 ⇔ A ⊆ B
� m1 vs m2 ⇒ m1 vpl m2

Principe d'engagement minimal : Lorsque plusieurs fonctions de croyance sont compa-
tibles avec un ensemble de contraintes, la moins informative (au sens d'un certain ordre) doit
être choisie

Opérateurs et règles de fusion d'information

Opérateurs conjonctifs et disjonctifs : Soient m1 et m2 deux fonctions de masse sur
Ω issues de 2 sources. Un opérateur de combinaison fusionne m1 et m2 en une nouvelle fonction
de masse m1∗2 = m1 ∗ m2 qui traduit notre nouvel état de connaissance après avoir pris en
considération les deux 2 sources. L'opérateur * est

� conjonctif si m1∗2 est plus informative que m1 et m2 : les sources soient toutes les deux
�ables (produit une information de plus en plus précise, mais génère du con�it).

� disjonctif si m1∗2 est moins informative que m1 et m2 : stratégie prudente (l'une au moins
des deux sources est �able)(Ne génère pas de con�it mais produit une information de moins
en moins précise.).
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Règle de combinaison de Dempster : Deux règles ont été proposées comme suivantes :
� Règle conjonctive : ∀A ⊆ Ω, (m1 ∩©m2)(A) =

∑
B⊆Ωm1[B](A)m2(B) =

∑
B∩C=Am1(B)m2(C)

� Règle disjonctive : ∀A ⊆ Ω, (m1 ∪©m2)(A) =
∑

B∪C=Am1(B)m2(C)
� Les propriétés de la règle de combinaison de Dempster sont :
� commutativité, associativité.
� Règle conjonctive :
� élément neutre : mΩ

� q1 ∩©q2 = q1.q2 et m1 ∪©m2(∅) ≥ 0 (degré de con�it)
� Règle disjonctive
� élément neutre : m∅
� b1 ∪©b2 = b1.b2

Règle de Dubois et Prade : Cette règle a été proposée dans le but de gérer le con�it des
sources d'information.

� (m1 ∗DP m2)(A) =
∑

B∩C=Am1(B)m2(C) +
∑

B∩C=∅,B∪C=Am1(B)m2(C), ∀A 6= ∅
� Les propriétés de la règle de Dubois et Prade sont :
� (m1 ∗DP m2)(∅) = 0
� m1 ∗DP m2 = m1 ∩m2 si (m1 ∩m2)(∅) = 0
� m1 ∗DP m2 = m1 ∪m2 si (m1 ∪m2)(∅) = 1
� Commutative mais non associative

Autres fonctions de la théorie des croyances :
� Fonction de communalité (q) : q(A) = m[A](A) =

∑
B⊇AmB

� Fonction d'implicabilité (b) : b = bel +m(∅)
� Conditionnement : m[B](A) =

∑
{C|C∩B=A}m(C)

Fonction de croyance prédictive Soit X une variable aléatoire (dé�nie en fonction du résul-
tat d'une expérience répétable), de loi PX inconnue. On a observé un échantillon indépendant,
identiquement distribué de X : X1, ..., Xn. La fonction de croyance prédictive est une fonction
de croyance belΩ[X1, ..., Xn] relative à une prochaine réalisation de X. Par exemple : ayant diag-
nostiqué 157 cas de paralysie cérébrale du type Hémiplégie et 100 cas du type Diplégie, qu'est-ce
que la fonction de croyance sur le type du prochain cas X diagnostiqué ?

Arbre de décision crédibiliste (Belief Decision Tree)

L'arbre de décision crédibiliste est une méthode de classi�cation qui a été développée récem-
ment dans le cadre incertain [61], [158], [154]. La construction de l'arbre de décision crédibiliste
se base sur l'arbre de décision classique et la théorie des fonctions des croyances. L'ensemble
d'apprentissage est incertain (e.g. les attributs sont incertains ou inconnus, la classe de chaque
élément n'est pas singleton. Les éléments de base pour le développement d'un arbre de décision
crédibiliste comportent :

1. Mesure de sélection d'attributs

2. Stratégie de partitionnement

3. Critères d'arrêt

4. Structure des feuilles
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1. Mesure de sélection d'attributs Il y a deux approches de sélection d'attributs : l'approche
par moyenne et l'approche conjonctive.

Approche par moyenne : Adaptation du ratio de gain au contexte incertain (extension
de l'algorithme de Quinlan (C4.5)). Les étapes de calcul sont les suivantes :

� 1.Calculer la probabilité pignistique de chaque instance Ij de l'ensemble d'apprentissage

EA BetPΘ {Ij} (Ci) =
∑

Ci∈C⊆Θ
1
|C| .

mΘ{Ij}(C)
1−mΘ{Ij}(∅) , ∀Ci ∈ Θ

� 2. Calculer la probabilité pignistique moyenne de chaque classe sur un ensemble d'objet S
BetPΘ {S} (Ci) = 1

|S|
∑

Ij∈S BetP
Θ {Ij} (Ci)

� 3. Calculer l'entropie des probabilités pignistiques moyennes dans S :
Info(S) = −

∑n
i=1BetP

Θ {S} (Ci).log2BetP
Θ {S} (Ci)

� 4. Choisir un attribut A et établir un sous ensemble SA
v dont l'attribut A a la valeur v

� 5. Calculer la probabilité pignistique moyenne des éléments dans SA
v : BetPΘ

{
SA
v

}
, v ∈

D(A), A ∈ At (At : ensemble d'attributs)
� 6. Calculer l'entropie d'information de l'attribut A : InfoA(S) =

∑
v∈D(A)

|SA
v |
|S| .Info(S

A
v )

� 7. Calculer le gain d'information fourni par attribut A dans l'ensemble des objets S :
Gain(S,A) = Info(S)− InfoA(S)

� 8. Calculer le ratio de gain en utilisant SplitInfo(S,A) : GainRatio(S,A) = Gain(S,A)
SplitInfo(S,A)

� 9. Répéter pour tous les attributs A ∈ At et choisir celui maximisant le ratio de gain.

Approche conjonctive : Basée sur les concepts de base de la théorie des fonctions de
croyance avec l'utilisation de distance entre les objets (minimiser la distance intra-groupe et
maximiser la distance inter-group). Les étapes de calcul sont suivantes :

� 1.Pour chaque élément Ij (mΘ {Ij}) dans l'ensemble d'apprentissage EA, calculer :
K {Ij} (C) = −lnqΘ {Ij} (C), ∀C ⊆ Θ

� 2. Pour chaque valeur de l'attribut A, calculer : K
{
SA
v

}
=
∑

Ij∈SA
v
K {Ij}

� 3. Calculer la distance intra-groupe :

SumD(SA
v ) = 1

|SA
v |
∑

Ij∈SA
v

∑
X⊆Θ

(
K {Ii} (X)− 1

|SA
v |
.K
{
SA
v

}
(X)

)2

� 4. Pour chaque attribut A ∈ At, calculer : SumDA(S) =
∑

v∈D(A)
|SA

v |
|S| .SumD(SA

v )

� 5. Calculer la distance inter-groupe : Diff(S,A) = SumD(S)− SumDA(S)

� 6. Calculer le ratio de di�érence : DiffRatio(S,A) = Diff(S,A)
SplitInfo(S,A)

� 7. Répéter pour chaque attribut A ∈ At et choisir celui maximisant le ratio de di�érence

2. Stratégie de partitionnement Similaire à l'arbre de décision standard car les valeurs des
attributs sont certaines.

� Attributs symboliques : tester toutes les possibilités
� Attributs numériques : discrétiser les valeurs (découper en sous-ensembles ordonnés)

3. Critères d'arrêt Utilisés pour arrêter d'agrandir une branche de l'arbre de décision.
� Si le n÷ud traité contient une seule instance, donc la feuille contient un seul objet
� Si le n÷ud traité contient plusieurs instances dont les fonctions de masse mi sont égales
� S'il n'y a plus d'attribut à tester
� Si la valeur de la mesure de sélection d'attribut pour le reste est inférieure ou égale à 0
(pas de meilleure séparation)
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4. Structure des feuilles Si la feuille contient un seul élément, donc la fonction de masse de
la feuille mi est égal à celle de cet élément dé�ni dans l'ensemble d'apprentissage. Si la feuille S
contient plusieurs éléments :

� Approche par moyenne : mΘ {S} (C) = 1
|S|
∑

Ij m
Θ {Ij} (C)

� Approche conjonctive : mΘ {S} = ∩Ij∈Sm {Ij}
En considérant tous les éléments, l'algorithme de construction d'une arbre de décision crédi-

biliste est comme suivante :

Arbre de décision crédibiliste
Entrées : Un ensemble d'apprentissage T = {I1, .., In} ; un ensemble des fonctions de
masse M = {M1,1, ..,Mn,4}
Sorties : Une arbre de décision crédibiliste A.
Début
(I) Créer le n÷ud racine contenant toutes les instances de l'ensemble d'apprentissage
(II) Choisir une approche de sélection d'attributs (approche par moyenne ou approche
conjonctive)

(III) Véri�er si ce n÷ud satisfait ou non le critère d'arrêt.
(IIIa) Si oui, déclarer ce n÷ud comme une feuille et calculer la masse associée par l'ap-
proche choisie

(IIIb) Si non, sélectionner le meilleur attribut pour séparer l'ensemble d'apprentissage.
Cet attribut est le n÷ud racine de l'ensemble d'apprentissage.

(IV) Appliquer la stratégie de partitionnement pour obtenir des sous ensembles d'appren-
tissage

(V) Créer un n÷ud racine pour chaque sous ensemble d'apprentissage
(VI) Répéter le même processus pour chaque sous ensemble d'apprentissage à partir de
l'étape (III) tant que le critère d'arrêt n'est pas satisfait.

(VII) Terminer quand toutes les feuilles de l'arbre A sont générées.
Fin.
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4.3 Applications cliniques

4.3.1 Anomalies rotationnelles

Population et paramètres

Les anomalies rotationnelles (Figure 4.14) ont été choisies comme la première application du
SysADO.

Figure 4.14 � Les anomalies rotationnelles [25]

La population étudiée comporte 170 cas, dont 100 cas pathologiques (anomalies rotation-
nelles) et 70 cas non pathologiques (sujets sains). Cette population est divisée en deux parties :
l'apprentissage (100 cas) et le test (70). La sélection est purement aléatoire.

Il y a 15 paramètres morphologiques et anthropométriques (Fig.4.15). Ces paramètres sont
illustrés dans le tableau 4.1.

