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articulation anatomique dans le cas plan . . . . . . . . . . . . . . . . 60
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trique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61



iv Table des matières

4.2.2 Algorithme d’estimation de l’axe hélicöıdal instantané - Mé-

thodes cinématiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 67

4.2.3 Algorithme d’estimation de l’axe hélicöıdal instantané par
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6.1.3 Solution d’entrâınement . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 117

6.1.4 Calcul du contact de Hertz entre l’axe moteur et le disque
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2.4 Le robot de rééducation à câble pour le membre supérieur, Nerobot. 10
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membre supérieur et du genou. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13

2.8 Représentation simplifiée de l’anatomie du genou. . . . . . . . . . . . 15

2.9 L’augmentation de la contrainte subie par la patella durant la flexion.

Image inspirée de (Kamina, 2008) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16
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3.26 Différentes configurations du mécanisme PRP pendant la simulation. 53
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6.5 Vue CAO de la solution d’entrâınement par friction. . . . . . . . . . 118

6.6 Vue CAO de l’ensemble de la solution d’entrâınement à deux étages. 118
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Chapitre 1

Introduction

L’usage d’appareils électromécaniques, notamment les orthèses articulaires, est

de plus en plus courant dans le domaine de la rhumatologie-orthopédie. Ils sont

le plus souvent utilisés pour immobiliser ou limiter le mouvement articulaire, c’est

le cas des orthèses passives. Ils peuvent aussi, notamment pour les orthèses ac-

tives, jouer un rôle fonctionnel tel que la compensation d’une fonction déficitaire ou

l’assistance d’une structure articulaire ou musculaire. Ces appareils, souvent déve-

loppés sous forme d’exosquelettes ou de machines de levage ou encore d’interfaces

à retour d’effort, offrent non seulement une aide technique aux thérapeutes, mais

peuvent aussi fournir des données cinématiques et/ou dynamiques. Ils sont en ef-

fet munis de capteurs de position et/ou d’effort, et peuvent apporter des données

quantifiables qui pourront être utilisées dans le cadre d’un diagnostic ou d’une thé-

rapie. On peut également les programmer pour différents exercices de rééducation

tels que le recouvrement des capacités articulaires, le renforcement musculaire, ou

la ré-programmation neurosensorielle.

Dans ce contexte, la recherche sur de nouveaux systèmes exploitant les tech-

niques de la robotique (sous forme d’interfaces homme-machine ou de robots porta-

tifs) n’a cessé de se développer ces dernières années. Cette recherche, qui regroupe

des connaissances de diverses domaines tels que la mécatronique, la commande, la

biomécanique et les neurosciences, trouve principalement des applications en réédu-

cation fonctionnelle. Le principe de la rééducation fonctionnelle est de stimuler ou

assister l’une des tâches des processus moteur et/ou cognitif (qui est par définition

une séquence de différentes tâches comprenant la perception, le raisonnement, la

planification et l’exécution de l’action) afin de permettre le recouvrement progressif

d’une fonction déficiente. Nous distinguons principalement deux types de systèmes

robotiques de rééducation :

– Les stations de travail fixes munies de mécanismes commandés robotisés ou

d’interfaces à retour d’effort qui sont utilisés pour réaliser différents exercices

de rééducation en imposant un travail, moteur ou résistant, sur la partie dis-

tale d’un membre. Ces systèmes permettent, dans une certaine mesure, de

mâıtriser le travail d’un groupe d’articulations, mais pas la coordination.

– Les orthèses polyarticulées actives qui sont utilisées soit pour guider les

membres du sujet selon des trajectoires prédéfinies, soit pour produire des

efforts sur les membres en différents lieux. Multicontacts, ces systèmes per-

mettent de faire travailler les articulations de manière sélective, ainsi que

d’avoir une mâıtrise sur les contraintes, le mouvement et les coordinations.

Les stations de travail robotisées sont apparues au milieu des années 70. Ces
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stations ont été utilisées dans un premier temps comme dispositifs de suppléance

fonctionnelle pour aider des sujets tétraplégiques à effectuer les tâches quotidiennes :

(Schneider et al., 1981), (Paeslack and Roesler, 1977), le système MASTER - (Bus-

nel et al., 1999). L’utilisation de ces stations de travail robotisées pour la réédu-

cation fonctionnelle des membres supérieurs a débuté plus tard, dans les années

quatre-vingt dix. L’un des systèmes de rééducation les plus connus est le MIT-

Manus (Hogan et al., 1992). Ce système, doté de deux degrés de liberté motorisés,

permet de guider ou de suivre le mouvement de l’effecteur du membre supérieur du

patient dans un plan. Il permet de guider et d’aider le mouvement du bras lorsque

c’est nécessaire pendant l’exécution d’un mouvement prédéfini.

Figure 1.1 – Exemple de deux stations de travail fixes pour la rééducation des

membres supérieurs et inférieurs : (a) MIT-Manus, (b) Rutgers Ankle (Girone et al.,

2001).

Les orthèses polyarticulées actives se rapprochent quant à elle des prothèses qui

font leur apparition dès la période de l’Egypte antique. Ces dernières sont destinées

à remplacer toute ou partie d’un membre perdu. Pouvant être passives ou actives,

elles comportent des articulations mécaniques qui peuvent être de simples pivots, ou

des systèmes plus complexes comme les mécanismes polycentriques qui permettent

de réaliser des mouvements plus physiologiques. De nombreux brevets de prothèses

polycentriques existent pour le genou : (Campbell, 1977), (Andrysek et al., 2006).

Récemment, des prothèses à micro-processeurs (James, 1996) ont été mises au point

et commencent à être commercialisées.

Contrairement aux prothèses, les orthèses ne recréent pas une fonction man-

quante mais corrigent une fonction déficiente. D’après (Hillman, 2004), les pre-

mières orthèses actives ont été conçues très tôt, pour la première fois dans les

années soixante. Elles sont utilisées pour mouvoir les membres paralysés d’une per-

sonne, afin de permettre une rééducation graduelle des articulations des membres

inférieurs ou supérieurs, grâce à des exercices répétitifs. Il faut cependant attendre

jusqu’à la fin des années quatre-vingt-dix pour voir l’essor de ces systèmes, grâce

aux avancées de l’informatique.
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Figure 1.2 – L’une des premières orthèses actives construites avec des moteurs

électriques : le Rancho Golden Arm. Le contrôle est effectué séparément sur chaque

articulation du dispositif.

Les travaux de recherche développés dans ce mémoire proposent des principes

nouveaux pour la conception d’orthèses articulaires fondés sur des mécanismes pré-

sentant des propriétés d’ajustement géométrique à la liaison anatomique concernée

et d’adaptation au mouvement physiologique de cette dernière.

Ils ont été inspirés par l’analyse faite des goniomètres à six degrés de liberté

existants apparus dans les années soixante-dix (Johnston and Smidt, 1969), (Ket-

telkamp et al., 1970), (Kinzel et al., 1972), (Townsend et al., 1977).

Ces principes font appel à des propriétés géométriques particulières de certains

mécanismes en châıne fermée. Ils ont tout d’abord été mis en oeuvre pour conce-

voir un électrogoniomètre qui présente des performances permettant de détermi-

ner la position et l’orientation de l’axe instantané du mouvement de l’articulation

(sous charge) avec une précision de l’ordre du millimètre en position et du degré en

orientation. Cette précision pourrait évidemment être améliorée avec un mécanisme

optimisé et des capteurs de position plus performants.

Un goniomètre actif est également proposé et évalué. Il offre la possibilité de

déterminer l’axe du mouvement articulaire cette fois en appliquant une action diri-

gée précisément selon l’axe physiologique de la liaison pour mâıtriser par exemple

la vitesse ou le couple articulaire appliqué.

Organisation de la thèse

Le deuxième chapitre présente un état de l’art de différents mécanismes de réédu-

cation articulaire. Il comprend tout d’abord une courte présentation de différentes

approches pour la conception mécanique de tels systèmes. L’anatomie de l’arti-

culation du genou est présentée par la suite, ainsi que la notion d’axe hélicöıdal

instantané qui permet de décrire sa cinématique. L’état de l’art sur les techniques

de mesure articulaire, utilisant les électrogoniomètres, est également abordé.

Des contraintes de conception bien connues de ces systèmes sont ensuite analy-
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sées dans le troisième chapitre. Ces contraintes comprennent la non-adaptabilité du

mécanisme à différents sujets, des efforts résiduels dans les attachements dûs à l’hy-

perstatisme de l’ensemble mécanisme - segments corporels qui force l’articulation

de sujet à suivre une trajectoire non physiologique, la transmission des efforts sur

les membres, etc. Sur cette base, nous élaborons une méthodologie générale pour

la conception des orthèses articulaires. Cette méthodologie comprend la détermina-

tion du nombre des liaisons passives et le nombre de motorisations du mécanisme

pour permettre un fonctionnement correct de ce dernier, vis-à-vis de l’articulation

en question. Certains de ces mécanismes présentent ainsi la particularité de s’auto-

adapter aux mouvements de l’articulation anatomique, ce que nous mettons en

évidence en analysant le comportement d’un mécanisme plan « glissière - pivot -

glissière » qui s’adapte aux mouvements d’une articulation anatomique plane, mo-

délisée comme un centre de rotation instantané variable. Ce principe a été déjà

exploité sur certaines orthèses passives (Reinhardt et al., 2000), sans que ce mouve-

ment d’auto-ajustement soit pour autant mis à jour. Cette propriété facilite la mise

en place du mécanisme sur les segments corporels et assure un rapprochement auto-

matique entre l’axe du dispositif et l’axe de rotation de l’articulation. Elle peut être

mise en application pour les orthèses médicales articulaires passives. En effet, les

orthèses médicales jouent un rôle de protection de l’articulation et supportent des

charges externes à la place de cette dernière. L’ensemble « articulation - orthèse »
doit par conséquent être contraint pour rendre cette fonctionnalité possible, ce qui

exclut l’usage de liaisons passives. Lors de leur mise en place sur les membres, il faut

donc s’assurer que l’axe de rotation de l’appareil se situe au plus proche de l’axe de

l’articulation. Un non-alignement important entre ces axes causera des glissements

importants des attaches du mécanisme sur les membres diminuant ainsi le confort

du sujet, ou le blessant dans le pire des cas.

La technique d’estimation de l’axe hélicöıdal instantané de l’articulation utilisant

un goniomètre polyarticulé est exposée en détail dans le chapitre quatre. Cette

technique permet d’identifier tous les paramètres cinématiques de l’articulation,

tels que la position et l’orientation de l’axe hélicöıdal instantané du mouvement, les

vitesses de translation et de rotation instantanées ainsi que les angles de rotation.

Différentes applications possibles découlent de cette technique, parmi lesquelles on

peut noter la mesure de la cinématique et de l’effort articulaire, la classification des

données cinématiques de l’articulation etc.

Le cinquième chapitre présente la conception et la validation expérimentale d’un

tel goniomètre. Les résultats de mesure du goniomètre sont confrontés avec ceux

obtenus à l’aide du système de capture de mouvement Codamotion. L’influence du

mouvement musculaire sur la mesure du goniomètre est mise en évidence par la

différence de mesure des deux systèmes.

Le sixième chapitre est consacré à la conception d’une orthèse active munie

des fonctions de mesure pour l’articulation du genou. La conception mécanique est

présentée en détail, une étude de la transmission des efforts sur les deux segments

constituant l’articulation est effectuée. La cinématique finale du prototype a été

choisie en fonction de cette étude, afin d’assurer une transmission qui ne provoque
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pas de mouvements incontrôlés du mécanisme sur les membres du sujet (comme

la torsion musculaire autour de l’axe de la jambe ou de la cuisse, due à un couple

résiduel, ainsi que le glissement des fixations le long des membres, dû à un effort

résiduel de traction). Nous mettons en évidence le potentiel d’une possible classi-

fication de la mesure cinématique du genou par les premiers tests d’évaluation sur

un sujet sain.

Dans le chapitre sept, nous présentons les premiers résultats des deux expériences

utilisant notre prototype et démontrant son intérêt pour la rééducation fonction-

nelle, à savoir la récupération d’amplitude articulaire et l’assistance en couple pour

le genou pendant la marche. Ces deux expériences ont été rendues possibles grâce au

contrôle de l’effort d’interaction, qui est minimisé par une simple loi de commande

à retard de phase. Ce résultat fort intéressant est probablement dû à l’élimination

des efforts résiduels dans le mécanisme grâce à l’usage des liaisons passives, ou

autrement dit, grâce à l’isostatisme du système.

Enfin la dernière partie de ce manuscrit présente un bilan de ces travaux et

dresse des perspectives pour poursuivre sur cette voie de recherche.





Chapitre 2

Etat de l’art
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Ce chapitre présente un état de l’art des systèmes robotisés conçus pour la ré-

éducation fonctionnelle des articulations humaines. Différentes stratégies de concep-

tion existent, parmi lesquelles l’approche interne utilisant une architecture de type

exosquelette connue sous le nom d’orthèse, est retenue pour la conception de notre

prototype final. L’historique et une courte présentation des différentes techniques

de conception des orthèses sont abordées. L’anatomie du genou, articulation cible

choisie dans le cadre de la thèse, est exposée, ainsi que le concept de l’axe de vis (ou

axe hélicöıdal) utilisé pour décrire le mouvement de ce dernier. Nous terminerons

ce chapitre par un état de l’art sur les électrogoniomètres, dispositifs de mesure

du mouvement des articulations anatomiques simples et performants, développés

pour la première fois dans les années soixante-dix, mais quelque peu oubliés suite à

l’émergence des systèmes de capture de mouvements optiques utilisant des réseaux

de caméras avec ou sans marqueurs.

2.1 Architecture mécanique des robots de rééducation

fonctionnelle

On peut distinguer deux approches pour la conception mécanique des robots

de rééducation fonctionnelle, qu’ils soient développés dans un but thérapeutique ou

de diagnostic. La première approche consiste à utiliser des mécanismes robotisés

avec un nombre de motorisations réduit pour guider le membre de l’utilisateur à

suivre des trajectoires prédéfinies. Il s’agit de l’approche externe. Le contact entre
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le membre du sujet et le bras robotisé se fait souvent uniquement à l’extrémité

de la châıne cinématique de ce dernier. La deuxième approche utilise des archi-

tectures de type exosquelette afin de pouvoir mobiliser chacune des articulations

d’un membre du sujet. Ce type de dispositifs est multicontacts. Ils sont connus

sous le nom d’« orthèses actives ». Un tel dispositif est plus complexe et coûteux,

mais permet la mâıtrise du mouvement de chaque articulation composant la châıne

cinématique du membre supérieur ou inférieur.

(a) Interface à retour d’effort. (b) Exosquelette uni-contact avec un seul point de contact à l’extré-

mité de la châıne cinématique.

Figure 2.1 – Exemple des dispositifs de rééducation ayant l’approche cinématique

externe. Image inspirée de (Casadio et al., 2006).

(a) Solution hyperstatique : Les axes de rotation du mécanisme doivent se situer au plus proche

des articulations. (b) Solution isostatique : Des liaisons passives sont ajoutées pour enlever les

contraintes résiduelles causées par le non-alignement entre les axes de rotation anatomiques et les

axes de rotation principaux du mécanisme.

Figure 2.2 – Exemple des dispositifs de rééducation ayant l’approche cinématique

interne, ou exosquelette multicontacts. Image inspirée de (Forner-Cordero et al.,

2008).
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2.1.1 Approche 1 : Bras robotisé à contact externe

L’approche externe est souvent utilisée pour sa simplicité et sa facilité d’utili-

sation et de mise en oeuvre. Différentes stratégies de rééducation ont été déployées

pour les systèmes adoptant cette approche, que ce soit le guidage et l’assistance

du mouvement, le couplage du mouvement d’un membre non-pathologique à un

membre pathologique, ou l’élimination des couplages musculaires indésirables afin

de réaliser une trajectoire particulière (Stienen, 2009). De nombreux systèmes dédiés

à la rééducation fonctionnelle des membres supérieurs et utilisant cette approche,

ont été conçus, tels que les dispositifs MIT-Manus (Hogan et al., 1992), MIME (Bur-

gar et al., 2000) (Lum et al., 2006), ACT-3D (Sukal et al., 2007), Braccio di Ferro

(Casadio et al., 2006), ou UECM (Bi et al., 2005). D’autres ont été adaptés des

interfaces à retour d’effort commerçiales, couplées avec un retour visuel (Brewer

et al., 2004).

L’entrâınement se fait à travers un poignet situé à l’extrémité de la châıne cinématique du robot.

(a) ACT-3D, (b) MIT-Manus, (c) Braccio di Ferro, (d) MIME.

Figure 2.3 – Exemples de dispositifs de rééducation pour les membres supérieurs

utilisant l’approche externe.

Outre des systèmes mécaniques rigides polyarticulés, (Masiero et al., 2007) ont
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développé un robot à câble (le système NeReBot) pour des exercices de rééducation.

Ne possédant que trois degrés de liberté actifs, il peut cependant entrâıner le bras

du patient dans l’espace. C’est donc un système bon marché, sécurisé et moins

complexe sans pour autant disposer des moyens de mesure précise des déplacements

articulaires du sujet.

Figure 2.4 – Le robot de rééducation à câble pour le membre supérieur, Nerobot.

Le nombre des systèmes dédiés à la rééducation des membres inférieurs utilisant

l’approche externe est plus modeste. Le plus connu est le système Lokomat (S. Je-

zernik and Morari, 2003) développé pour la rééducation des membres inférieurs

paralysés. On compte aussi de nombreuses machines de renforcement musculaire,

ayant souvent moins de trois degrés de liberté, qui peuvent aider la rotation de l’ar-

ticulation visée en fournissant des forces à peu près perpendiculaires aux segments

du membre du sujet (le plus souvent l’effort est fourni au niveau des pieds ou à

l’extrémité de la jambe, près de la cheville).

En France, des équipes au Centre de Recherche en STIC de l’Université de Reims

Champagne-Ardenne travaillent sur un dispositif de rééducation pour les membres

inférieurs (Seddiki, 2008). L’entrâınement se fait à travers deux pédales réglables.

Le robot possède un degré de liberté actif pour la flexion et l’extension des deux

genoux et deux degrés de liberté passifs pour les rotations internes/externes des

jambes.

Bien que moins complexe et plus facile à mettre en place que l’approche multi-

contact (exosquelettes), l’utilisation de l’approche externe peut poser des problèmes

du point de vue de la sécurité. En effet, comme les mouvements de chaque articu-

lation de la personne ne sont pas mâıtrisés par le robot, le dispositif peut forcer

l’articulation du sujet à se mouvoir dans les directions arbitraires, ce qui peut causer

l’hyper-extension de ces dernières. De plus, ces dispositifs mobilisent simultanément

plusieurs articulations et ne permettent donc pas de mâıtriser le comportement de

chaque articulation séparément, ce qui rend le contrôle du robot difficile.
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(a) Lokomat - Robot de rééducation des membres inférieurs paralysés. (b) Dispositif de rééducation

pour les membres inférieurs de l’Universitéde de Reims Champagne-Ardenne en France (Seddiki,

2008).

Figure 2.5 – Exemples de robots de rééducation des membres inférieurs.

2.1.2 Approche 2 : Orthèses multicontacts

2.1.2.1 Historique

Une orthèse médicale passive est un support mécanique conçu pour compenser

ou pour corriger une fonction déficitaire de l’articulation anatomique. Elle peut être

utilisée, par exemple, dans le but d’améliorer l’efficacité physiologique d’un membre

qui a perdu sa fonction en raison d’un traumatisme ou d’une maladie, ou qui a

été affectée par une anomalie congénitale. De nombreuses orthèses passives ont été

développées ces dernières années, notamment pour la rééducation des membres infé-

rieurs. Ces orthèses sont des dispositifs de guidage, fixés sur les segments du membre

inférieur afin de contrôler son mouvement, d’assurer une stabilisation mécanique,

de réduire l’inconfort en transférant la charge à une autre région, de corriger des

anomalies et d’empêcher la progression des déformations. L’une des fonctions spé-

cifiques aux orthèses du genou est le contrôle de la translation antérieure du tibia,

ainsi que sa rotation lors de la flexion et l’extension du genou.

La Fig. 2.6 illustre un exemple typique d’une orthèse articulée du genou utilisant

des coques d’adaptation interne et externe qui sont reliées par des liaisons réglables.

Les deux coques d’adaptation sont conçues de telle sorte qu’elles puissent s’adapter

à l’anatomie de la cuisse et de la jambe. Les liaisons réglables sont des charnières

simples ou des pivots polycentriques montés sur des éléments coulissants afin de

pouvoir ajuster l’axe de l’articulation à un optimum. Une orthèse préfabriquée avec

une charnière peut être utilisée dans des applications simples par exemple pour ren-

forcer la stabilisation latérale. Une orthèse conçue avec des liaisons polycentriques

est mieux à même de suivre le genou dans tout son débattement (O’Connor and
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Figure 2.6 – Exemple d’une orthèse polyarticulée. Exemple adapté de (Herzberg

and Albrod, 2001).

Goodfellow, 1978), (Lamb and Moore, 1985), (Aaserude and Rubin, 1987), (Smith

et al., 2003), (Lambert, 2006). Il permet la flexion naturelle du genou et est un

bon support latéral assurant ainsi la stabilisation de ses mouvements. Ces modèles

plus élaborés sont utilisés dans les orthèses développées pour les cas de patholo-

gies complexes ou pour des traitements post-opératoires. En raison de la variabilité

inter-individuelle de la cinématique articulaire, mise en évidence dans les travaux

de (Markolf et al., 1976), (Markolf et al., 1978), (Patel et al., 2004), ces orthèses

doivent être faites sur mesure.

2.1.2.2 Conception des orthèses actives pour la rééducation fonction-

nelle

A la différence de l’approche externe, les orthèses actives multicontacts, souvent

de type exosquelette, permettent d’imposer les mouvements de chaque articulation.