Table 4.1 � Nom et description des paramètres des anomalies rotationnelles
Nom Description

Q angle Angle entre l'épine iliaque antero-superieur,
le centre de la rotule et la tubérosité tibiale antérieure (Fig. 4.15)

HMR Angle de la rotation médiale de la hanche
HLR Angle de la rotation latérale de la hanche
TTcl Angle de la torsion tibiale (mesure clinique)
TTco Angle de la torsion tibiale (tomographie calculée par ordinateur)
FAcl Angle de l'antéversion fémorale (mesure clinique)
FAco Angle de l'antéversion fémorale (tomographie calculée par ordinateur)
AAco Angle de l'antéversion acétabulaire (tomographie calculée par ordinateur)
AN Angle de l'antéversion acétabulaire (mesure clinique)
GV Angle du genou valgum
GVA Angle du genou varum
NA Angle de normo axé
NF Angle d'empreinte normale
FF Angle d'empreinte plate
CF Angle d'empreinte cavus
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Figure 4.15 � Quelques exemples des paramètres des anomalies rotationnelles (Q-angle, angle
de torsion, angle d'empreinte) ( c©www.vesalius.com)

Résultats

Avant d'appliquer les méthodes de fouilles de données, la méthode de l'analyse en compo-
santes principales a été utilisée pour étudier les relations inter-paramètres et intra-paramètres.
La distribution des paramètres sur le plan comportant deux premières composantes principales
est illustrée dans la �gue 4.16.
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La méthode de l'arbre de décision a été utilisée pour construire l'arbre pathologique des
anomalies rotationnelles. Cet arbre élagué est illustré dans la �gure 4.17.

Q_angle

Tibial Torsion 
Angle

NRA RA

NRA

< = 17 > 17

< = 10 > 10

Figure 4.17 � L'arbre de décision élagué des anomalies rotationnelles

Les règles de production sont déduites directement à partir de cet arbre avec les valeurs
logiques et numériques des causes.

� Si Q− angle � 17 Alors décision = NRA (pas d'anomalies rotationnelles) ;
� Si Q− angle ≤ 17 et ttc � 10 Alors classe = RA (anomalies rotationnelles) ;
� Si If Q− angle ≤ 17 et ttc ≤ 10 Alors classe = NRA (pas d'anomalies rotationnelles).

La performance des 3 méthodes : l'arbre de décision, le réseau de neurones arti�ciel, le sé-
parateur à vastes marges a été comparée sur ce jeu de données. Le résultat est illustré dans la
�gure 4.18.

Discussions

Les résultats de l'analyse en composantes principales montrent que les paramètres des anoma-
lies rotationnelles peuvent se regrouper en 3 groupes : le premier groupe avec l'angle d'empreine
plate, le deuxième groupe avec 3 paramètres : l'angle d'empreine normale, l'angle de la rotation
médiale de la hanche et l'angle de normo axé. Le troisième groupe comporte les paramètres
restantes. D'une part, ces regroupements montrent les relations causales entre les paramètres
dans un groupe. D'autre part, le paramètre de l'angle d'empreinte plate a été prévu comme une
in�uence forte dans les méthodes de fouille de données.

En appliquant la méthode de l'arbre de décision, les facteurs de risque de la pathologie des
anomalies rotationnelles sont déduits : Q-angle et l'angle de torsion tibiale. Ces facteurs jouent
un rôle important dans le diagnostic et aussi le traitement de cette pathologie.

Parmi les 3 méthodes utilisées pour les données des anomalies rotationnelles, l'arbre de déci-
sion est un peu plus performant que les deux autres tant sur le plan des erreurs de classi�cation
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Performance comparison between used data mining methods (Model Assessment and cross-
validation)
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Figure 4.18 � La comparaison de la performance des méthodes utilisées

que sur le plan du temps de calcul et sur le plan de la capacité d'interpréter facilement des résul-
tats de classi�cation. Ce résultat est corrélé avec les études dans la littérature [58], [103], [81]. En
plus, nous avons constaté que la méthode de l'arbre de décision est indépendante de la pathologie
étudiée, c'est-à-dire que cette méthode peut être utilisée pour n'importe quel type de pathologie
pour construire un modèle de prédiction.

La limitation de cette étude est qu'il n'y a qu'un seul type de données cliniques (morpho-
logiques et anthropométriques) qui a été utilisé pour diagnostiquer les anomalies rotationnelles.
Malgré cette limitation, les résultats de la première application montrent la faisabilité, l'e�ca-
cité de notre méthodologie. Cela nous a mené à appliquer notre méthodologie sur une autre
pathologie dans un contexte clinique réel : présentée dans la section suivante.
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4.3.2 Pied bot

Population et paramètres

La deuxième application clinique du SysADO est un système de pointage universellement
utilisé pour mesurer les résultats cliniques avant et après le traitement conservatif des défor-
mations du pied bot. Cette application a été réalisée en collaboration avec le Professeur Henri
Bensahel de l'hôpital de Robert Debré à Paris. Le pied bot varus équin congénital irréductible
idiopathique (Fig.4.19) est une pathologie présente avant la naissance. La déformation du pied
est soit tournée en dedans, soit orientée vers le bas.

Figure 4.19 � Le pied bot ( c©CHU Robert Debré)

La déformation ne peut pas être complètement corrigée à l'examen initial (contrairement
à une simple malposition). Cette pathologie est encore une enigme dans le monde clinique car
aucune cause, neurologique ou autre, n'a été retrouvée.

Le traitement de cette pathologie est le traitement conservatif (la rééducation fonctionnelle)
dans un premier temps, puis la chirurgie si le traitement conservatif n'est pas e�cace. Le trai-
tement du pied bot donne aujourd'hui d'excellents résultats s'il est traité dès la naissance. Dès
les premiers jours, le nourrisson doit être observé par une équipe médicale a�n de statuer sur le
meilleur traitement. Le traitement conservatif est normalement gardé jusqu'à l'âge adulte. Une
fois commencé, le traitement ne sou�rira pas d'écart et il faudra lui appliquer la plus grande
rigueur. Il y a plusieurs méthodes du traitement conservatif du pied bot : la technique de Ponseti
( [123], [48]) et la technique d'Ilizarov [89] qui se basent principalement sur la chirurgie, la tech-
nique française ( [14], [15], [57], [143]) qui se base principalement sur la rééducation fonctionnelle.

Dans ce contexte, notre méthodologie se positionne comme la solution prometteuse. Le diag-
nostic (la classi�cation des types du pied bot), le traitement conservatif, et le suivi sont mis en
place. La méthode française a été choisie pour mettre en place la partie de traitement dans le
système d'aide à la décision pour le pied bot.

Pour construire une approche de prédiction du pied bot, une population de 1000 cas, dont
700 cas pathologiques et 300 cas non pathologiques a été utilisée. Cette population est divisée en
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deux groupes : l'apprentissage (700) et le test (300). Les paramètres (Figure 4.20) du pied bot
sont illustrés dans le tableau 4.2.

Table 4.2 � Nom et description des paramètres du pied bot
Nom Description

de angle de la déformation équinus dans le plan sagittal
def niveau de �exibilité de l'angle équinus
ve angle de la déformation varus dans le plan frontal
vef niveau de �exibilité de l'angle varus
supdef angle de la combinaison de la

supination midtarsal du pied et la médiane de
la rotation de l'avant-pied calcaneo

sup�ex niveau de �exibilité de la déformation
de supination de l'avant-pied

derdef angle de la dérotation autour du talus de l'avant-pied calcanéo
der�ex niveau de �exibilité de l'unité de l'avant-pied calcanéo
cv état du cavus
adf état de la fonction musculaire du dorsi�exor de la cheville
apf état de la fonction musculaire de la �exion plantaire de la cheville
inv état de la fonction musculaire de l'inversion du pied
eve état de la fonction musculaire de l'éversion du pied
toe�ex état de la fonction musculaire �exeur de l'orteil
toeext état de la fonction musculaire extenseur de l'orteil

Figure 4.20 � Quelques exemples des paramètres du pied bot (angle de supination, angle d'équi-
nus) [15]
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Résultats

Les résultats obtenus par l'analyse en composantes principales sont illustrés dans la �gure
4.21.
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Figure 4.21 � La distribution des paramètres du pied bot

L'arbre de décision du pied bot est illustré dans la �gure 4.22.

Les règles de production sont illustrées dans les tableaux 4.3 et 4.4.

L'interface du système de pointage universel du pied bot est illustrée par la �gure Fig.4.23.

Discussion

L'analyse en composantes principales montre que les paramètres du pied bot peuvent se
regrouper en 4 groupes distincts suivants :

� Groupe 1 : l'angle de la combinaison de la supination midtarsal du pied et la médiane de
la rotation de l'avant-pied calcaneo, angle de la déformation équinus dans le plan sagittal,
et l'état de la fonction musculaire extenseur de l'orteil ;

� Groupe 2 : l'angle de la déformation varus dans le plan frontal, et le niveau de �exibilité
de l'angle équinus ;

� Groupe 3 : le niveau de �exibilité de la déformation de la supination de l'avant-pied, le
niveau de �exibilité de l'unité de l'avant-pied calcanéo, le niveau de �exibilité de l'angle
varus, l'état de la fonction musculaire �exeur de l'orteil, et l'état de la fonction musculaire
de la �exion plantaire de la cheville ;
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Figure 4.22 � L'arbre de décision élaguée du pied bot

� Groupe 4 : l'état de la fonction musculaire de l'éversion du pied, l'angle de la dérotation
autour du talus de l'avant-pied calcanéo, l'état de la fonction musculaire du dorsi�exor de
la cheville, l'état du cavus, et l'état de la fonction musculaire de l'inversion du pied.

Cette distribution équilibrée des paramètres du pied bot montre que chaque paramètre joue
un rôle important dans le diagnostic et le traitement du pied bot. Les paramètres dans un groupe
peuvent être considérées ensemble dans le traitement.

Une base de règle de production a été déduite à partir des résultats de l'arbre de décision du
pied bot. Cette base a été utilisée pour donner une classi�cation du pied bot (moderate, severe,
rigid). L'arbre de décision du pied bot est facilement compréhensif pour les kinés, les chirurgiens,
et les médecins.