Plusieurs systèmes de rééducation pour le membre supérieur existent, tels que les

dispositifs Pneu-WREX (Sanchez et al., 2005), ARMin (Nef et al., 2007), CADEN-

7 (Perry et al., 2007), MGA-Exoskeleton, l’exosquelette mobile de trois degrés de

liberté de (Kiguchi et al., 2008), l’orthèse du CEA-LIST (Jarrassé et al., 2008),

Dampace (Stienen et al., 2009b). Pour le membre inférieur, on peut noter les travaux

de (Nikitczuk et al., 2005) qui proposent une orthèse passive du genou utilisant des

fluides électrorhéologiques et qui peut fournir un couple résistant allant jusqu’à

10 N.m.

Les actionneurs linéaires sont souvent utilisés dans la conception des orthèses,

surtout pour les membres inférieurs, en raison des couples importants que les arti-

culations humaines peuvent fournir (par exemple le couple du genou atteint souvent

40 N.m ou plus pour les activités au quotidien (Fleischer and Hommel, 2006)). Ces

actionneurs sont souvent attachés sur un support mécanique rigide comportant des
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axes de rotation passifs au niveau de l’articulation entrâınée afin d’assurer que l’ef-

fort appliqué sur le segment du patient soit perpendiculaire à celui-ci. Parmi les

dispositifs utilisant des actionneurs linéaires, on peut citer :

– Les systèmes de (Fleischer and Hommel, 2006), (Banala et al., 2007) dévelop-

pés pour le genou, utilisant des actionneurs linéaires à vis à billes,

– Le système Pneu-Wrex de (Sanchez et al., 2005) développé pour l’épaule,

utilisant des actionneurs pneumatiques,

– Le système de (Beyl et al., 2007) développé pour le genou, utilisant des muscles

artificiels pneumatiques.

(a) Exosquelette du membre inférieur, développé par (Banala et al., 2007). (b) Exosquelette du

membre supérieur, développé par (Sanchez et al., 2005). (c) Muscles artificiels développés pour la

motorisation d’un exosquelette du genou (Beyl et al., 2007). (d) Exosquelette du genou développé

par (Fleischer and Hommel, 2006).

Figure 2.7 – Différents types d’actionneurs linéaires utilisés pour des orthèses du

membre supérieur et du genou.

Les actionneurs pneumatiques sont capables de fournir des forces importantes

tout en étant réversibles mais ils sont difficiles à contrôler en position, en raison

de leur élasticité. Les actionneurs hydrauliques peuvent être réversibles avec un

contrôle en effort (Mougenet and Hayward, 1995). Il autorise également un possible

stockage d’énergie qui permet d’optimiser la comsommation énergétique du sys-

tème (Alfayad et al., 2009). Ce type d’actionneurs est utilisé dans un bon nombre

d’exosquelettes comme le système de Sarcos par exemple. Cependant, ils nécessitent

une source de pression. Il faut aussi bien gérer les fuites du fluide dans le circuit.

Les moteurs électriques quant à eux sont propres et silencieux. Cependant, ils sont

souvent moins puissants que les deux autres solutions et nécessitent souvent un
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étage d’amplification. Ils sont donc plus encombrants.

2.1.2.3 Considération anatomique

Afin de rendre le système de rééducation le plus compatible avec la physiologie,

on cherche souvent à placer l’axe de rotation instantané du mécanisme proche de

l’axe anatomique. Néanmoins, les articulations humaines sont souvent complexes

et leur cinématique est difficile à reproduire à l’aide de liaisons mécaniques élé-

mentaires. Pour cette raison, on ajoute souvent des liaisons passives entre l’axe du

moteur entrâınant le système et l’axe anatomique pour annuler les efforts résiduels

produits par le non-alignement entre les axes de rotation instantanés de l’articula-

tion et du système (Schiele and der Helm, 2006).

Leur choix et leur disposition nécessitent toutefois de bien connâıtre les articu-

lations cibles. Celle du genou, à laquelle on s’intéresse plus particulièrement dans le

cadre de ces travaux, est présentée ci-dessous.

2.2 Description anatomique de l’articulation du genou

2.2.1 Introduction

La cinématique du genou est complexe. Elle dépend de la géométrie des surfaces

articulaires, de la charge et des propriétés de l’ensemble de ligaments, capsules et

ménisques, ou de diverses pathologies (Goodfellow and O’Connor, 1978), (Winsman

et al., 1980), (Markolf et al., 1984).

Sa connaissance est nécessaire dans de nombreux applications, à la fois en méde-

cine, en biomécanique ou en robotique. (Goodfellow and O’Connor, 1978) décrit le

mouvement du genou comme une combinaison des mouvements de roulement et de

glissement du fémur par rapport au tibia. Il a également souligné le rôle crucial des

ligaments croisés dans la cinématique du genou. (Winsman et al., 1980) a développé

un modèle mathématique pour l’articulation du genou, en tenant compte des liga-

ments, des capsules et de la géométrie des surfaces articulaires. Plus tard, (Markolf

et al., 1984) a mis au point des dispositifs électromécaniques capables de mesurer

la cinématique, la stabilité, la rigidité et la laxité du genou chez les patients souf-

frant de blessures au genou. Les données collectées sur des genoux de cadavres ont

montré que le mouvement du genou est en trois dimensions et varie en fonction des

conditions de charge. Ces travaux ont également montré comment les pathologies

du genou affectent la cinématique, la rigidité et la laxité de l’articulation.

2.2.2 Anatomie et fonctionnement du genou

Le genou est une articulation synoviale composée de trois os : Le fémur, le

tibia et la patella. C’est une articulation qui subit en permanence des sollicitations

mécaniques importantes. Elle doit en conséquence présenter à la fois une grande

stabilité (surtout en extension) et une grande mobilité pour la locomotion de l’être

humain.
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L’articulation fémoro-tibiale est bicondylaire. C’est une articulation double,

chaque condyle fémoral s’articulant avec le plateau tibial correspondant par l’inter-

médiaire des ménisques. Elle est tenue en place par l’ensemble des ligaments collaté-

raux. Les ménisques assurent le rôle d’amortisseur du mouvement et de répartition

des contraintes. Ils protègent ainsi les cartilages. Outre les ligaments collatéraux,

l’existence des ligaments croisés tient un rôle important dans la stabilisation de cette

articulation. Le ligament croisé antérieur s’oppose au déplacement vers l’avant ainsi

qu’à une rotation interne excessive du tibia par rapport au fémur. Le ligament pos-

térieur, plus puissant, s’oppose quant à lui au déplacement vers l’arrière du tibia

par rapport au fémur.

Figure 2.8 – Représentation simplifiée de l’anatomie du genou.

L’articulation fémoro-patellaire est une trochléarthrose. Elle est formée par la

trochlée fémorale, qui est une gouttière ayant la forme d’une poulie, permettant

le coulissement de la rotule patellaire. La patella joue un rôle de poulie pour les

muscles quadriceps fémoraux, qui supportent en grande partie le poids du sujet et

lui permettent de se déplacer. La contrainte subie par cet os augmente avec l’angle

de flexion. A 130◦ de flexion, elle atteint une valeur de 2400 N pour un homme de

60 kg selon (Kamina, 2008).

Le mouvement du genou est principalement un mouvement de flexion extension

avec une amplitude qui varie entre 0◦ et 5◦ pour l’extension et entre −130◦ et

−150◦ pour la flexion. A l’extension, le genou est quasiment bloqué et aucun autre

mouvement que la flexion n’est possible. Cependant, à la flexion, la rotation interne-

externe devient active et le genou peut tourner autour de l’axe du tibia d’un angle

d’amplitude ±30◦.

Puisque les surfaces des condyles fémoraux sont à peu près deux fois plus longues

que celles des plateaux tibiaux, le mouvement du genou n’est pas un simple rou-
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Figure 2.9 – L’augmentation de la contrainte subie par la patella durant la flexion.

Image inspirée de (Kamina, 2008)

lement. En réalité, pendant la flexion, les mouvements des condyles fémoraux sont

toujours composés de trois phases :

– La phase de roulement pur lorsque l’angle de flexion est inférieur à 15◦ pour

le condyle interne et jusqu’à 20◦ pour le condyle externe,

– La phase de roulement avec glissement lorsque l’angle de flexion est entre 15◦

et 120◦ environ,

– Une phase de glissement pur à partir de 120◦.

L’excursion des condyles fémoraux sur les plateaux du tibia est de l’ordre de 0.8

à 1.2 cm selon (O’Connor and Goodfellow, 1978).

2.2.3 Modélisation du mouvement du genou

Pour décrire le fonctionnement d’une articulation anatomique, des hypothèses

simplificatrices sont souvent utilisées afin de rendre la cinématique de l’articulation

en question plus simple à modéliser. De nombreux orthèses ou prothèses ont été

conçues avec une simple charnière au niveau du genou, ce qui empêche le système

de suivre le mouvement naturel de cette articulation. (Goodfellow and O’Connor,

1978), (Dye, 1987) propose de modéliser le genou comme une articulation poly-

centrique, utilisant un mécanisme 4-barres. L’ensemble du mécanisme possède un

degré de liberté de rotation. Le centre de rotation de l’articulation est variable du

fait de la propriété du mécanisme (Figure.2.10). Toutefois, cette modélisation par

un mécanisme plan n’est qu’approximative puisque le mouvement du genou est en

réalité spatial.

Une description de la cinématique du genou basée sur un modèle à six degrés

de liberté a été proposée par (Grood and Suntay, 1983). Son utilisation est recom-

mandée aujourd’hui par la société ISB (International Society of Biomechanics) (Wu
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Les deux barres croisées simulent les ligaments croisés. Le centre de rotation du mécanisme se

trouve à l’intersection de ces deux barres.

Figure 2.10 – Mécanisme quatre barres qui modélise l’articulation du genou.

Figure 2.11 – Paramétrage de (Grood and Suntay, 1983) pour l’estimation des

déplacements du genou.

et al., 2005). Elle comprend 3 axes :

– L’axe de flexion du fémur qui passe par les centres des deux condyles du fémur.

Les déplacements articulaires selon cet axe sont la « Flexion - Extension » et

le « Déplacement médial - latéral ».

– L’axe du tibia. Les déplacements selon cet axe sont la « Rotation interne » et

le « Déplacement Proximal - Distal ».

– L’axe varus qui est perpendiculaire aux deux précédents axes. Les déplace-

ments selon cet axe sont le « Varus- Valgus » et le « Déplacement Antérieur

- Postérieur ».

Compte tenu de ces descriptions, nous arrivons à la conclusion que le genou

doit être considéré comme une articulation spatiale dont l’axe de mouvement est

variable. Il ne doit pas être modélisé comme étant une simple charnière pendant
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son mouvement de flexion/extension. Sa connaissance est indispensable pour la

conception des orthèses du genou afin d’assurer la sécurité et le confort ainsi que le

bon fonctionnement de l’appareil.

2.2.4 Axe hélicöıdal instantané

Dans le cadre de cette thèse, nous utilisons la notion de l’axe hélicöıdal instan-

tané (ou l’axe de vissage instantané), pour décrire la cinématique de genou. Selon

le théorème de Chasles, un déplacement général d’un corps rigide peut être produit

par une translation le long d’un axe, suivi (ou précédé) par une rotation autour de

cet axe. Cet axe est nommé l’axe hélicöıdal (ou l’axe de vissage).

(a) Axe hélicöıdal fini. ∆ est le vecteur de déplacement linéaire, θ est l’angle de rotation finie.

(b) Axe hélicöıdal instantané. v est le vecteur de vitesse instantanée de déplacement de l’objet

mobile, ω est la vitesse angulaire instantanée de l’objet mobile. La direction de ces deux vecteurs

est confondue avec celle de l’axe instantané hélicöıdal.

Figure 2.12 – Illustration de la notion de l’axe hélicöıdal utilisée pour décrire le

mouvement d’un objet dans l’espace.