L'évaluation des études concernant le pied bot par les critères objectifs est une nécessité dans
le contexte de recherche internationale. L'application concernant le pied bot du SysADO joue un
rôle comme un système d'évaluation qui est appliqué avant et après le traitement conservatif du
pied bot pour comparer les études concernées. De plus, cette application a été développée dans
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Table 4.3 � Base de règle du pied bot (I)
Nom Fonction

R1 (defrule r1 (Deviation Equinus Sagittal-plane 50))
⇒ (assert (Point-1 2)))

R2 (defrule r2 (Deviation Equinus Sagittal-plane 50-30)
⇒ (assert (Point-1 1))) )

R3 (defrule r3 (Deviation Equinus Sagittal-plane 30)
⇒ (assert (Point-1 0)))

R4 (defrule r4 (Equinus Flexibility Sti� Lessthan 50)
⇒ (assert (Point-2 1)))

R5 (defrule r5 (Equinus Flexibility Flexible Morethan 50)
⇒ (assert (Point-2 0)))

R6 (defrule r6 (Deviation Varus Frontal-plane 50)
⇒ (assert (Point-3 2)))

R7 (defrule r7 (Deviation Varus Frontal-plane 50-30)
⇒ (assert (Point-3 1)))

R8 (defrule r8 (Deviation Varus Frontal-plane 30)
⇒ (assert (Point-3 0)))

R9 (defrule r9 (Varus Flexibility Sti� Lessthan 50)
⇒ (assert (Point-4 1)))

R10 (defrule r10 (Varus Flexibility Flexible Morethan 50)
⇒ (assert (Point-4 0)))

R11 (defrule r11 (Deviation Supination Midfoot 50)
⇒ (assert (Point-5 2)))

R12 (defrule r12 (Deviation Supination Midfoot 50-30)
⇒ (assert (Point-5 1)))

R13 (defrule r13 (Deviation Supination Midfoot 30)
⇒ (assert (Point-5 0)))

R14 (defrule r14 (Supination Midfoot Flexibility Sti� Lessthan 50)
⇒ (assert (Point-6 1)))

R15 (defrule r15 (Supination Midfoot Flexibility Flexible Morethan 50)
⇒ (assert (Point-6 0)))

R16 (defrule r16 (Derotation CMFU Horizontal-plane 50)
⇒ (assert (Point-7 2)))

R17 (Derotation CMFU Horizontal-plane 50-30)
⇒ (assert (Point-7 1)))

R18 (defrule r18 (Derotation CMFU Horizontal-plane 30)
⇒ (assert (Point-7 0)))

R19 (defrule r19 (CFF-block Flexibility Sti� Lessthan 50)
⇒ (assert (Point-8 1)))

R20 (defrule r20 (CFF-block Flexibility Flexible Morethan 50)
⇒ (assert (Point-8 0)))

les buts :
� d'améliorer les connaissances concernant le diagnostic, et le traitement des pathologies du
système musculosquelettique ;

� de di�user et partager les connaissances dans la communauté de recherche médicale et
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Table 4.4 � Base de règle du pied bot (II)
Nom Fonction

R21 (defrule r21 (Cavus Yes) ⇒ (assert (Point-9 2)))
R22 (defrule r22 (Cavus No) ⇒ (assert (Point-9 0)))
R23 (defrule r23 (Ankle Dorsi�exors Reactive)

⇒ (assert (Point-10 0)))
R24 (defrule r24 (Ankle Dorsi�exors Non-Reactive)

⇒ (assert (Point-10 1)))
R25 (defrule r25 (Ankle Plantar Flexors Reactive)

⇒ (assert (Point-11 0)))
R26 (defrule r26 (Ankle Plantar Flexors Non-Reactive)

⇒ (assert (Point-11 1)))
R27 (defrule r27 (Invertors Reactive)

⇒ (assert (Point-12 0)))
R28 (defrule r28 (Invertors Non-Reactive)

⇒ (assert (Point-12 1)))
R29 (defrule r29 (Evertors Reactive)

⇒ (assert (Point-13 0)))
R30 (defrule r30 (Evertors Non-Reactive)

⇒ (assert (Point-13 1)))
R31 (defrule r31 (Toe Extensors Reactive)

⇒ (assert (Point-14 0)))
R32 (defrule r32 (Toe Extensors Non-Reactive)

⇒ (assert (Point-14 1)))
R33 (defrule r33 (Toe Flexors Reactive)

⇒ (assert (Point-15 0)))
R34 (defrule r34 (Toe Flexors Non-Reactive)

⇒ (assert (Point-15 1)))
R35 (defrule r35 (Point-1 ?x1) (Point-2 ?x2) (Point-3 ?x3)

(Point-4 ?x4) (Point-5 ?x5) (Point-6 ?x6) (Point-7 ?x7)
(Point-8 ?x8) (Point-9 ?x9) (Point-10 ?x10)
(Point-11 ?x11) (Point-12 ?x12) (Point-13 ?x13)
(Point-14 ?x14) (Point-15 ?x15)
⇒ (assert (Score (add ?x1 ?x2 ?x3 ?x4 ?x5 ?x6 ?x7 ?x8
?x9 ?x10 ?x11 ?x12 ?x13 ?x14 ?x15))))

R36 (defrule r36 (Score ?s) ⇒ (if (< ?s 1) then
(if (= ?s 0) then (assert (Diagnose Category Normal)))))

R37 (defrule r37 (Score ?s) ==> (if (> ?s 0) then
(if (<=?s 6) then (assert (Diagnose Category Moderate)))))

R38 (defrule r38 (Score ?s) ==> (if (> ?s 6) then
(if (<=?s 14) then (assert (Diagnose Category Severe)))))

R39 (defrule r39 (Score ?s) ==> (if (> ?s 14) then
(if (<=?s 20) then (assert (Diagnose Category Rigid)))))

clinique.
Un système de diagnostic du pied bot a été réalisé en ligne sous forme d'un site Web dyna-

mique. Les procédures de traitement conservatif et le suivi du pied bot ont été mis en place. Ils
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Figure 4.23 � Visualisation de l'interface utilisateur

sont consultables via le réseau d'Internet. Les interfaces ont été développées avec les nouvelles
technologies pour assurer ses caractéristiques conviviales. L'évaluation du pied bot est facilement
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utilisée par les chirurgiens orthopédiques pédiatriques.

La validation de notre modèle de classi�cation a été e�ectuée sur une base de données de 8
patients du service de chirurgie infantile de l'hôpital Robert Debré (Table 4.5). Les classi�cations
e�ectuées par notre système SysADO sont cohérentes avec celles réalisées par un clinicien. De
plus, notre système permet de gérer les résultats de classi�cation de façon synchrone et suivie
facilitant la comparaison des résultats cliniques avant et après le traitement conservatif des
déformations du pied bot.

Classi�cation du clinicien Classi�cation du SysADO

Sujet Point total Classe Point total Classe
Sujet 1 13 Sévère 13 Sévère
Sujet 2 17 Rigide 17 Rigide
Sujet 3 20 Rigide 20 Rigide
Sujet 4 16 Rigide 16 Rigide
Sujet 5 14 Sévère 14 Sévère
Sujet 6 13 Sévère 13 Sévère
Sujet 7 8 Sévère 8 Sévère
Sujet 8 8 Sévère 8 Sévère

Table 4.5 � Rapport de validation de la classi�cation du pied bot.

Une limitation de cette application est de ne pas quanti�er et évaluer les traitements conser-
vatifs. Même si le SysADO fournit une méthode de traitement e�cace proposée par l'hôpital
Robert Debré, chaque kinésithérapeute a des gestes de manipulation di�érentes. Le dévelop-
pement d'une méthode pour évaluer les gestes du kiné est un challenge pour la recherche en
biomécanique.

Une autre limitation de cette application est la même que pour la première application ;
les paramètres considérés sont seulement des mesures cliniques, morphologiques et anthropomé-
triques. Malgré cette limitation répétée, notre SysADO a montré sa puissance, sa �exibilité, sa
générosité, et son extensibilité pour pouvoir être appliqué à d'autres pathologies.
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4.3.3 Paralysie cérébrale

Généralités

La Paralysie cérébrale est liée à des troubles neurologiques non évolutifs du cerveau survenues
dans la période anténatale ou périnatale (par convention avant 2 ans). Ces troubles se traduisent
dans une certaine mesure par des lésions au niveau des motoneurones cérébraux gênant ainsi la
coordination et la force musculaire. Cela a pour conséquence un trouble du mouvement et de la
posture (Fig. 4.24)

 Université de Lyon 1

Figure 4.24 � Quelques illustrations de la paralysie cérébrale

La paralysie cérébrale est classée en 4 classes principales selon la morphologie des membres
paralysés (Fig. 4.25). La description de chaque classe est la suivante :

� Hémiplégie : paralysie de l'hémicorps droit
� Diplégie : atteinte souvent des deux membres inférieurs
� Triplégie : atteinte des membres inférieurs et un membre supérieur
� Tétraplégie (quadriplégie) : atteinte des 4 membres

Figure 4.25 � Quelques illustrations des classes de la paralysie cérébrale

Cette pathologie a été étudiée en collaboration avec le Dr. F. Mégrot et le Pr. G.F. Pen-
neçot du Centre de Médecine Physique et de Réadaptation pour Enfants de Bois-Larris, 60260
LAMORLAYE, France. Les données cinématiques, cinétiques et les EMG ont été acquis sur les
patients du centre Bois-Laris. Le type de paralysie cérébrale étudié est la diplégie ou l'hémiplé-
gie. Le système VICON Motion Analysis a été utilisé pour acquérir les données cinématiques.
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La plate forme de force a été utilisée pour acquérir les données cinétiques. Le système EMG a
été utilisé pour acquérir les activités musculaires des sujets (8 muscles : fessiers, droit antérieur,
vaste interne, ischio-jambiers, triceps, peroniers, jambier antérieur, soléus).

Modèle de fusion d'information pour la Paralysie Cérébrale

Le modèle conceptuel de fusion d'information pour la Paralysie Cérébrale est illustré dans
le Fig. 4.26. Chaque source de données i {i = 1...n} est issue d'un système de mesures expé-
rimentales (e.g. système d'analyse du mouvement, la plate-forme de force, les signaux d'EMG,
etc). Les paramètres Pi sont les données obtenues à partir d'une source de donnée (e.g. angle
articulaire, force de réaction, EMG du muscle soléus, etc.).

Pre-processing
(Matlab)

P1(c3d) Pn(c3d)

data(1).dat

Belief Decision
 Tree (Matlab)

(Heuristics Method
And Information Fusion)

Data File  (data.dat)

(Parameter Extraction)

Source 1

Pre-processing
(Matlab)

P1(c3d) Pn(c3d)

Source i

Pre-processing
(Matlab)

P1(c3d) Pn(c3d)

Source n

Distribution Mass
(Matlab)

data(i).dat data(n).dat

Figure 4.26 � Modèle conceptuel de la fusion d'information pour la Paralysie Cérébrale

Pour développer l'arbre de décision crédibiliste de la paralysie cérébrale, une étape de pré-
traitement des attributs est nécessaire pour extraire des paramètres pertinents à partir des don-
nées cinématiques et cinétiques. Ensuite, une méthode heuristique est développée pour modéliser
les fonctions de masse.

Extraction des caractéristiques des paramètres cinématiques et cinétiques Il est
nécessaire de pré-traiter des données brutes pour extraire des paramètres pertinents à partir des
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coubres de données cinématiques et cinétiques. Pour chaque courbe de données cinétiques, nous
proposons de calculer les paramètres suivants (Fig.4.27) :

� Forces d'appui de la phase taligrade et digitigrade (Ft, Fd)
� Temps des Forces d'appui de la phase taligrade et digitigrade (Tt,Td)
� Écart type (SD)

F (N)

T (s)
Tt Td

Ft Fd

SD

Figure 4.27 � Extraction des paramètres pertinents à partir des données cinématiques et ciné-
tiques

Extraction des caractéristiques des paramètres EMG Concernant les signaux électriques
musculaires, pour chaque signal, nous proposons de calculer les paramètres suivants (Fig.4.28) :

� Pic d'amplitude maximal (EMGmax)
� EMG moyen sur un intervalle de temps contenant le pic maximal (AFV - Average Recti�ed
Voltage) (EMGafv)

EMGmax

EMGafv

Figure 4.28 � Extraction des paramètres pertinents à partir des signaux EMG
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Distribution de masse de croyance (ou Basic Belief Assignment - BBA) Une méthode
heuristique a été conçue en se basant sur deux critères. Le premier est le critère de la force de
réaction. Le deuxième est le critère de l'amplitude de contraction musculaire.

� plus il y a di�érence entre la force de réaction des phases taligrade et digitigrade, plus il
est crédible que le type soit diplégique ou hémiplégique (Fig. 4.29)

� plus l'EMG moyen (AGV - Average Recti�ed Voltage) sur l'intervalle de temps contenant
le pic maximal des muscles est grand, plus il est crédible que le type soit diplégique ou
hémiplégique (Fig. 4.30)

d

plantigrade

Taligrade

Digitigrade

Θ

1

1

1

Min[d] Max[d]

Figure 4.29 � Illustration du critère de la force de réaction (C1) : distribution probabiliste des
niveaux de croyance selon les di�érences des forces de réaction
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ARV

Θ

1

1

1

Min[ARV] Max[ARV]

Figure 4.30 � Illustration du critère du temps de contraction du muscle droit antérieur (C2) :
distribution probabiliste des niveaux de croyance selon les di�érences du temps de contraction
du muscle

Combinaison des masses selon les critères l'opérateur conjonctif a été utilisé pour
combiner deux critères choisis. Le tableau des éléments concernés est illustré dans le Tab. 4.10.

� m12,j(Ci) = m1,i(Ci).m2,i(Ci) +m1,i(Ci).m2,i(Θ) +m1,i(Θ).m2,i(Ci)
� m12,j(Ci) = m1,i(C1).m2,i(C1) +m1,i(C1).m2,i(Θ) +m1,i(Θ).m2,i(C1)
� m12,j(Θ) = m1,i(Θ).m2,i(Θ)
� m12,j(∅) = m1,i(Ci).m2,i(C1) +m1,i(C1).m2,i(Ci) : la contradiction entre les critères
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Critères Classes
C1 C2

Cr1

m1,1(C1) m1,2(C2)
m1,1(C1) m1,2(C2)
m1,1(Θ) m1,2(Θ)

Cr2

m2,1(C1) m2,2(C2)
m2,1(C1) m2,2(C2)
m2,1(Θ) m2,2(Θ)

Combinaison
m12,1(C1) m12,2(C2)
m12,1(C1) m12,2(C2)
m12,1(Θ) m12,2(Θ)
m12,1(∅) m12,2(∅)

Table 4.6 � Combinaison des masses selon les critères par l'opérateur conjonctif

Étude préliminaire

Un jeu de données de 10 cas (Tab. 4.7) de paralysie cérébrale (5 diplégies et 5 hémiplégies)
est choisi comme ensemble d'apprentissage. Tout d'abord, la méthode heuristique de distribution
des masses a été appliquée pour calculer les masses de chaque instance de l'ensemble d'appren-
tissage. Ensuite, l'algorithme de construction d'une arbre de décision crédibiliste a été utilisé en
considérant l'ensemble d'apprentissage et les fonctions de masses calculées.

Distribution des masses

Table 4.7 � Ensemble d'apprentissage T : Forces d'appui de la phase taligrade gauche et droite
(en N)(FtL et FtR), Temps des Forces d'appui de la phase taligrade gauche et droite (en ms)
(TtL et TtR), Forces d'appui de la phase digitigrade gauche et droite (en N)(FdL et FdR), Temps
des forces d'appui de la phase digitigrade gauche et droite (en ms)(TdL et TdR), Écart type de
la force de réaction maximale gauche et droite (SDL et SDR), l'EMG moyen recti�é du muscle
droit intérieur gauche et droite (uV)(EaL et EaR), Classe (C)
Sujet# FtL TtL FdL TdL SDL FtR TdR FdR TdR SDR EaR EaL C

1 521 3598 465 4164 127 582 2607 498 3193 131 35 23 Dip
2 366 4238 333 4934 84 336 5188 262 5747 74 33 30 Dip
3 463 5842 256 6432 83 279 6781 200 7231 61 87 74 Dip
4 424 3173 294 3827 78 358 2202 293 2883 76 57 61 Dip
5 563 5129 412 6565 93 428 6641 290 7549 67 74 74 Dip
6 501 3098 425 4360 117 482 2647 480 3693 111 65 43 Hémi
7 481 4198 335 5364 89 512 2737 507 3093 95 86 63 Hémi
8 531 3838 395 4424 97 463 2541 457 3843 91 71 39 Hémi
9 499 3239 345 4561 88 445 2341 433 3324 80 56 44 Hémi
10 449 3451 321 4128 95 487 3254 480 4325 89 77 56 Hémi
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Les 12 paramètres pertinents présentés ci-dessus sont extraits en utilisant notre processus
d'extraction proposé ci-dessus à partir d'une base des données cinématiques et dynamiques (�-
chier c3d). Les critères sont proposés en se basant sur ces paramètres. La combinaison de masse
de chaque instance dans l'ensemble d'apprentissage est calculée et présentée ci-dessous.

Les résultats de la distribution des masses pour chaque critère sont illustrés dans les tableaux
4.8 et 4.9.

Diplégie (C1) Hémiplégie (C2)

m1,1(C1) m1,1(C1) m1,1(Θ) m1,2(C2) m1,2(C2) m1,2(Θ)

0.6087 0 0.3913 0.3108 0 0.6892
0.5362 0 0.4638 0.4054 0 0.5946
1.0000 0 0 1.0000 0 0
0.6280 0 0.3720 0.6552 0 0.3448
1.0000 0 0 1.0000 0 0
0.0145 0 0.9855 0.5811 0 0.4189
0.0362 0 0.9638 0.8514 0 0.1486
0.0435 0 0.9565 0.5270 0 0.4730
0.0870 0 0.9130 0.5946 0 0.4054
0.0507 0 0.9493 0.7568 0 0.2432

Table 4.8 � Distribution des masses selon le critère de la force de réaction

Diplégie (C1) Hémiplégie (C2)

m1,1(C1) m1,1(C1) m1,1(Θ) m1,2(C2) m1,2(C2) m1,2(Θ)

0.2705 0 0.7295 0.4023 0 0.5977
0.1594 0 0.8406 0.3793 0 0.6207
0.5725 0 0.4275 1.0000 0 0
0.4710 0 0.5290 0.8243 0 0.1757
0.7295 0 0.2705 0.8506 0 0.1494
0.3671 0 0.6329 0.7471 0 0.2529
0.7053 0 0.2947 0.9885 0 0.0115
0.6570 0 0.3430 0.8161 0 0.1839
0.7440 0 0.2560 0.6437 0 0.3563
0.6184 0 0.3816 0.8851 0 0.1149

Table 4.9 � Distribution des masses selon le critère du temps de contraction musculaire du droit
antérieur

Les résultats de la distribution des masses en combinant le critère de la force de réaction et le
critère du temps de contraction musculaire du droit antérieur sont illustrés dans le tableau Tab.
4.10. Nous notons également une augmentation des fonctions de masse de chaque instance de
la combinaison. L'opérateur conjonctif a été utilisé car toutes les sources sont supposées �ables.
Donc, une augmentation de croyance est constatée en combinant plusieurs critères qui sont issus
des sources �ables.
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Diplégie (C1) Hémiplégie (C2)

m12,1(C1) m12,1(C1) m1,1(Θ) m12,1(∅) m12,2(C2) m12,2(C2) m12,2(Θ) m12,2(∅)
0.7303 0 0.2697 0 0.5640 0 0.4360 0
0.7242 0 0.2758 0 0.4783 0 0.5217 0
1.0000 0 0 0 1.0000 0 0 0
0.8717 0 0.1283 0 0.9071 0 0.0929 0
1.0000 0 0 0 0.9596 0 0.0404 0
0.5872 0 0.4128 0 0.8400 0 0.1600 0
0.8567 0 0.1433 0 0.9966 0 0.0034 0
0.5476 0 0.4524 0 0.9369 0 0.0631 0
0.6298 0 0.3702 0 0.9088 0 0.0912 0
0.7691 0 0.2309 0 0.9561 0 0.0439 0

Table 4.10 � Distribution des masses en combinant les deux critères

Construction d'une arbre de décision crédibiliste Les valeurs de GainRatio sont illustrées
dans le tableau Tab. 4.11.

Table 4.11 � Valeurs de GainRatio calculées au cours de la construction de l'arbre de décision
crédibiliste. Le meilleur attribut de chaque niveau est mis en caractère gras
Niv FtL TtL FdL TdL SDL FtR TtR FdR TdR SDR EaR EaL
0 0.015 0.022 0.004 0.022 0.002 0.091 -0.109 0.091 -0.109 -0.075 0.076 0.010
1R -0.122 -0.318 0.115 -0.334 0.115 -0.176 -0.176 -0.176 -0.176 -0.089 -0.198 -0.235
2R -0.255 -0.255 -0.255 -0.255 -0.255 -0.255 -0.255 -0.255 -0.255 -0.255 -0.009 -0.255

L'arbre de décision crédibiliste de l'ensemble d'apprentissage est illustrée dans la �gure Fig.
4.31.