Cette notion a été utilisée dans le travail de (Kinzel et al., 1972) qui est proba-

blement l’un des premiers à prendre en compte les six degrés de liberté de chaque

articulation. Elle se révèle être un outil efficace pour décrire le mouvement des ar-

ticulations anatomiques. Contrairement à la mesure des angles de rotation ou de

l’axe hélicöıdal fini, c’est une méthode de variation, elle ne dépend donc pas de

conditions géométriques initiales (comme par exemple le placement initial de l’ap-

pareil de mesure par rapport au genou). Cette notion a donc été utilisée maintes

fois dans de nombreux travaux sur la mesure cinématique des articulations anato-

miques humaines (Blankevoort et al., 1990), (Ehrig et al., 2006), (Woltring et al.,

1985), (Monnet et al., 2007), (Bru and Pasqui, 2009).

2.3 Mesure des mouvements anatomiques

À ce jour, la cinématique d’une articulation humaine peut être identifiée par des

méthodes fonctionnelles employant des mouvements de flexion-extension normalisés,
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d’adduction-abduction et de circumduction. L’acquisition des données cinématiques

peut aussi être réalisée à l’aide de dispositifs de mesure comme par exemple des sys-

tèmes de capture de mouvement à caméras et marqueurs optiques, ou de dispositifs

d’imagerie médicale permettant de mesurer le mouvement relatif des os. Différentes

méthodes d’analyse cinématique ont été développées pour ces différents disposi-

tifs (Woltring et al., 1985) , (Ehrig et al., 2006), (Blankevoort et al., 1990). Des go-

niomètres simples sont également utilisés pour la mesure de l’amplitude de rotation,

mais cette technique a plusieurs restrictions telles que des problèmes d’attachement

ou le manque de degrés de liberté de l’appareil. La figure 2.13 montre l’image de

l’un des premiers électrogoniomètres du genou. Construit en 1970 par (Kettelkamp

et al., 1970), il permet d’enregistrer les angles de rotation du genou grâces à 3

potentiomètres.

Figure 2.13 – L’un des premiers électro-goniomètre du genou, construit au début

des années soixante-dix.

Une autre façon de procéder pour identifier les six degrés de liberté d’une articu-

lation telle que celle du genou est d’utiliser un goniomètre polyarticulé instrumenté,

attaché aux segments du squelette, et de mesurer les mouvements entre les fixations

adjacentes, ici sur le fémur et le tibia, qui sont proches des mouvements de l’articu-

lation du genou. Ces dispositifs ont six degrés de liberté. En tant que tel, ils peuvent

suivre les mouvements des membres librement sans imposer de contrainte. De nom-

breux électrogoniomètres ont été développés. Ainsi, par exemple (Townsend et al.,

1977) ont développé un électrogoniomètre pour l’articulation du genou et (Salvia

et al., 2000) un électrogoniomètre pour le poignet. Ils ont été utilisés pour analyser

le mouvement articulaire, basé sur différents modèles, essentiellement des modèles

de transformation finie (Kinzel et al., 1972).

Les systèmes de capture de mouvements à caméras et marqueurs, très connus de

nos jours, sont bien adaptés pour mesurer simultanément les mouvements de plu-
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sieurs articulations. On trouve dans la littérature des applications intéressantes ex-

ploitant cette technique, telle que l’aide au sujet tétraplégique basée sur la connais-

sance de la coordination posturale de la personne (Pages et al., 2009), ou l’étude

de la marche d’un sujet atteint de paralysie cérébrale (Lin et al., 2000). Cependant,

pour la mesure précise d’une articulation anatomique, l’usage d’un électrogonio-

mètre peut être une alternative intéressante de par sa simplicité d’utilisation.

2.4 Conclusion

Nous avons présenté dans ce chapitre deux approches différentes pour la concep-

tion des robots de rééducation, à savoir :

– L’approche externe dont l’interaction avec le membre du sujet se fait au niveau

du segment distal de ce dernier. Le robot fait travailler l’ensemble ou un

groupe d’articulations du membre.

– L’approche interne ou multicontact, qui permet de mieux contrôler les mou-

vements articulaires, le travail imposé par le robot étant localisé sur chaque

segment du membre.

L’approche interne est préférable car elle permet de contrôler les articulations

de manière sélective, fournissant ainsi des mesures cinématiques et dynamiques plus

précises. De surcrôıt, elle permet d’assurer plus facilement la sécurité du sujet en

évitant l’hyper-extension des articulations.

Sa mise en oeuvre nécessite cependant de connâıtre et de pouvoir mesurer les

mouvements des articulations anatomiques. Nous avons donc décrit l’anatomie et le

fonctionnement de l’articulation du genou qui est celle qui nous intéresse en premier

lieu et avons introduit la notion d’axe hélicöıdal, souvent utilisée pour décrire ce

type d’articulation spatiale. Enfin, un bref état de l’art sur les dispositifs de mesure

du mouvement articulaire a été exposé, mettant en avant les électrogoniomètres,

dispositifs de mesure simples et précis que nous avons étudié dans ce travail.
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Dans ce chapitre, nous avançons plusieurs principes de conception d’exosque-

lettes qui peuvent être des orthèses médicales passives ou actives pour les applica-

tions de rééducation fontionelle telles que l’exercice d’étirement ou de renforcement

musculaire. Nous mettons plus particulièrement en évidence un mouvement d’auto-

ajustement sur certains mécanismes d’orthèses. Toutes les analyses sont effectuées

dans ce chapitre sur des mécanismes plans.

Sur l’être humain, il n’existe que deux types d’articulations qui peuvent être

considérées comme planaires : les articulations inter-phalangiennes et le coude. En
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flexion, le coude permet une pronosupination mais elle peut en général être com-

pensée par une liaison pivot.

Une simple méthode de détermination du nombre de degrés de liberté du mé-

canisme, nécessaire au bon fonctionnement de ces appareils, est présentée dans le

premier paragraphe. Nous présentons dans le deuxième paragraphe une analyse

de la transmission des efforts sur les segments de l’utilisateur pour pouvoir mieux

choisir des solutions cinématiques adaptées à différentes applications. La dernier

paragraphe du chapitre est consacré à l’analyse de la propriété d’auto-ajustement

des mécanismes singuliers, qui peuvent être utilisés pendant la phase de mise en

place des orthèses médicales passives.

3.1 Analyse de l’hyperstaticité

3.1.1 Rappel : Notion de groupe de déplacements

Les liaisons simples et complexes peuvent être représentées par leur groupe de

déplacements, qui sont des sous-groupes du groupe de déplacements Euclidiens non-

contraints SE(n). Chaque éléments T du groupe SE(n) est défini par une rotation

R ∈ SO(n), et une translation d ∈ Rn (où SO(n,R) définit l’espace des matrices

de rotation Rn×n).

SE(n) = T =

{(
Rn×n dn×1

0 1

)
;R ∈ SO(n);d ∈ Rn

}
(3.1)

Les déplacements relatifs entre deux corps, reliés par une liaison élémentaire

peuvent être caractérisés à l’aide de la notion de groupes de déplacements comme

montré dans le tableau 3.1

I Identité

D(u) Translation de vecteur u

R(A,u) Rotation autour de l’axe u passant par A

H(A,u, p) Vissage d’axe u passant par A

T (Pl) Translation parallèle au plan Pl
C(A,u) Mouvement cylindrique suivant u passant par A

T Translation dans l’espace

S(A) Rotation sphérique autour du point A

D Déplacement général dans l’espace

TABLEAU 3.1 – Notation des groupes de déplacements des liaisons simples.

Notons qu’un sous-groupe de déplacement G1 peut être contenu dans un autre

sous-groupe G2. Ainsi, on a par exemple :
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R(A,u) ⊂ C(A,u),

R(A,u) ⊂ S(A),

H(A,u, p) ⊂ C(A,u).

Pour une châıne cinématique série dans laquelle les solides (i), (i + 1), (i +

2), ..., (i + j) sont reliés par les liaisons li décrites par le sous-groupe Gli , le dé-

placement relatif des solides (i) et (i+ j) est décrit par le sous-groupe Bi+ji , obtenu

par le produit des déplacements relatifs introduits par les liaisons.

Bi+ji =

i+j−1∏
i

Gli (3.2)

3.1.2 Rappel : Mobilité des mécanismes

En dehors de toute propriété géométrique des systèmes d’axes de liaisons, le

nombre de degrés de liberté général d’un mécanisme polyarticulé, composé de liai-

sons élémentaires, est déterminé par la formule suivante :

m = d(nc − 1)−
∑
i=1,n

ui = Ic − Ec (3.3)

avec,

– m : la mobilité ou le nombre de degrés de liberté du mécanisme,

– n : le nombre de liaisons binaires dans le mécanisme,

– d : la dimension de l’espace des déplacements dans lequel le mécanisme évolue

(d = 3, 6),

– nc : le nombre de corps total du mécanisme, dont 1 corps fixe et nc − 1 corps

mobiles,

– ui : le nombre de contraintes élémentaires dans la liaison i,

– Ic : le nombre total d’inconnues cinématiques dans les liaisons du mécanisme,

– Ec : le nombre d’équations scalaires de contraintes cinématiques (qui forme le

système homogène J(q)q̇ = 0 résultant de la présence de cycles cinématiques).

L’indice d’hyperstatisme peut également être déterminé par :

h = −d(nc − 1) +
∑
i=1,n

ui = Is − Es (3.4)

avec,

– Is : le nombre d’inconnues statiques (ou dynamiques) dans les liaisons du

mécanisme,

– Es : le nombre d’équations scalaires traduisant l’équilibre statique ou dyna-

mique de nc − 1 corps.
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Les indices de mobilité et d’hyperstatisme vérifient toujours la relation suivante :

m+ h = 0 (3.5)

L’indice de mobilité m est un entier relatif. Il ne réflète que la topologie du

système et représente le nombre de paramètres a priori nécessaires pour fixer la

configuration relative de tous les corps du mécanisme les uns par rapport aux autres.

La mobilité d’un mécanisme série n’est jamais modifiée. Cependant, la dimension

du générateur des mouvements relatifs entre deux corps de rang i et i+ j, qui est

dim(Bi+j
i ) =

i+j−1∑
i

dim(Gli)− dim(G1 ∩ G2 ∩ ... ∩ Gi+j−1) (3.6)

peut faire apparâıtre des mouvements internes au mécanisme.

Pour une châıne fermée, en revanche la mobilité réelle mr du mécanisme peut

être supérieure à la mobilité générale. En effet, des particularités géométriques entre

les axes des liaisons peuvent, par construction ou dans des configurations particu-

lières, modifier le comportement du mécanisme. D’une manière générale, la mobilité

réelle d’un mécanisme en châıne fermée comportant j corps est telle que :

mr = dim(G1 ∩ G2 ∩ ... ∩ Gi+j−1) ≥ m (3.7)

En pratique, on s’appuie non pas sur les groupes des déplacements finis mais

sur les déplacements infinitésimaux pour mettre en évidence la mobilité réelle des

mécanismes en châıne fermée. Cette dernière peut être déterminée par :

mr = dim(Ker(J(q))) = Ic − rang(J(q)) (3.8)

où Ker(J(q)) définit les vecteurs du noyau de l’espace vectoriel généré par la

matrice jacobienne J(q) traduisant la fermeture de châıne (telle que J(q)q̇ = 0).