Les trois attributs les plus pertinents de l'ensemble d'apprentissage sont précisés avec le
niveau de con�ance associée selon le meilleur GainRatio de chaque sous arbre de décision

� Force de réaction maximale du membre droit
� Force de réaction minimale du membre gauche
� EMG moyen recti�é du muscle droit antérieur droit

Discussion

La théorie des fonctions des croyances a été appliquée dans le cadre d'aide à la décision de
la paralysie cérébrale. Une méthode heuristique de distribution des fonctions de masse a été
développée. Les 12 paramètres pertinents ont été extraits à partir des données cinématiques,
cinétiques, et EMG de l'ensemble d'apprentissage. L'arbre de décision crédibiliste de la paralysie
cérébrale a été développé avec un jeu de données de 10 cas (5 diplégies et 5 hémiplégies). Les
résultats obtenus montrent que la combinaison des critères augmente le degré de con�ance pour
la classi�cation de la paralysie cérébrale.
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Ft_R

Diplegia    0,899

≤ 437 > 437

Fd_L

≤ 358 > 358

Hemiplegia    0,9538 Ea_R (Rectus Femoris) 

≤ 64 > 64

Diplegia    0,7303 Hemiplegia    0,8885

Sujet #: (2,3,4,5)
Sujet #: (1,6,7,8,9,10)

Sujet #: (7,9,10)
Sujet #: (1,6,8)

Sujet #: (1) Sujet #: (6,8)

Figure 4.31 � Arbre de décision crédibiliste représente l'ensemble d'apprentissage

La moyenne est utilisée comme la métrique de discrétisation des valeurs numériques des
attributs. Ce choix est expliqué par le fait que la distribution des cas d'apprentissage est binaire
et homogène.

Les règles de déduction crédibiliste sont générées à partir de l'arbre de décision crédibiliste.
La classi�cation de nouveaux patients est e�ectuée avec un certain niveau de con�ance.

Même si l'arbre de décision crédibiliste est évidemment une méthode e�cace pour aider
des cliniciens dans leurs choix cliniques, la sensibilité des instances est une des limites de cette
approche. L'arbre de décision crédibiliste dépend de l'ensemble d'apprentissage, un changement
des instances peut entraîner une modi�cation de la morphologie de l'arbre.

Le choix des critères joue aussi un rôle important dans la construction de l'arbre présenté.
D'autres critères, comme les angles articulaires du genou et les paramètres mécaniques, sont
envisagés pour augmenter la con�ance de la classi�cation.
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4.4 Discussion générale du méta modèle

Le méta modèle a été développé sous forme d'un système d'aide à la décision. Une nouvelle
architecture a été proposée et implémentée avec deux applications cliniques : les anomalies ro-
tationelles et le pied bot. Une approche de modélisation générique des connaissances permet de
comprendre et modéliser les pathologies du système musculosquelettique des membres inférieurs.
Une étude préliminaire de la théorie des fonctions de croyance et son application sur la paraly-
sie cérébrale permettent d'ouvrir les nouvelles pistes d'évolution du méta modèle dans le cadre
incertain.

L'utilisation de l'ontologie pour formaliser les connaissances du système musculosquelettique
des membres inférieurs est l'originalité du méta modèle, sous entendu le système d'aide à la
décision. La dé�nition des structures biologiques et leurs relations permet de comprendre séman-
tiquement les di�érents chemins de diagnostic comportant les causes de la marche pathologique.
Le stockage des connaissances dans le processus de décision est une application de l'ontologie
dans notre système.

Concernant notre base de données, la combinaison de plusieurs types de données du patient
améliore la certitude de diagnostic. Trois groupes de données ont été dé�nis. Le premier groupe
comporte les données morphologiques cliniques du patient. Le deuxième groupe comprend les
données mécaniques. Les données temporelles de l'analyse du mouvement sont gérées dans le
troisième groupe. Une préparation complète de tous les types de données nécessaires assure la
robustesse du processus de diagnostic.

Pour donner une décision médicale (e.g. le diagnostic, la classi�cation, le traitement, etc), les
données du patient doivent être interprétées et traitées de telles sorte que les informations utiles
cachées soient explorées et appliquées. L'extraction de connaissances à partir des données permet
de fouiller dans une grande masse de données du patient les motifs, les modèles de connaissances.

Le mapping des instances (peuplement d'ontologie) de l'OSMMI a été e�ectué grâce à la
méthode de l'arbre de décision. La base de connaissances obtenue est développée en se basant
sur les trois applications cliniques, telles que les anomalies rotationnelles, le pied bot, et la
paralysie cérébrale (Fig. 4.32). En perspective, ces connaissances peuvent être améliorées par
l'ajout d'autres connaissances (e.g. mêmes pathologies ou autres pathologies), une fois remplie,
un processus de raisonnemment sur ces connaissances sera une application prometteuse en vue
de l'utilisation clinique de notre ontologie

Un algorithme de décision a été développé en se basant sur la méthode de raisonnement du
chaînage - avant. Cet algorithme permet de prendre une décision médicale à partir des données
du patient. Ce processus imite le raisonnement humain (e.g. clinicien ou médecin dans ce cas)
pour déduire un diagnostic en se basant sur les causes pathologiques du patient.

Une interface graphique mise à disposition sous forme d'un site Web a été développée a�n
de faciliter l'interaction entre les experts, les patients, et le système d'aide à la décision. L'ac-
cès à distance via le réseau Internet ou Intranet permet d'une part de di�user et partager les
connaissances dans la communauté de recherche. D'autre part, les cliniciens dans le monde entier
peuvent utiliser notre système pour diagnostiquer les pathologies cliniques étudiées dans notre
système. Plus particulièrement, cette interface permet d'évaluer le diagnostic du pied bot avant
et après le traitement avec la prise en considération du développement personnel du patient.
Cette caractéristique est une des originalités de notre méta modèle.

Une méthode heuristique de distribution des fonctions de masse dans le cadre de classi�cation
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incertaine a été proposée. L'arbre de décision crédibiliste de la paralysie cérébrale a été déve-
loppé. La classi�cation des nouveaux patients est e�ectuée avec un certain niveau de con�ance.
Cette étude préliminaire permet d'ouvrir une piste prometteuse de l'application de la théorie des
fonctions de croyance pour les pathologies du système musculosquelettique.
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Figure 4.32 � Base de connaissances du système d'aide à la décision

166



Chapitre 5

Synthèse

La confrontation méthodologique de deux approches de modélisation présentées dans le cadre
de la thèse est résumée et discutée dans ce chapitre. Une synthèse méthodologique de chaque
approche est abordée par la suite. En�n, une comparaison est faite pour mettre en lumière les
points positifs et négatifs de ces deux approches de modélisation. Nous commençons par le résumé
du modèle biomécanique, sous entendu l'approche de modélisation géométrique, cinématique et
dynamique du système musculosquelettique des membres inférieurs puis le méta modèle.

5.1 Modèle biomécanique

Avant tout, il y a un dilemme à retenir : un modèle paramétré (e.g. modèle standard des
logiciels de modélisation (AnyBody, SIMM, LifeMod)) est facile à manipuler avec un jeu réduit de
paramètres, donc il y a moins de variabilité des paramètres ; par contre, un modèle hyperréaliste
personnalisé demande beaucoup de paramètres, donc il y a plus de sensibilité des paramètres.

Cette approche de modélisation comporte la modélisation géométrique des structures biolo-
giques et la modélisation cinématique et dynamique du mouvement des membres inférieurs. Les
points négatifs et positifs de cette approche de modélisation sont présentés ci-dessous respecti-
vement.

Les modèles biomécaniques ont été développés avec des hypothèses simpli�catrices. Ces hy-
pothèses ont été faites dans le but de pouvoir quanti�er et évaluer le corps humain pendant son
mouvement. Elles représentent aussi des limites car elles ne sont pas réalistes et s'éloignent ainsi
de la physiologie, par exemple parmi les hypothèses utilisées : H1 (pas de commande, contrôle
des muscles) ; H5 (pas de glissement articulaire, mouvements purs)...

De plus, le choix des paramètres concernant les conditions aux limites et de chargement est
di�cile. Les formulations des lois de comportement sont fournies par les logiciels, sans possibi-
lité de modi�cations de la nature du logiciel (liées à de nouvelles connaissances par exemple).
En e�et, la réalité des structures biologiques et leurs relations comportementales dépendent de
l'avancement de la technologie. Il y a toujours deux dé�s à surmonter : comment simuler les
structures biologiques complexes et leurs relations ; et comment représenter la réalité de manière
précise.

Après les hypothèses e�ectuées, des mesures expérimentales sont nécessaires comme données
d'entrée pour les modèles. Or toutes les mesures expérimentales par nature présentent des erreurs ;
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et nous avons constaté leur in�uence non négligeable sur les simulations (maximum 75% d'erreur
sur les résultats de calculs).

Après les simulations, une étape de validation est nécessaire. Or la validation des modèles
développés est toujours qualitative. La comparaison qualitative entre les courbes EMG (activité
électrique musculaire) et les forces musculaires simulées ou entre des forces de réaction des
pieds au sol simulées et expérimentales est toujours réalisée pour étudier la cohérence entre les
di�érentes études. La comparaison entre les di�érents modèles biomécaniques de la littérature est
inintelligible car les études s'e�ectuent dans di�érents contextes et avec di�érentes hypothèses,
etc.

Cependant les modèles biomécaniques peuvent être personnalisés pour étudier les sujets pa-
thologiques, a�n d'orienter et évaluer le traitement clinique personnalisé. De plus, ils peuvent
être évolutifs au fur et à mesure des a�nements ou de l'optimisation des paramètres de mo-
délisation. On notera tout de même que l'application clinique des modèles biomécaniques est
restreinte. Il y a très peu de modèles développés pour pouvoir évaluer les pathologies du système
musculosquelettique des membres inférieurs.

5.2 Méta modèle

Une nouvelle approche de modélisation a été proposée pour modéliser et diagnostiquer les
pathologies du système musculosquelettique des membres inférieurs par les techniques statistiques
et d'intelligence arti�cielle. Les points forts et aussi faibles du méta modèle sont présentés ci-
dessous.

Le méta modèle n'utilise aucune hypothèse de simpli�cation pour modéliser et comprendre les
pathologies du système musculosquelettique des membres inférieurs du corps humain. Par ailleurs,
les modèles développés sont des modèles statistiques basés sur toutes les connaissances actuelles
et futures. Les connaissances de modélisation sont illimitées. Même si les parties manquantes
peuvent être intégrées dans le méta modèle, le changement de la structure fonctionnelle du
modèle n'est pas négligeable. En e�et, les métas modèles peuvent être évolutifs au fur et à
mesure des feedbacks et des incrémentations des paramètres de modélisation.

La simulation est la prédiction statistique des pathologies du système musculosquelettique
des membres inférieurs. La modélisation s'e�ectue sur une population, donc les résultats obtenus
sont plus représentatifs. De plus, la généralisation des modèles statistique permet d'étudier la
diversité de la pathologie. La validation des modèles peut être e�ectuée en testant des cas réels
dont les résultats sont connus. La comparaison avec les classi�cations des pathologies e�ectuées
dans la littérature est intelligible car le résultat de notre méta-modèle peut être pris en compte
comme référence.

Les di�érentes pathologies étudiées montrent la �exibilité du méta modèle. Il n'y a aucune
dépendance des structures prédé�nies. La méthodologie est générique et applicable pour toutes
les pathologies du système musculosquelettique des membres inférieurs.

Cependant, il existe aussi plusieurs dé�s à surmonter : comment formuler les expertises médi-
cales (suivi, traitement orthopédique et/ou chirurgical...) et comment construire des algorithmes
de prédiction performants et exacts ?
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5.3 Modèle biomécanique vs. Méta modèle

Le tableau récapitulatif de la confrontation méthodologique du modèle biomécanique et du
méta modèle est présenté dans le Tableau. 5.1.

Modèle biomécanique Méta modèle

Hypothèses simpli�catrice - Pas d'hypothèses simpli�catrices +
Modèle physique et personnalisé + Modèle statistique +
Modèle descriptif + Modèle de prédiction +
Mesures incertaines et imprécises - Mesures incertaines et imprécises -
Choix des paramètres pertinents - Choix des paramètres pertinents -
(expertises du modélisateur) (échantillon et algorithme)
Sensibilité des paramètres - Sensibilité des paramètres -
Compromis nombre de paramètres/ - Compromis nombre de paramètres/ -
temps de simulation complexité
Temps de développement court (≈ 6 mois) + Temps de développement long (≈ 15 mois) -
Erreurs expérimentales - Erreurs expérimentales -
Résultat moins représentatif (individuel) + Résultat plus représentatif (population) +
mais ciblé
Personnalisation + Généralisation +
Évolutif (a�nement et optimisation) + Évolutif (feedback et incrémentation) +
Interprétation di�cile des résultats - Interprétation facile des résultats +
Validation qualitative expérimentale + Validation sur des cas réels +
Comparaison inintelligible - Comparaison intelligible +
Peu d'applications cliniques - Application clinique prometteuse +
Limites de connaissances - Connaissances incrémentatives +
Dépend du logiciel (hypothèses liées) - Pas de contrainte logicielle +
Limites de technologies - Limites de données représentatives -

et d'algorithmes e�caces
Dé�s à surmonter (réalité des structures - Dé�s à surmonter (mesures cliniques -
biologiques, lois de comportement) représentatives, algorithme performant)

Table 5.1 � Tableau récapitulatif de la confrontation méthodologique du modèle biomécanique
et méta modèle.

En général, chaque approche de modélisation présentée a des points forts et aussi des points
faibles.

Le point culminant du modèle biomécanique est la personnalisation des modèles développés.
Cette possibilité nous permet de proposer des diagnostics ou traitements personnalisés et adaptés
à chaque patient. Pourtant, à l'heure actuelle, il y a très peu de modèles personnalisés développés
à cause des limites (de connaissance, temps de calcul etc.). En plus, l'application clinique de ces
modèles est encore en cours de démocratisation. Par contre, le point le plus limitatif de cette
approche est le développement de modèles biomécaniques avec les hypothèses simpli�catrices
nécessaires. Malgré le choix rigoureux des hypothèses, nous constatons que plus les hypothèses
sont faites, moins les modèles développés sont réalistes.

D'un autre côté, le point marquant du méta modèle par rapport au modèle biomécanique
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est la possibilité de modélisation des pathologies du système musculosquelettique des membres
inférieurs sans hypothèse simpli�catrice. Même si les modèles développés sont statistiques, ils
sont capables de donner une décision médicale (une prédiction) à partir des données du patient.
Le croisement de plusieurs domaines de recherche comme la fouille de données, l'intelligence
arti�cielle, etc. nous permet de développer des modèles de prédiction. Inversement, la limite im-
portante de cette approche est la dépendance forte des connaissances du domaine. La construction
des modèles se base sur un grand nombre de sujets pathologiques requis pour déduire statisti-
quement les caractéristiques pertinentes de la pathologie. Par conséquent, l'application clinique
n'est possible que pour les connaissances bien connues et acceptées.
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Chapitre 6

Conclusions générales et perspectives

Il est rappelé que l'intérêt de la modélisation biomécanique est de comprendre et d'évaluer
le fonctionnement du corps humain.

Deux approches de modélisation ont été analysées et comparées. D'une part, le modèle bio-
mécanique, qui comporte les modélisations géométrique, cinématique et dynamique, du système
musculosquelettique des membres inférieurs a été développé. Dans un premier temps, une étude
de sensibilité des paramètres anthropométriques et géométriques des os et muscles a été e�ec-
tuée sur un modèle musculosquelettique. Ce modèle a été utilisé par la suite pour comparer les
forces musculaires des membres inférieurs. Dans un deuxième temps, une méthodologie de mo-
délisation personnalisée a été proposée et étudiée. Comme exemple d'application clinique, deux
modèles personnalisés (normal et pathologique) ont été développés a�n d'appréhender l'intérêt
et les limitations d'une modélisation personnalisée pour évaluer et concevoir des orthèses per-
sonnalisées. D'autre part, le méta modèle, qui est le croisement des techniques statistiques avec
celles de l'intelligence arti�cielle a été développé. Un système d'aide à la décision a été réalisé a�n
d'évaluer et orienter du traitement des pathologies du système musculosquelettique des membres
inférieurs telles que les anomalies rotationnelles, le pied bot. Une étude préliminaire de la théorie
des fonctions de croyance a été e�ectuée sur la paralysie cérébrale pour ouvrir les nouvelles pistes
de développement du méta-modèle dans le cadre incertain et imprécis.

Une fois développé, le modèle biomécanique personnalisé permet d'objectiver et de mieux
cibler les traitements cliniques (e.g. la rééducation fonctionnelle, la chirurgie). Concernant le méta
modèle, l'évaluation des pathologies est e�ectuée avec la prise en considération de l'évolution de
la pathologie du patient (e.g. avant et après le traitement clinique).

6.1 Modèle biomécanique

Premièrement, un benchmark comparatif des logiciels de modélisation biomécanique a été
réalisé a�n de sélectionner le logiciel le plus approprié à nos objectifs. Le choix s'est porté sur le
logiciel LifeMod. Les hypothèses de modélisation liées au logiciel LifeMod ont été e�ectuées dans
le but de simpli�er la physiologie réelle du corps humain pour pouvoir quanti�er et évaluer son
mouvement. Même si les hypothèses ont été soigneusement choisies, nous constatons que plus les
hypothèses sont nombreuses faites, moins les modèles sont réels.

Deuxièmement, la méthodologie de modélisation personnalisée a été présentée, une série
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d'étapes nécessaires a été précisée pour arriver à simuler le modèle physique. La modélisation
géométrique personnalisée par la technique d'imagerie médicale CT Scan permet de visualiser
réellement le système osseux des sujets étudiés. Grâce à cette technique, les propriétés inertielles
des segments corporels ont été personnalisées. La longueur des muscles a été aussi adaptée à la
morphologie des sujets étudiés.

Troisièmement, l'étude de sensibilité des paramètres de modélisations sur le modèle muscu-
losquelettique a été réalisée pour évaluer les résultats cinématiques et cinétiques calculés. Il y
a plusieurs types de paramètres qui ont été pris en compte dans la simulation comme les don-
nées inertielles, les données musculaires, les données articulaires, les lois de comportement, etc.
Cette étude de sensibilité se concentre seulement sur les paramètres anthropométriques et géo-
métriques des os et muscles. Les résultats obtenus dans cette étude permettent de mettre l'accent
sur l'in�uence des données de la littérature, comme les données inertielles et les aires transver-
sales musculaires, utilisées dans la simulation cinématique et dynamique. Notons également que
notre étude (i.e. sensibilité sur la dynamique inverse et directe) est complémentaire aux autres
études de sensibilité de la littérature (i.e. sensibilité sur la dynamique inverse).

En plus, une comparaison quantitative des forces musculaires calculées à partir des études
expérimentales et des analyses dynamiques inverses a été réalisée. Une variation importante des
ordres de grandeur des forces musculaires a été constatée. D'où l'importance de personnaliser les
propriétés mécaniques des muscles et d'améliorer les modèles rhéologiques musculaires a�n de
calculer les forces musculaires.

Ainsi, une personnalisation des paramètres de modélisation permettra de simuler les ano-
malies du système musculo-squelettique a�n de prédire à long terme les conséquences des or-
thèses/prothèses sur les paramètres biomécaniques des membres inférieurs. Deux modèles per-
sonnalisés (normal et Polio) ont été développés a�n de simuler les e�ets de l'orthèse du membre
inférieur d'un cas pathologique. Les modèles développés suggèrent aussi l'intérêt d'améliorer les
modèles de contact et de muscle pour simuler la physiologie pathologique des structures biolo-
giques des sujets étudiés dans le cadre clinique.

L'étude concernant l'impact des erreurs expérimentales (cinématiques et géométriques) sug-
gère une interprétation prudente des résultats de modélisations.

Le développement et/ou l'intégration des nouvelles lois de comportement de l'interaction entre
les structures biologiques et l'environnement sont aussi des perspectives prometteuses du modèle
biomécanique. Premièrement, grâce à la technique EMG, les modèles de comportement méca-
nique des muscles s'améliorent de plus en plus. L'intégration des nouveaux modèles mathéma-
tiques de la force musculaire va évidemment améliorer les résultats de simulation. Deuxièmement,
l'importation des données expérimentales de la force de réaction va a�ner le contact du pied au
sol. De plus, en utilisant la technique IRM, la personnalisation des propriétés géométriques des
segments corporels sera rigoureusement e�ectuée par la segmentation et la reconstruction 3D de
chaque muscle. De ce fait, les erreurs des coupes anatomiques pourront être améliorées et plus
approchées de la physiologie réelle des sujets étudiés.

Concernant la méthodologie de modélisation, nous proposons une nouvelle méthodologie de
modélisation (Fig. 6.1) pour développer les modèles biomécaniques personnalisés du système
musculosquelettique des membres inférieurs.