Par ailleurs, on peut démontrer que l’hyperstaticité réelle hr d’un mécanisme doit

satisfaire la relation suivante :

m = mr − hr (3.9)

Lorsque mr > m, la mobilité d’un mécanisme est augmentée (d’un ou de plu-

sieurs degrés) du fait de particularités géométriques entre les axes géométriques des

liaisons. Cette modification, appelée singularité, peut être permanente ou locale.
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3.1.3 Machine de rééducation

Sur les dispositifs de rééducation, qui peuvent servir par exemple pour des appli-

cations d’étirement progressif d’une articulation, le mécanisme doit avoir un nombre

suffisant de mobilités dont certaines passives afin de rendre l’ensemble « mécanisme

- segments corporels » isostatique. En effet, lorsque le mécanisme est fixé sur les

segments amont et aval d’une articulation anatomique, celui-ci forme avec cette

dernière une châıne cinématique fermée, qui doit avoir une mobilité globale m suf-

fisante, par exemple un degré de liberté dans le cas d’un mécanisme planaire.

Lorsque m > 0, le mécanisme est dit iso-statique, le nombre de motorisations

nécessaires est égal à m. Lorsque m ≤ 0, le mécanisme devient hyperstatique. Il

n’y a théoriquement pas de mouvement possible, sauf dans le cas où une singularité

apparâıt et augmente sa mobilité réelle, par exemple lorsque l’axe de rotation du

mécanisme cöıncide avec celui de l’articulation du sujet (voir figure 3.1). Ce phé-

nomène d’hyperstaticité est source d’incomfort du fait des glissements des attaches

du mécanisme sur la peau. Dans le cas où le couple moteur fourni par le système

est important, le sujet peut même ressentir des douleurs causées par les efforts de

réaction sur les segments corporels. Ce problème a déjà été souligné par plusieurs

auteurs dans leur travaux (Schiele and der Helm, 2006), (Stienen et al., 2009a), (Cai

et al., 2009), (Jarrassé and Morel, 2010a), (Jarrassé and Morel, 2010b).

(a) L’axe de rotation du pivot se situe loin de l’axe instantané de rotation du coude, le mouve-

ment du coude est difficile à obtenir. (b) L’axe de rotation du pivot et du coude sont proches, le

mouvement est possible.

Figure 3.1 – Illustration simplifiée d’une orthèse conçue pour le coude avec un

simple pivot. L’hyperstaticité est présente sauf lorsque l’axe de rotation cöıncide

avec celui du coude.

Dans l’exemple de la figure 3.1, le mécanisme est plan (d = 3) et ne possède

qu’un simple pivot. L’ensemble «mécanisme - segments corporels» forme une châıne

cinématique fermée. Si on considère les attaches du mécanisme sur les segments

comme rigides, alors chaque segment du mécanisme et le segment corporel sur lequel

il est attaché peuvent être considérés comme un seul corps. Dans ce cas, le nombre

total de corps de la châıne est nc = 2. Le nombre total de liaisons est n = 2
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Chapitre 3. Méthodologie de conception d’exosquelettes isostatiques.

Mouvement d’auto-ajustement dans le cas de mécanismes plans.

(y compris l’articulation anatomique). Dans chaque liaison pivot, il y a ui = 2

contraintes élémentaires. Le nombre de degrés de liberté de la châıne fermée est

donc égal à :

m = 3× 1− 2× 2 = −1 (3.10)

La châıne est donc hyperstatique. L’orthèse ne peut fonctionner correctement

que si son axe de rotation se situe en cöıncidence avec celui du coude. Cette singu-

larité permet de libérer les contraintes dûes à l’hyperstaticité de l’ensemble.

Le mécanisme comporte deux liaisons pivots et une liaison prismatique. Image adaptée de (Schiele

and der Helm, 2006).

Figure 3.2 – Illustration d’une orthèse iso-statique conçue pour le coude.

Le concepteur de systèmes de rééducation doit en premier lieu penser à intégrer

suffisamment d’articulations passives dans son mécanisme afin de rendre l’ensemble

« mécanisme – segments corporels » isostatique. La figure 3.2 illustre un exemple

de solution cinématique isostatique pour le coude. Dans cet exemple, le nombre

total de corps de la châıne fermée « mécanisme – segments corporels » est nc = 4.

Le nombre total de liaisons est n = 4 (y compris l’articulation anatomique). Dans

chaque liaison, on compte ui = 2 contraintes élémentaires. Le degré de liberté de la

châıne fermée est donc :

m = 3× 3− 4× 2 = 1 (3.11)

Le système est iso-statique. Il peut donc suivre les mouvements de l’articulation

anatomique sans imposer de contrainte résiduelle à celle-ci. Pour des applications

qui demandent un contrôle en effort, une seule motorisation suffit pour contrôler le

mouvement de l’articulation.

Nous pouvons établir une règle générale de conception des dispositifs actifs de

rééducation fonctionnelle pour une articulation anatomique possédant une mobilité

k, qui respecte la condition d’iso-statisme de l’ensemble « mécanisme - segments

corporels ».

Pour les dispositifs de mesure passive (goniomètres polyarticulés), la règle est

simple : pour que la châıne mécanique puisse suivre le mouvement articulaire dans
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Articulation planaire Articulation spatiale

Degrés de liberté total (m) m ≥ 3 m ≥ 6

Nombre de motorisations k +m− 3 k +m− 6

Degrés de liberté passifs 3− k 6− k

TABLEAU 3.2 – Règle de détermination du nombre de degrés de liberté et du

nombre de motorisations des dispositifs actifs de rééducation fonctionnelle pour as-

surer la propriété d’iso-statisme de l’ensemble « mécanisme – segments corporels ».

tout l’espace opérationnel de l’articulation, le nombre de degrés de liberté du dis-

positif doit être nécessairement égal à 3 pour les articulations planaires et 6 pour

les articulations spatiales.

3.1.4 Orthèse médicale

Contrairement aux machines de rééducation, les orthèses médicales sont hyper-

statiques. Ce sont des mécanismes contraints (m < dim(SE(3) ou SE(2))). Cette

propriété leur permet de guider l’articulation anatomique. Elles jouent donc un rôle

soit de protection des traumatismes internes, soit de correction des déformations.

La cinématique de l’orthèse doit en conséquence ressembler au mieux à celle de

l’articulation qu’elle protège. Walker et al. (1985) a proposé une méthode mathé-

matique pour la détermination de la trajectoire de l’axe instantané du mouvement

du genou projeté sur le plan sagittal à une certaine distance avec l’axe du tibia. Il

préconisait que le centre de rotation instantané du mécanisme suive cette trajectoire

lorsque l’orthèse se trouve dans ce plan, ce qui requiert l’utilisation d’articulations

polycentriques complexes.

Les courbes de projection de cet axe sur les différents plans sagittaux devraient être reproduites

par le centre instantané de rotation des orthèses médicales. Image inspirée de (Baydal-Bertomeu

et al., 2008).

Figure 3.3 – Représentation graphique de l’axe instantané hélicöıdal du genou

calculé selon le modèle de Walker et al. (1985).
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On trouve de nombreux brevets d’orthèses de genou conçue avec des ar-

ticulations polycentriques (Aaserude and Rubin, 1987), (Herzberg and Al-

brod, 2001), (Lamb and Moore, 1985), (Lambert, 2006), ou des articulations

flexibles (Reynolds et al., 2006), avec pour objectif de rendre la cinématique de l’ap-

pareil la plus physiologiquement compatible possible. Ces orthèses polycentriques

ne possèdent qu’un seul degré de liberté de rotation dont le centre de rotation est

variable. Ce faisant, l’appareil s’adapte mieux à la cinématique du genou, qui n’est

pas une simple rotation mais un mouvement complexe en trois dimensions comme

nous l’avons montré dans le chapitre 2.

Afin d’assurer le bon fonctionnement d’une orthèse médicale, l’appareil doit être

fixé sur les segments du membre du sujet de sorte que l’emplacement de son axe

de rotation soit le proche possible de celui de l’articulation du sujet. C’est une

procédure longue qui demande souvent beaucoup de temps d’ajustement. Dans le

paragraphe 3.3, nous proposons d’utiliser la propriété d’auto-ajustement des méca-

nismes particuliers qui facilite la mise en place de ces appareils.

3.2 Choix de la cinématique d’un mécanisme iso-

statique en tenant compte des déplacements mus-

culaires

Le tableau 3.2 suppose que les segments corporels se comportent comme des

ensembles rigides. En réalité, ils sont composés de tissus mous entourant les os du

squelette et ce tableau n’est plus suffisant si l’on tient compte des mouvements des

muscles. En effet, les muscles se comportent comme des articulations passives avec

une certaine élasticité et viscosité si on applique un effort sur le segment corpo-

rel. Pour minimiser ces mouvements parasites, le concepteur d’exosquelette devra

respecter un certain nombre de règles. Ainsi par exemple, en règle générale, il faut

transmettre les efforts dans le plan médian du segment, sinon ils causeront une

torsion des muscles. Par ailleurs, la force doit être transmise à peu près perpendi-

culairement à l’axe longitudinal du segment pour ne pas provoquer un glissement

des attachements. Enfin, tout couple transmis selon l’axe du segment corporel doit

être évité.

3.2.1 Analyse de la transmission d’effort

Nous allons maintenant analyser la transmission des efforts en statique sur diffé-

rents types d’exosquelettes. Cette analyse est effectuée sur des mécanismes planaires.

Nous distinguons trois cas :

– Le mécanisme est composé de trois pivots,

– Le mécanisme est composé de deux pivots et une glissière,

– Le mécanisme est composé d’un seul pivot et deux glissières.
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Conséquence

Force transmise sur le côté Torsion musculaire autour de

d’un segment l’axe du segment

Force transmise sur le long Glissement des attachements du mécanisme sur

d’un segment le segment

Couples transmis autour de Torsion musculaire autour de

l’axe d’un segment l’axe du segment

TABLEAU 3.3 – Trois cas de mauvaises transmissions d’effort sur le segment cor-

porel.

3.2.1.1 Mécanisme composé de trois pivots

Cette solution est utilisée sur de nombreux dispositifs de rééducation fonctio-

nelle (Kawasaki et al., 2006), (Wege and Hommel, 2005), ainsi que sur certaines

interfaces à retour d’effort pour la main (Koyama et al., 2002).

(a) et (b) Exosquelettes de la main présentées dans les travaux de (Kawasaki et al., 2006) et (Wege

and Hommel, 2005). (c) Solution originale de (Koyama et al., 2002) : ajout d’un mécanisme d’ajus-

tement avec une motorisation supplémentaire pour contrôler l’effort transmis à l’extrémité du doigt.

Figure 3.4 – Quelques exemples de mécanismes planaires utilisant des liaisons

pivot.

C’est la solution la plus simple car le mécanisme n’est composé que de liaisons
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simples de rotation. Cependant, les forces transmises sur les segments corporels ne

sont pas perpendiculaires aux segments, ce qui demande souvent soit une procédure

d’ajustement avant l’utilisation soit l’ajout d’une châıne supplémentaire munie une

deuxième motorisation (Koyama et al., 2002). Nous allons maintenant analyser un

exemple de ce type.

Figure 3.5 – Modélisation d’un mécanisme composé de trois liaisons pivot, attaché

sur les deux segments d’une articulation.

Les efforts transmis sur les segments corporels peuvent être déterminés à l’aide

des matrices jacobiennes transposées du mécanisme aux points O1 et O3, dont les

composantes sont écrites dans la base B2 du repère R2.

J>O3
(q)/B2

=

1 l1S(θ2) l2 + l1C(θ2)

1 0 l2
1 0 0

 (3.12)

J>O1
(q)/B2

=

1 0 0

1 −l1S(θ2) −l1C(θ2)

1 −l1S(θ2) −l1C(θ2)− l2

 (3.13)

La relation entre le vecteur d’effort moteur et le vecteur des efforts transmis

à une extrémité du mécanisme Effort(Oi) = (M i, Fx
i, Fy

i)/B2
est établie par la

formule :

Cm = J>Oi
(q)/B2

M i

Fx
i

Fy
i


/B2

(3.14)

Cm est le vecteur des couples articulaires. Il est égal à (C, 0, 0)> si le couple

moteur est appliqué au point O1 ou à (0, C, 0)> si le couple moteur est appliqué au

point O2. Si la Jacobienne du système est de rang plein, le vecteur d’effort transmis

est défini par :
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M i

Fx
i

Fy
i


/B2

= (J>Oi
)−1(q)/B2

Cm (3.15)

Les expressions (3.12), (3.13), (3.15) nous permettent finalement d’obtenir les

expressions des vecteurs d’effort transmis aux extrémités du mécanisme, exprimées

dans le tableau 3.4.

Cas Cm = (C, 0, 0)> Cas Cm = (0, C, 0)>

Effort transmis M1 = C, M1 = 0,

au point O1 F 1
x = C

l1S(θ2) , F 1
x = − (l2+l1C(θ2))C

l1l2S(θ2) ,

F 1
y = 0, F 1

y = C
l2
,

Effort transmis M3 = 0 M3 = 0

au point O3 F 3
x = F 1

x , F 3
x = F 1

x ,

F 3
y = 0, F 3

y = F 1
y ,

Tous les résultats sont écrits dans la base B2 = (x2,y2).

TABLEAU 3.4 – Résultats de l’analyse de transmission d’effort pour le cas d’un

mécanisme planaire composé de trois liaisons pivots.

Sur la base de ces résultats, nous pensons qu’il est préférable de motoriser le pivot

O1. Si la force transmise au segment aval est à peu près perpendiculaire à celui-ci,

un glissement des attaches du segment amont peut se produire lorsque l’articulation

est en flexion à 90◦, la force étant alors tangente au segment amont. Le fait d’avoir

un couple transmis au segment amont permet d’assurer une meilleure fixation de

l’attache sur celui-ci. Si des efforts importants doivent être transmis, cette solution

ne sera plus adaptée en raison du problème de fixation.

3.2.1.2 Mécanisme composé de deux pivots et une glissière

La solution cinématique RPR composée de deux liaisons de rotation et d’une

liaison prismatique a été proposée par (Schiele and Visentin, 2003) pour le coude.

En motorisant la première liaison de rotation, cette solution permet d’éliminer la

composante tangente de l’effort transmis au segment aval. Dans le plan, une trans-

mission par câble peut aussi être modélisée comme un mécanisme RPR avec une

motorisation au niveau de la liaison prismatique (par exemple : la transmission par

câble de l’articulation inter-phalangienne distale de l’exosquelette CyberGrasp de

la société Immersion (J.F.Kramer et al., 2002)).

Une autre solution possible est le mécanisme PRR ou RRP qui permettent

également de transmettre une force pure sur l’un des deux segments corporels du

sujet et un effort mixte (couple et force) sur l’autre segment. La modélisation de

ces solutions est illustrée par les figures 3.6 et 3.7.
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Figure 3.6 – Modélisation d’un mécanisme composé de deux liaisons de rotation

et une liaison prismatique, attaché sur les deux segments d’une articulation. Cas 1 :

Le mécanisme RPR (Rotation - Prismatique - Rotation).

Figure 3.7 – Modélisation d’un mécanisme composé de deux liaisons de rotation

et une liaison prismatique, attaché sur les deux segments d’une articulation. Cas 2 :

Le mécanisme PRR (Prismatique - Rotation -Rotation).

En utilisant la même technique que précédemment, nous obtenons les efforts

indiqués dans les tableaux 3.5 et 3.6.

Cas Cm = (C, 0, 0)> Cas Cm = (0, F, 0)>

Effort transmis M1 = C, M1 = 0,

au point O1 F 1
x = 0, F 1

x = F,

F 1
y = C

l2
, F 1

y = −Fl3
l2
,

Effort transmis M3 = 0, M3 = 0

au point O3 F 3
x = 0, F 3

x = F 1
x ,

F 3
y = F 1

y , F 3
y = F 1

y ,

Tous les résultats sont écrits dans la base B2 = (x2,y2).

TABLEAU 3.5 – Résultat de l’analyse de transmission d’effort pour le cas du mé-

canisme RPR composé de deux liaisons de rotation et une liaison prismatique.
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Cas Cm = (F, 0, 0)> Cas Cm = (0, C, 0)> Cas Cm = (0, 0, C)>

Effort transmis M1 = 0, M1 = 0, M1 = − l1C
l3S(θ2)+l2C(θ2) ,

au point O1 F 1
x = l2F

l2C(θ2)+l3S(θ2) , F 1
x = CS(θ2)

l2C(θ2)+l3S(θ2) , F 1
x = − CS(θ2)

l2C(θ2)+l3S(θ2) ,

F 1
y = − l3F

l2C(θ2)+l3S(θ2) . F 1
y = CC(θ2)

l2C(θ2)+l3S(θ2) , F 1
y = − CC(θ2)

l2C(θ2)+l3S(θ2) .

Effort transmis M3 = 0, M3 = 0, M3 = C,

au point O3 F 3
x = F 1

x , F 3
x = F 1

x , F 3
x = F 1

x ,

F 3
y = F 1

y . F 3
y = F 1

y . F 3
y = F 1

y .

Tous les résultats sont écrits dans la base B2 = (x2,y2).

TABLEAU 3.6 – Résultat de l’analyse de transmission d’effort pour le cas du mé-

canisme PRR composé de deux liaisons de rotation et une liaison prismatique.

Ces solutions permettent, avec une seule motorisation, de transmettre une force

à peu près perpendiculaire à l’un des deux segments du sujet grâce à la présence

de la glissière. Toutefois, comme pour le cas d’un mécanisme composé de trois

liaisons pivots, lorsque l’articulation est fléchie à 90◦, cette force sera transmise

tangentiellement à l’autre segment et causera un glissement des attaches.

3.2.1.3 Mécanisme composé d’un seul pivot et de deux glissières

Cette solution a été proposée par (Schiele and der Helm, 2006) pour la concep-

tion des mécanismes à « auto-alignement » pour les articulations anatomiques. Le

but est d’éliminer des efforts résiduels sur les segments de l’utilisateur. Ils ont pro-

posé de découpler les rotations et les translations d’un mécanisme polyarticulé afin

d’éliminer les forces de réaction dans l’articulation entrâınée (voir figure 3.8 qui

illustre la solution de découplage pour un mécanisme plan).

La modélisation de cette solution est illustrée par la figure 3.9. Les matrices

Jacobiennes transposées du système écrites aux points O1 et O4 exprimées dans la

base B1 = (x1,y1) sont :

J>O1
(q)/B1

=

0 0 1

0 1 0

1 l1 −l2

 , J>O4
(q)/B1

=

0 0 1

0 1 0

1 l4C(θ3)− l3S(θ3) l4S(θ3) + l3C(θ3)


(3.16)

Pour un vecteur effort moteur Cm = (0, 0, C)>, l’application de la formule (3.15)

nous fournit le vecteur d’effort transmis (M,Fx, Fy)
> = (C, 0, 0)> aux points O1 et

O4. Le couple moteur est donc transmis directement à l’articulation anatomique et

ne provoque aucune force de réaction au niveau des segments du sujet.

3.2.2 Conclusion de l’étude

Nous avons analysé la transmission d’effort d’un exosquelette sur les deux seg-

ments du membre dans le cas de mécanismes planaires. Différentes solutions ciné-
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(a) : Sans les glissières passives, il existe un effort de réaction important au niveau de l’articulation.

(b) : Avec les glissières, les forces de réaction dûes au non-alignement des axes de rotation sont

éliminés.

Figure 3.8 – Solution de découplage des forces et des couples dans un exosque-

lette (Stienen et al., 2009a).

Figure 3.9 – Modélisation d’un mécanisme composé d’une seule liaison pivot et

deux liaisons prismatiques (PPR), attaché sur les deux segments d’une articulation

planaire à un degré de mobilité.

matiques ont été abordées pour chacune des trois catégories : mécanismes composés

respectivement : de trois liaisons de rotation, de deux liaisons de rotation, d’une

liaison prismatique, d’une liaison de rotation et deux liaisons prismatiques. Les ré-

sultats de l’analyse sont récapitulés dans le tableau 3.7.

La première solution cinématique permet de ne transmettre que des forces pures

sur les segments. Elle est donc adaptée à la conception des dispositifs de retour d’ef-
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Transmission d’effort Glissement des attaches

Trois pivots Forces pures transmises aux deux Glissement des attaches

segments ou un effort mixte sur les segments en cas

(force + couple) transmis à d’efforts importants

l’un des deux segments

Deux pivots Force tangente sur l’un des Glissement des attaches

et une glissière deux segments lorsque l’articulation sur les segments en cas

est fléchie à 90◦. Un effort d’efforts importants

mixte (couple + force) transmis

sur l’un des segments.

Un seul pivot Couples transmis sur les Pas de glissement des

et deux glissières deux segments attaches sur les segments

TABLEAU 3.7 – Analyse de la transmission d’effort des orthèses utilisant un mé-

canisme plan, conçues pour une articulation anatomique à un degré de mobilité.

fort. Cependant, l’espace de travail peut être réduit en raison d’interférences pos-

sibles entre les segments du mécanisme et le corps du sujet. Pour obtenir un espace

de travail suffisamment large qui couvre tout l’espace de travail de l’articulation

anatomique, tout en assurant que la force transmise soit à peu près perpendiculaire

au segment du sujet, il est nécessaire d’augmenter les dimensions des segments du

mécanisme, ce qui augmente l’encombrement. De plus, la transmission d’un effort

perpendiculaire à un segment corporel du sujet causera un possible glissement des

attaches sur l’autre segment lorsque les deux segments sont en flexion. Toutes ces

contraintes rendent la conception difficile. Cette solution est donc à priori à évi-

ter pour la conception des exosquelettes dédiés à la rééducation fonctionnelle qui

doivent fournir des efforts suffisamment importants pour mobiliser l’articulation en

présence d’une certaine résistance musculaire de l’articulation qu’ils entrâınent.

La deuxième solution permet de fournir un effort à peu près perpendiculaire à

un segment grâce à l’utilisation d’une liaison prismatique. Toutefois, comme pour la

première solution, elle n’empêche pas le glissement des attaches sur l’autre segment

en flexion. Cette solution est tout de même plus compacte que la première et permet

un ajustement en longueur pour s’adapter aux différences morphologiques des sujets.

On arrive à la conclusion que, pour les exercices d’étirement ou de renforcement

musculaire, il est plus aisé de transmettre les couples purs sur les deux segments

corporels du sujet. Ces couples sont transmis s’il y a deux translations passives dans

le système. La solution PPR est donc à adopter pour la conception d’exosquelettes

pour les articulations planaires ayant un degré de mobilité.