Le point essentiel de cette nouvelle méthodologie se trouve dans l'intégration d'un processus
d'optimisation pour minimiser les erreurs entre les résultats de simulation et les données expé-
rimentales. Ainsi, grâce à ce processus d'optimisation, la certitude des modèles développés sera
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Début

Fin

Données d'entrées
(anthropométrique et 

géométrique)

Dynamique inverse
(Msc ADAMS – BGR LifeMod)

Dynamique directe
(Msc ADAMS – BGR LifeMod)

Validation
(EMG, force de réaction,

 littérature, etc.)

Optimisation
(Minimiser les erreurs)

(Matlab/C++)

Oui

Non

 Segments
 Articulations
 Muscles
 Contacts

 Muscles actifs
 Articulations actives

 Segments
 Articulations
 Muscles
 Contacts

Paramètres personnalisés des : Paramètres optimisés des: 

 Données expérimentales 
   (cinématiques - VICON)

 Données expérimentales 
(cinétiques - AMTI)

Module d'optimisation 

Figure 6.1 � Scénario de développement de la nouvelle approche de modélisation du modèle
biomécanique : ajout d'un module d'optimisation.

améliorée.

6.2 Méta Modèle

Le croisement de plusieurs méthodes de l'ingénierie de connaissances comme l'ontologie,
l'arbre de décision, et la méthode de raisonnement chaînage-avant de l'intelligence arti�cielle
nous permet de proposer une nouvelle approche de modélisation pour résoudre un problème
biomécanique. Notre système d'aide à la décision permet de prédire les pathologies du système
musculosquelettique des membres inférieurs. L'architecture proposée est générique a�n d'être
appliquée à n'importe quelle pathologie du système musculosquelettique des membres inférieurs.
La �exibilité et l'extensibilité sont des critères importants dans le développement des modèles.
Aucune hypothèse de modélisation n'a été faite pour simpli�er la simulation.

Avant tout, notre OSMMI ontologie est la première ontologie en biomécanique. Elle a été dé-
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veloppée dans le but de formaliser les connaissances du système musculosquelettique des membres
inférieurs. De plus, notre ontologie est extensible, donc les membres supérieurs ou les systèmes
nerveux du corps humain peuvent être intégrés.

Quant à la base de données développée, une préparation de tous les types de données néces-
saires à un examen clinique complète du patient a été réalisée. Malgré les limites actuelles des
paramètres à considérer dans les deux premières applications cliniques, notre système fournit
toujours des solutions disponibles pour les nouvelles applications cliniques.

Une étude des di�érentes méthodes de fouille de données a été également e�ectuée pour choisir
celle qui est la plus appropriée aux applications cliniques de notre système. En particulier, l'arbre
de décision donne des résultats performants et surtout une interprétation facile des résultats
obtenus, ce qui facilite ensuite l'interaction entre les experts concernés.

Au sujet des applications cliniques étudiées, tout d'abord, les anomalies rotationnelles ont
été appliquées a�n d'étudier la faisabilité et l'e�cacité de notre approche. Ensuite, l'applica-
tion du pied bot dans un contexte clinique réel montre que notre approche est applicable pour
diagnostiquer et traiter les pieds bots.

Sur le plan technique, notre système fonctionne comme un site Web dynamique. De ce fait, les
utilisateurs dans le monde entier peuvent accéder à notre système avec une certaine permission
via le réseau de l'Internet. Ainsi, les connaissances seront partagées sans limites des frontières.

En ce qui concerne la version actuelle de notre système, le processus de diagnostic est dé-
terministe. La probabilité des solutions générées n'est pas prise en compte dans l'état actuel du
système.

Une étude préliminaire de la théorie des fonctions de croyance a été e�ectuée dans le but de
faire évoluer notre système d'aide à la décision. L'application clinique étudiée est la paralysie
cérébrale. Les résultats obtenus ont montré une nouvelle piste d'évolution pour les versions
suivantes de notre système dans le cadre du diagnostic incertain.

En perspectives, le premier travail est d'appliquer notre système à une pathologie avec la
prise en compte de données de tous les types possibles. La pathologie de la paralysie cérébrale
est envisagée.

La probabilité (ou la croyance) des solutions sera appliquée sur les diagnostics et les traite-
ments des pathologies. Un nouveau scénario de fonctionnement de notre système (Fig. 6.2) a été
envisagé pour les futures applications.

Dans ce nouveau scénario, chaque décision correspond à une probabilité (ou une croyance).
Une étape de véri�cation est réalisée pour véri�er si les données entrées du patient sont su�-
santes ou non. Si les données sont su�santes, le diagnostic est adressé. Seul le diagnostic avec
la probabilité (ou la croyance) la plus grande est choisi par l'expert. Après avoir donné le diag-
nostic, le traitement (la chirurgie ou la réhabilitation), et le suivi sont générés. Si les données ne
sont pas su�santes, l'utilisateur (e.g. clinicien, kiné, médecin) est invité à ajouter les données
additionnelles (faire les tests cliniques complémentaires) pour arriver à faire sortir un diagnostic.
En�n, le retour d'expérience via les cliniciens est géré pour améliorer la qualité opérationnelle
du SysADO.

De plus, la fusion de plusieurs sources de données du patient sera aussi une piste d'évolution
prometteuse dans les versions suivantes de notre système. Par exemple la fusion des données par
les fonctions de croyance [50], [51], [109], [53] nous permet de dé�nir un formalisme général a�n
de représenter et combiner les di�érents types de données du patient.
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Figure 6.2 � Nouveau scénario de fonctionnement de notre système (Di, SiRi : Diagnosis ,
Surgery, Rehabilitation numéro i, Mi or MQ'i : Monitoring numéro i). Les boîtes enfoncées
illustrent le lien où les experts interviennent avec le SysADO.

Finalement, la confrontation méthodologique de deux approches de modélisation appliquées
a été réalisée dans le but de mettre en lumière les points forts et aussi faibles de chaque approche.
L'étape suivante sera d'utiliser une application clinique commune pour approfondir la confron-
tation et aussi pour trouver la combinaison possible de ces deux approches de modélisation.
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Annexe A

Techniques d'imagerie médicale

Pour développer le modèle géométrique personnalié en 3D des membres inférieurs du corps
humain, il y a deux techniques qui ont été largement utilisées : l'IRM et le CT Scanner. Le
principe de reconstruction est le même pour ces deux modalités : à partir des séquences d'image,
la segmentation (manuelle, semi-automatique, automatique) a été appliquée sur chaque image et
les contours générés permettent à reconstruire le modèle personnalisé en 3D in vivo.

Imagerie par Résonance Magnétique - IRM

L'imagerie par résonance magnétique est une technique d'imagerie médicale d'apparition
récente (début des années 1980) permettant d'avoir une vue 2D ou 3D d'une partie du corps
humain, notamment du cerveau. Elle est une technique non invasive, d'une totale inocuité, basée
sur le principe de la résonance des atomes de certaines molécules (e.g. en imagerie diagnostique :
l'hydrogène) sous l'action de certaines ondes de radio-fréquences.

Figure A.1 � La machine d'IRM ( c©Siemens MRI)

L'IRM permet de visualiser tous les organes en particulier les tissus mous (par opposition aux
os) (Fig.A.2), d'analyser leur structure, de rechercher des malformations, une in�ammation, etc.
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Elle permet d'obtenir des séries de coupes d'organes verticales ou horizontales. Il est possible
d'injecter un produit de contraste, ce n'est pas un produit iodé, il n'y a donc pas de risque
d'allergie à ce produit. Grâce au produit de contraste, les organes sont mieux visualisés. Des
descriptions plus détaillées de cette technique seront trouvées dans [107], [79].

Figure A.2 � Illustration d'une coupe d'IRM de la cuisse ( c©www.info-radiologie.ch)

Tomodensitométrie - TDM

La tomodensitométrie dite aussi tomographie axiale calculée par ordinateur, CT-scan ou
simplement scanner, est une technique d'imagerie médicale qui consiste à e�ectuer une recons-
truction 3D des tissus à partir d'une analyse tomographique obtenue en soumettant le sujet au
balayage d'un faisceau de rayons X.

Figure A.3 � La machine de CT Scan ( c©Philips Brilliance CT)
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ANNEXE A. TECHNIQUES D'IMAGERIE MÉDICALE

Le scanner utilise la propriété des rayons X d'être absorbés de façon di�érente suivant ce qu'ils
traversent pour mesurer des densités dans une tranche du corps (coupe axiale ou transverse) [162].
Le sujet est placé sur une table qui se déplace dans le sens longitudinal à l'intérieur d'un court
anneau contenant un tube à rayons X qui génère un faisceau d'un épaisseur de 1 à 10 mm qui va
tourner autour du patient en 0.5 à 1 sec. En face du tube sont disposés des milliers de détecteurs
qui vont mesurer l'intensité résiduelle du faisceau qui a traversé le corps.

Jusqu'au début des années 1990, les scanners se réalisaient coupe par coupe, la position de
chaque coupe étant déterminée par l'avancement séquentiel de la table. La majorité des scanners
modernes travaillent maintenant en mode hélicoïdal spiralé (Fig.A.4), permettant d'e�ectuer un
examen beaucoup plus rapidement : au lieu de retenir la respiration à chaque coupe, toute la
région d'intérêt est scannée en moins de 30 secondes au cours d'une seule apnée. Dans ce mode,
la table se déplace en continu et le couple tube-détecteurs tourne sans interruption. Les données
ainsi obtenues doivent être soumises à des opérations de calcul supplémentaires (interpolations)
pour reconstruire une coupe à 360 degrés sur un emplacement déterminé du corps. Le mode
hélicoïdal permet d'obtenir des images beaucoup plus précises qui ne sont plus in�uencées par
la respiration. On peut aussi reconstruire les données obtenues dans d'autres plans de l'espace,
ou même reconstruire une image de surface ou de volume de l'organe scanné.

Figure A.4 � CT spiralé monocoupe (à gauche) et multicoupes (à droite) [24]

Cette technique permet de visualiser les organes humains, particulièrement les tissus durs
(osseux) [155].
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Annexe B

Paramètres mécaniques des segments
corporels et des muscles issus de la
littérature

Méthodes de calcul des paramètres mécaniques des segments cor-
porels

Méthodes de Dempster et Zatsiorsky

Historiquement, les données cadavériques ont été utilisées pour construire les tables anthropo-
métriques moyennes. Dès les années 50, à partir de la découpe de cadavres, les valeurs moyennes
de masses et d'inertie ont été calculées par Dempster (1955). Ensuite, ces données ont été lar-
gement di�usées grâce à Winter (1990). Plus récemment, les tables anthropométriques les plus
connues sont celles issues des travaux de Zatsiorsky (1990) [102].