Cependant, en pratique, la réalisation des glissières requiert beaucoup plus de

ressources matérielles que de simples pivots. Pour cette raison, des parallélogrammes

peuvent être envisagés comme solution de compromis. On trouve dans la littérature

d’autres solutions comme celle proposée par (Stienen et al., 2009a) qui remplace les

deux parallélogrammes par deux transmissions par câbles (Voir figure 3.10).
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Les deux parallélogrammes sont remplacés par deux transmissions par câbles. Cette solution est

équivalente à un mécanisme RPP. Le couple moteur est donc transmis directement au coude sans

provoquer aucune force de réaction dans les segments corporels.

Figure 3.10 – Solution cinématique originale pour le coude (Stienen et al., 2009a).

3.3 Propriété d’auto-ajustement des axes de rotation

Dans ce paragraphe, le modèle cinématique d’un système plan utilisant la struc-

ture PRP est présenté pour montrer que dans ce cas il est possible d’obtenir un

mouvement d’auto-ajustement qui permet de rapprocher l’axe de rotation du mé-

canisme le plus près possible de celui de l’articulation du sujet. Pour les orthèses

passives, cette propriété peut être exploitée pour faciliter la mise en place du mé-

canisme sur les segments d’un membre de l’utilisateur. Des modèles de simulation

sont utilisés pour démontrer et valider cette propriété.

3.3.1 Mécanismes proposés

Nous proposons dans ce paragraphe l’étude de deux mécanismes homocinétiques

PRP originaux qui possèdent des propriétés géométriques particulières dites d’auto-

ajustement. Cela signifie notamment que l’axe de rotation du mécanisme est ramené

au plus proche de l’axe articulaire du sujet ce qui est crucial dans le cas des orthèses

articulaires qui jouent le rôle de support et de guidage de l’articulation qu’elles

protègent. L’alignement des axes permet d’assurer un découplage mécanique entre

les mouvements physiologiques et ceux du mécanisme et réciproquement entre les

contraintes imposées dans le guidage du mouvement physiologique et celles du mé-

canisme.

Ces deux mécanismes possèdent chacun deux liaisons prismatiques, qui peuvent

translater librement lorsqu’elles sont alignées, c’est à dire lorsque le mécanisme se

trouve dans sa configuration singulière. Lorsque ces mécanismes sont mis en parallèle

avec une liaison pivot (voir figure 3.11), l’ensemble de la châıne fermée possède un

degré de liberté. De plus, hors de sa singularité, la liaison pivot du mécanisme

se place automatiquement dans un position unique que nous appelons position de
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(a) PRP permettant un auto-ajustement horizontal. (b) PRP permettant un auto-ajustement ver-

tical.

Figure 3.11 – Les deux mécanismes homocinétiques PRP mis en parallèle avec une

liaison pivot.

fonctionnement (voir figure 3.12).

(a) PRP permettant un auto-ajustement horizontal. (b) PRP permettant un auto-ajustement ver-

tical.

Figure 3.12 – Configuration de fonctionnement des deux mécanismes en châıne

fermée lorsqu’ils sont hors singularité.

Ces propriétés géométriques et d’auto-ajustement sont présentées dans les pa-

ragraphes 3.3.1.1 et 3.3.1.2. Elles seront ensuite démontrées dans les paragraphes

3.3.2 et 3.3.3.

3.3.1.1 Propriétés géométriques des mécanismes PRP

Pour le premier mécanisme, lorsqu’il est dans sa configuration de fonctionne-

ment, les propriétés suivantes sont vérifiées :

sinα1

sinα2
=
b

b′
(3.17)

– Si b = b′, alors α1 = α2. La ligne reliant les deux liaisons pivot est l’axe de

symétrie de la châıne fermée.
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– Si b 6= b′, alors le mécanisme ne peut jamais atteindre sa position singulière.

– Les vitesses angulaires des deux pivots sont égales (θ̇2 = θ̇4).

– Les glissières translatent en sens opposés, à la même vitesse.

Dans le cas du second mécanisme, les propriétés suivantes sont vérifiées lorsqu’il

est hors de singularité :

– Les axes de rotation des deux liaisons pivots sont parfaitement alignés.

– Les vitesses angulaires des deux pivots sont égales.

– La vitesse linéaire de chaque liaison prismatique est nulle.

Ces propriétés sont mises en évidence dans l’analyse cinématique qui suit.

3.3.1.2 Propriété d’auto-ajustement

Nous avons vu que, lorsque ces deux châınes sont fermées et hors de singularité,

la liaison pivot du mécanisme PRP se situe nécessairement sur le plan médiateur

de la châıne. Pour le deuxième mécanisme, ce plan est aussi le plan de symétrie.

Le mécanisme ne peut fonctionner que si les conditions géométriques suivantes sont

vérifiées :

||A2P2|| = ||B2O2||, ||P2D
′
2|| = ||O2C2||. (3.18)

Pour le premier mécanisme, ce plan est confondu avec le plan de symétrie lorsque

la condition géométrique suivante est vérifiée :

||A1B1|| = b = ||C1D
′
1|| = b′. (3.19)

D′1 est la projection du point P1 sur le segment C1D1. Les constantes b et b′ sont

positives et leurs valeurs dépendent de la configuration initiale de la châıne fermée.

Si b 6= b′, le mécanisme ne peut jamais atteindre la position où θ2 = 0.

Le point de fonctionnement de la liaison Oi se situe donc sur ces plans de sy-

métrie. Cependant, pour pouvoir remplir les conditions géométriques montrées ci-

dessus, il est nécessaire qu’initialement, lors de sa mise en place sur le pivot, le

mécanisme PRP soit placé dans sa configuration singulière.

Comme le montre la figure 3.13, lorsque ces mécanismes se trouvent dans leur

configuration singulière, les deux liaisons prismatiques peuvent translater, et par ce

mouvement interne, éloigner la liaison pivot de sa position de fonctionnement.

Nous démontrerons que, dans ce cas le mécanisme sera bloqué. Le couple exté-

rieur imposé par le sujet sur l’articulation en P1 ou P2 induira alors des contraintes

internes dans l’ensemble du mécanisme. Cette contrainte sera complètement libé-

rée par l’introduction d’une liaison de rotation, par exemple en D1 ou D2. Elle

sera contrôlée par l’adjonction d’une élasticité de torsion sur cette liaison (voir fi-

gure 3.14).

La présence de cette liaison supplémentaire permet aux mécanismes de sortir

de leur configuration singulière. Le désalignement par rapport au point de fonc-

tionnement est en effet compensé par une variation angulaire de cette liaison sup-

plémentaire qui génère un couple de rappel tendant à ramener la liaison vers sa
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(a) PRP pour un auto-ajustement horizontal. (b) PRP pour un auto-ajustement vertical. Les deux

liaisons prismatiques peuvent glisser librement, éloignant la liaison pivot du PRP de sa position de

fonctionnement.

Figure 3.13 – Les deux mécanismes dans leur position singulière.

(a) PRP pour un auto-ajustement horizontal. (b) PRP pour un auto-ajustement vertical.

Figure 3.14 – Les deux mécanismes modélisés avec une liaison pivot supplémentaire

munie d’une élasticité.

position initiale. Nous démontrerons que, si les conditions géométriques sont rem-

plies, ce couple de rappel ramènera la liaison de rotation du mécanisme PRP vers

sa position de fonctionnement. Nous appelons donc ce phénomène « mouvement

d’auto-ajustement ».

Dans la suite de ce paragraphe, nous modélisons plus précisément le comporte-

ment de ces deux mécanismes PRP lorsqu’ils sont mis en parallèle d’une articulation

planaire humaine. L’analyse des mouvements d’auto-ajustement sera faite de ma-

nière détaillée et vérifiée en simulation.
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3.3.2 Analyse du mouvement d’auto-ajustement horizontal

3.3.2.1 Modélisation cinématique

La figure 3.15 montre une modélisation de la châıne cinématique composée d’un

mécanisme PRP adaptatif horizontal fixé sur une liaison pivot. Les possibles défor-

mations élastiques du système sont représentées par une raideur localisée en D que

nous assimilons à une liaison pivot munie d’un ressort de torsion de raideur K.

ṙ1 est la vitesse linéaire du corps (1) relativement au corps (0), θ̇2 est la vitesse angulaire du corps

(2) par rapport au corps (1), ṙ3 est la vitesse linéaire du corps (3) relativement au corps (2), θ̇4 est

la vitesse angulaire du corps (4) par rapport au corps (3), et θ̇5 est la vitesse angulaire du corps

(0) relativement au corps (4).

Figure 3.15 – Modélisation complète du système adaptatif horizontal.

Dans ce chapitre, les angles et les distances seront pris en valeur absolue et

positive. Par ailleurs, les calculs seront effectués dans le cadran x-positif et y-négatif

comme illustré sur les figures.

Soit γ0 la valeur initiale de l’angle P̂DC = θ4 lorsque le mécanisme PRP vient

d’être fixé. Toute variation angulaire en D entrâıne un couple de torsion, défini par :

CD = K(P̂DC − γ0) (3.20)

Lors du mouvement, le système aura tendance à minimiser l’énergie élastique

emmagasinée dans le ressort de torsion. Le couple généré par ce ressort va provo-

quer le mouvement d’auto-ajustement. Les équations cinématiques de fermeture de

châıne s’écrivent sous forme matricielle comme suit :
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JP (q)q̇ = 0 (3.21)

(
$1 $2 $3 $4 $5

)

ṙ1

θ̇2

ṙ3

θ̇4

θ̇5

 = 0 (3.22)

Ici, les $i désignent les torseurs unitaires relatifs à chaque liaison. Les compo-

santes vectorielles de ces torseurs réduits en P sont :

(
xi

0

)
pour une liaison prismatique d’axe xi (3.23)(

POi ∧ z

z

)
pour une liaison pivot d’axe z en Oi (3.24)

Projetées dans la base B0 = (x,y), elles donnent la matrice jacobienne :

JP (q)/B0
=

1 b C(θ2) −l4C(θ4 − θ2) 0

0 −a −S(θ2) −l4S(θ4 − θ2) 0

0 1 0 1 1

 (3.25)

Où (a,b) sont ici les composantes du vecteur PO écrites dans la base B1 = (x,y).

Dans notre étude, b est une valeur positive.

Le vecteur des vitesses articulaires peut être partitionné en variables passives

et actives, ce qui permet de réécrire les équations de fermeture de la châıne sous la

forme suivante :

Jpq̇p = −Jaq̇a (3.26)

Avec ici :

q̇p = (ṙ1, θ̇2, ṙ3, θ̇4)>

q̇a = (θ̇5)

Finalement, nous obtenons le système homogène d’équations cinématiques sui-

vant :


ṙ1 + bθ̇2 + ṙ3C(θ2)− θ̇4l4C(θ4 − θ2) = 0,

−aθ̇2 − ṙ3S(θ2)− θ̇4l4S(θ4 − θ2) = 0,

θ̇2 + θ̇4 = −θ̇5.