Figure B.1 � Positions du centre de masse (CM) des membres inférieurs selon les données de
Zatsiorsky, 1990
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ANNEXE B. PARAMÈTRES MÉCANIQUES DES SEGMENTS CORPORELS ET DES
MUSCLES ISSUS DE LA LITTÉRATURE

Il donne la masse relative des segments et les rapports entre l'emplacement du centre de
gravité et la longueur du segment (Tab. B.1).

Auteurs Pelvis Cuisse Jambe Pied
Données de Dempster 0.142 0.1 0.0465 0.0145
Données de Zatsiorsky 0.1117 0.1417 0.0433 0.0137

Table B.1 � Données anthropométriques de la masse des segments corporels des membres infé-
rieurs (ratio par rapport à la masse totale du corps) [60]

Méthodes de la particularisation des données anthropométriques

Une étude plus sophistiquée pour personnaliser les paramètres mécaniques des segments cor-
porels est de déterminer les équations de régression linéaire ou non linéaire calculant la masse ou
le moment d'inertie à partir de la masse totale du corps et de sa taille. Concernant les membres
inférieurs, les équations de Saiwei Yang peuvent être citées (Fig.C.1).

Mass of thigh = (0.1032)(Total body mass)
+ (12.76)(Thigh length)(Midthigh circumference)²
+ (-1.023)

Mass of calf = (0.0226)(Total body mass)
+ (31.33)(Calf length)(Calf circumference)²
+ (0.016)

Mass of foot = (0.0083)(Total body mass)
+ (245.5)(Mallcolus width)(Mallcolus height)
(Foot length) + (-0.065)

Figure B.2 � Formulations de régression linéaires de Saiwei Yang

Les données anthropométriques de deux sujets sont illustrées dans les tableaux Tab.B.2,
Tab.B.3 .

Paramètres mécaniques des muscles

Les données des pCSAs (l'aire axiale des muscles) utilisées sont issues de la littérature. Les
données de Schumacher, Foidart-Dessalle, et Horsman sont illustrées dans le tableau (Tab.B.4).
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ANNEXE B. PARAMÈTRES MÉCANIQUES DES SEGMENTS CORPORELS ET DES
MUSCLES ISSUS DE LA LITTÉRATURE

Grandeur Sujet sain (cm) Sujet pathologique (Polio) (cm)
Longueur du pelvis 15 14.5
Circonférence du pelvis 76 87.5
Longueur de la cuisse gauche 32 35.5
Circonférence de la cuisse gauche 51 30
Longueur de la cuisse droite 32 37
Circonférence de la cuisse droite 51 43.5
Longueur de la jambe gauche 40 35
Circonférence de la jambe gauche 33.5 22.5
Longueur de la jambe droite 40 34.5
Circonférence de la jambe droite 33.5 40
Largeur malléolaire du pied gauche 7 6
Hauteur malléolaire du pied gauche 8.5 7
Longueur du pied gauche 24 21
Largeur malléolaire du pied gauche 7 7.5
Hauteur malléolaire du pied gauche 8.5 7.5
Longueur du pied gauche 24 26

Table B.2 � Mesures anthropométriques des sujets étudiés

Méthode Sujet Masse Pelvis Cuisse gauche Jambe gauche Pied gauche
totale (droite) (droite) (droite)

Saiwei Yang Sain 65 6.75 (6.75) 2.89 (2.89) 0.84 (0.84)
Saiwei Yang Pathologique 68 6.4 (6.89) 2.1 (3.28) 0.72 (0.96)

Table B.3 � Masses des segments corporels des membres inférieurs (en kg)

Muscle Schumacher (cm2) Foidart-Dessalle (cm2) Horsman (cm2)
Biceps femoris 9.9 15.8 19.6
Semitendinosus 2.4 4.4 14.7
Soleus 30.2 58 94.3
Gastronemius 15.6 30 43.8
Tibialis antérieur 5.2 9.1 26.6
Rectus femoris 8.5 12.5 28.9
Vastus lateralis 17.5 30 34.7
Vastus medialis 11.9 26 19.1
Gluteus medius antérieur 5.5 - 37.9
Gluteus medius postérieur 4.3 - 60.8

Table B.4 � Données géométriques (pCSA) des muscles extraites de la littérature
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Annexe C

Test de validation des calculs de
moments d'inertie

Le calcul des paramètres mécaniques des segments corporels, y compris les moments d'iner-
tie, est basé sur l'imagerie médicale, particulièrement le CT Scanner. Le test de validation du
modèle de calcul a été réalisé en premier temps avec une plaque, dont les paramètres concernés
(géométrie, densité, taille, etc.) sont bien connus.

Figure C.1 � Modèle de test

Le logiciel 3D Slicer 1 a été utilisé pour segmenter et reconstruire le modèle géométrique 3D
en se basant sur les images CT Scanner. La bibliothèque ITK/VTK 2 a été utilisée pour calculer
les paramètres mécaniques des segments corporels.

Les paramètres utilisés pour calculer les moments d'inertie de la plaque sont illustrés dans le

1. www.slicer.org

2. www.vtk.org
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ANNEXE C. TEST DE VALIDATION DES CALCULS DE MOMENTS D'INERTIE

Tab. C.1. Le test de validation a été réalisé en comparant les moments d'inertie obtenus avec ceux
calculés théoriquement et ceux calculés dans le logiciel PATRAN 3. Les résultats sont rapportés
dans le Tab. C.2.

dx dy dz dV rho (kg / mm3)
1 1 1 1 1
1 2 1 2 1
2 1 1 2 1
1 1 2 2 1

Table C.1 � Paramètres utilisés pour calculer les moments d'inertie de la plaque

Méthode Ixx (mm5) Iyy (mm5) Izz (mm5)
Théorie 13460256 53771040 67184640
PATRAN 13553577 53864356 67184656
VTK/ITK 13455072 53772767,71 67186367,7

Table C.2 � Moments d'inertie calculés selon di�érentes méthodes.

Une di�érence maximale de 0.7 % a été révelée (Tab. C.3) entre les méthodes testées, ce qui
exprime la certitude du modèle de calcul des moments d'inertie.

Méthode Ixx (kg mm2) Iyy (kg mm2) Izz (kg mm2)
VTK/ITK vs. Théorie 0,038 0,003 0,003
VTK/ITK vs. PATRAN 0,73 0,17 0,003

Table C.3 � Rapport d'erreur entre les méthodes testées (en %)

3. www.mscsoftware.com
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Résumé

La compréhension du fonctionnement du corps humain est un challenge de recherche a�n de prendre
une décision médicale (le diagnostic, le traitement) adéquate dans le cas des pathologies liées au sys-
tème musculosquelettique. Pour faire face à cette problématique, dans un premier temps, un modèle
biomécanique a été développé décrivant la dynamique du mouvement avec prise en considération des
caractéristiques géométriques (os et muscles) et mécaniques du système musculo-squelettique. Une étude
de sensibilité de ces paramètres géométriques à partir des données de la littérature a montré l'importance
de la personnalisation des ces paramètres. En application, un cas d'étude clinique d'un sujet présentant
une pathologie (Heine-Medin (polio)) a été étudié. Deux modèles personnalisés (un sujet sain et un sujet
pathologique) ont été réalisés. Les résultats obtenus ont montré l'intérêt d'une modélisation personnalisée
pour évaluer et concevoir des orthèses personnalisés. Dans un deuxième temps, nous avons proposé une
nouvelle classe de modèle - un méta modèle (Système d'Aide à la Décision) - intégrant des résultats du
domaine de l'ingénierie des connaissances pour prédire, diagnostiquer, classer et proposer un traitement
des pathologies du système musculo-squelettique des membres inférieurs (anomalies rotationnelles (AR),
enfants PC (Paralysie Cérébrale), pied bot). La modélisation de ce méta modèle se base sur les modèles
mathématiques prédictifs pour prendre une décision médicale (une prédiction, un diagnostic, ou une clas-
si�cation). Le but �nal est de dégager un résultat cliniquement applicable. Ce système est générique,
�exible, et extensible et permet donc l'étude et l'analyse de pathologies diverses du système musculo-
squelettique des membres inférieurs. En�n, une comparaison de ces deux approches de modélisation a été
e�ectuée a�n d'évaluer leur complémentarité pour une utilisation clinique.

Mots-clés Modélisation biomécanique, personnalisation, analyse du mouvement, membres inférieurs,
ingénierie des connaissances, méta modèle, ontologie, fouilles de données, théorie de fonction des croyances,
système d'aide à la décision, Heine-Medin (Polio), anomalies rotationnelles, pied bot, paralysie cérébrale.

Abstract

Understanding of the mechanical behavior of the human body is a challenge to take appropriate
medical decisions (e.g. the patient's diagnosis or treatment). To solve this problem, �rst, a dynamic
model of the musculoskeletal system of the lower limbs has been developed. A sensitivity analysis of the
anthropometrical and geometrical parameters of the bones and muscles was performed with literature
data. The computational results showed strong variations of kinematics and kinetics parameters function
of the selected input data. All these �ndings suggest the development of patient speci�c musculoskeletal
models using medical imaging technique for individualized geometrical parameters of the subjects. As
clinical application, two personalized models were developed (a healthy subject with normal gait and
a subject with gait disorders (Polio pathology)). This study showed the importance of personalized
modeling to evaluate and design the Polio lower limb orthoses. The limitations and perspectives of the
biomechanical models were presented in real clinical context. Second, a new class of model was proposed
as meta-model (Computer-Aided Decision System) combining knowledge-based engineering methods to
diagnose and guide the clinical treatment of the disorders of the musculoskeletal system of the lower limbs.
The ontology, the data mining, the belief theory and the arti�cial intelligence were applied to develop our
meta-model. The crossing of these methods allowed us to develop a generic, �exible and extensible system.
Three clinical applications (rotational anomalies, clubfeet deformities, and cerebral palsy) were studied
in the �rst version of our system. The results showed that our system is able to provide aids to clinicians
in their medical decisions (e.g. a diagnosis or a treatment). Finally, the methodological confrontation of
these two modeling approaches was carried out to highlight the strengths and also the weaknesses of each
modeling approach.

Keywords Biomechanics modeling, patient speci�c, movement analysis, lower limbs, meta model, on-
tology, data mining, belief theory, arti�cial intelligence, medical tele-diagnostic, computer-aided decision
system, Heine-Medin (Polio), rotational abnormalities, clubfeet deformities, cerebral palsy.
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