(3.27)
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3.3.2.2 Contrainte mécanique dans la phase d’attachement

Ces calculs sont effectués en supposant que P est fixe (i.e. l’utilisateur ne se

déplace pas). Dans ces conditions, il est simple de démontrer que si pendant le

mouvement l’angle θ4 reste inchangée, alors la distance b′ entre P et le segment OC

(b′ = CD′) restera elle aussi inchangée. Donc si b 6= b′ (où b = AB est la distance

entre P et le segment OB, qui est également constante), le mécanisme ne peut pas

atteindre la position d’extension où les segments OB et OC sont colinéaires sans

qu’une déformation ait lieu au point d’attachement D. Pour éviter ce phénomène,

les deux distances b et b′ doivent être égales. Afin de s’assurer que cette condi-

tion géométrique est respectée, le mécanisme PRP doit être dans sa configuration

singulière (θ2 = 0) durant sa mise en place sur les deux segments PA et PD.

Figure 3.16 – Le placement du mécanisme PRP sur les deux segments fléchis de

la liaison pivot P .

3.3.2.3 Analyse de la position singulière

Figure 3.17 – Le mécanisme dans sa position singulière

Lorsque le mécanisme se trouve dans sa position singulière (Fig. 3.17), θ2 = 0,

CD′ = b′ = b et DD′ = l3 − b = PD cos γ0. Le système homogène d’équations

cinématiques (3.26) devient :



3.3. Propriété d’auto-ajustement des axes de rotation 43

1 b 1 −l4C(γ0)

0 −a 0 −l4S(γ0)

0 1 0 1



ṙ1

θ̇2

ṙ3

θ̇4

 = θ̇5

 0

0

−1

 (3.28)

Dans cette configuration, nous avons :

rang($1,$2,$3) = 2 ∀a, b (3.29)

Le mécanisme PRP a donc une mobilité qui permet un mouvement interne, tel que

ṙ1 = −ṙ3.

La vitesse angulaire θ̇4 peut être calculée en fonction de θ̇2 pour π > γ0 > 0,

θ̇4 = − aθ̇2

l4 sin γ0
. (3.30)

Si a = 0, alors θ̇4 = 0 ce qui signifie que la liaison θ4 n’est pas en mouvement.

Il s’agit là de la configuration de fonctionnement initiale du mécanisme. L’expres-

sion (3.28) devient :

1 b 1

0 0 0

0 1 0

ṙ1

θ̇2

ṙ3

 = θ̇5

 0

0

−1


ou encore : (

$1 $2 $3 $5

) (
ṙ1 θ̇2 ṙ3 θ̇5

)>
= 0

Le rang de la matrice ($1,$2,$3,$5) est égal à 2. Outre la mobilité interne

des deux liaisons prismatiques, le mécanisme possède une mobilité supplémentaire

qui lui permet d’évoluer hors de sa configuration singulière. Si un mouvement de

rotation est imposé à la liaison P , alors la vitesse angulaire θ̇4 du pivot D sera égale

à zéro et le mécanisme sort de sa singularité sans changement de valeur de l’angle

θ4.

Une fois sorti de cette configuration, le mouvement interne disparâıt et le rang de

la matrice ($1,$2,$3,$5) remonte à 3. La combinaison de ces mouvements n’induit

pas de mouvement sur la liaison θ4 (θ4 = Cte) si

∣∣∣a
b

∣∣∣ = tan
θ2

2
(3.31)

Si a 6= 0 (ou a 6= b tan (θ2/2)) lorsque le mécanisme se trouve hors de la confi-

guration singulière), la vitesse angulaire de la liaison θ4 n’est pas nulle. Le ressort

de torsion placé en D s’éloignera de sa position d’équilibre. L’énergie emmagasinée
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dans ce ressort augmentera. Il se comportera comme un actionneur et déclenchera

le mouvement d’auto-ajustement du mécanisme.

Conclusion : Lorsque le mécanisme est placé dans sa configuration singulière,

un mouvement interne apparâıt et le mouvement de flexion-extension des deux

segments corporels en P sera bloqué sauf si a = 0.

Si le mécanisme n’est pas placé exactement dans cette configuration, le mou-

vement de flexion-extension ne sera pas possible en absence d’une liaison supplé-

mentaire en D qui restitue une mobilité au mécanisme en châıne fermée. L’élément

élastique placé en D jouera alors au cours du mouvement de θ5 le rôle d’un action-

neur qui produira un mouvement d’auto-ajustement du mécanisme pour l’amener

vers sa configuration de fonctionnement lorsque θ4 = γ0.

3.3.2.4 Analyse du mouvement d’auto-ajustement

La figure 3.18 montre la modélisation du système utilisé pour l’étude du mouve-

ment d’auto-ajustement. Pour l’analyse de cette propriété, les segments AP et PD

sont supposés fixes pendant le mouvement d’auto-ajustement (θ̇5 = 0).

Modélisation du mécanisme considérant les deux segments formant la liaison P comme immo-

biles. Le ressort situé au point D se comporte comme une source d’énergie potentielle qui crée le

mouvement d’auto-ajustement.

Figure 3.18 – Modélisation du mécanisme pendant le mouvement d’auto-

ajustement.

La matrice jacobienne écrite dans la base B2 = (x2,y2) au point D est :

JD(q)/B2
=

C(θ2) l3 1 0

S(θ2) l2 0 0

0 1 0 1

 . (3.32)

l2 et l3 sont les valeurs absolues des composantes du vecteur DO écrit dans la

base B2 = (x2,y2).
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La fermeture de la châıne cinématique au point D fournit le système d’équations

suivant : 
ṙ1C(θ2) + l3θ̇2 + ṙ3 = 0,

ṙ1S(θ2) + l2θ̇2 = 0,

θ̇2 = −θ̇4.

(3.33)

Lorsque θ2 = 0, si l2 6= 0 alors θ̇2 = θ̇4 = 0, ṙ1 = −ṙ3 et θ4 = γ0 respectivement.

Il n’y a pas de mouvement de rotation possible, mais il existe une mobilité interne

qui permet aux deux liaisons prismatiques de translater sous des efforts extérieurs

(comme la gravité par exemple). Ce fait a été établi par l’analyse précédente.

Lorsque θ2 6= 0, si l’énergie stockée dans le ressort est suffisamment grande, elle

va produire un mouvement du mécanisme tel que :

θ̇2 = −θ̇4,

ṙ1 = − l2θ̇2

S(θ2)
,

ṙ3 =
(l2C(θ2)− l3S(θ2))

S(θ2)
θ̇2.

Lorsque l2C(θ2) > l3S(θ2) ou tan θ2 <
l2
l3

, ṙ1 et ṙ3 vont avoir les signes opposés.

Les glissières se déplacent dans le même sens ramenant le mécanisme jusqu’à sa

position d’équilibre où θ̇4 = 0 (ou θ4 = γ0). On remarque aussi que la valeur de

l3 dépend de la position du point O. Plus O et P sont proches, plus la valeur l3
diminue.

3.3.2.5 Analyse cinématique du mécanisme après le mouvement d’auto-

ajustement

On va examiner maintenant le cas où le mécanisme est déjà réajusté (θ4 = γ0).

Dans son mouvement postérieur, l’angle θ4 peut être considéré comme inchangé du

fait de la résistance du ressort de torsion placé en D. Par conséquent, on obtient

CD′ = PH2 = b′ = b et DD′ = l3 − b′ = l3 − b quelle que soit la valeur de l’angle

θ2 (cf. figure 3.19). Dans ce cas particulier, la liaison D peut être considérée comme

un encastrement au segment PD et peut donc être négligée dans la modélisation.

La châıne fermée peut être modélisée comme le montre la Fig. 3.19.

La matrice jacobienne écrite au point P , dans la base B2 = (x2,y2) est :

JP (q)/B2
=

C(θ2) lC(θ) 1 0

S(θ2) lS(θ) 0 0

0 1 0 1

 (3.34)

CD′ = b′ = b, donc PH1 = b′ = PH2 = b. Les valeurs des angles ̂(OPH1) et
̂(OPH2) sont :
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Figure 3.19 – Modélisation du système lorsque l’angle θ4 reste constant pendant

le mouvement.

̂(OPH1) = ̂(OPH2) = arccos(
b

l
) = θ. (3.35)

avec PO = l. La valeur de l’angle θ2 est donc :

θ2 = ̂(OPH1) + ̂(OPH2) = 2θ. (3.36)

L’expression (3.35) montre que le segment OP se trouve sur l’axe de symétrie

(ou dans le plan de symétrie si on se place en 3D). La fermeture de châıne au point

P fournit le système d’équations suivant :


ṙ1C(θ2) + θ̇2lC(θ) + ṙ3 = 0,

ṙ1S(θ2) + θ̇2lS(θ) = 0,

θ̇2 = −θ̇4,

(3.37)

Les vitesses linéaires des deux liaisons prismatiques peuvent donc être calculées

par :

ṙ1 = − θ̇2lS(θ)

S(θ2)
, (3.38)

ṙ3 =
θ̇2lS(θ − θ2)

S(θ2)
. (3.39)

Puisque θ2 = 2θ, on obtient selon (3.36) :

ṙ3 = − θ̇2lS(θ)

S(θ2)
. (3.40)
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Donc,

ṙ3 = ṙ1 (3.41)

Dans ce cas particulier, le point P reste sur l’axe de symétrie du mécanisme.

Les vitesses linéaires des deux liaisons prismatiques sont égales ce qui signifie qu’ils

se déplacent dans les sens opposés. On remarque que si la valeur l tend vers zéro,

les vitesses ṙ3 et ṙ1 tendent aussi vers zéro, ce qui signifie que les mouvements des

glissières sont négligeables lorsque l’axe de rotation du mécanisme se trouve proche

de celui des deux segments PA et PD.

3.3.3 Analyse du mouvement d’auto-ajustement vertical

3.3.3.1 Modélisation

Nous allons démontrer maintenant la possibilité d’obtenir du mouvement d’auto-

ajustement vertical. Pour que ce mouvement puisse avoir lieu, il faut que le système

soit déjà ajusté horizontalement et nous considérons que les segments OB et PA

sont égaux comme le montre sur la figure 3.20. On a alors la relation :

OB = PA = l1 (3.42)

On introduit deux liaisons prismatiques qui se situent maintenant au niveau des

pièces de support vertical du mécanisme. Comme dans le paragraphe précédent,

un élément élastique est ajouté au niveau du point D pour simuler la flexibilité de

l’attachement.

ṙ1 est la vitesse linéaire du corps (1) relativement au corps (0), θ̇2 est la vitesse angulaire du corps

(2) relativement au corps (1), ṙ3 est la vitesse linéaire du corps (3) relativement au corps (2), θ̇4 est

la vitesse angulaire du corps (4) relativement au corps (3), et θ̇5 est la vitesse angulaire du corps

(0) relativement au corps (4).

Figure 3.20 – Modélisation du système lorsqu’il est dans une position quelconque.

La modélisation complète du système est présentée sur la Fig. 3.20. On définit

également α0 comme la valeur initiale de l’angle P̂DC = θ4 lorsque le mécanisme se
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trouve dans sa position initiale où l’angle θ2 est égale à zéro. Le ressort de torsion

de raideur K placé en D et représentant la déformation au niveau de la fixation

à cause du non-alignement des axes de rotation est également au repos dans cette

configuration. Tous les calculs sont effectués dans la base B1 = (x1,y1). Le vecteur

PO est défini par PO = (a, b)> = (0, b)> (a est égal à zéro ici car nous avons

fait l’hypothèse que les axes de rotation du mécanisme et de l’articulation sont

parfaitement alignés dans le sens horizontal).

La matrice jacobienne du système écrite au point P est donc :

JP (q)/B1
=

0 b −S(θ2) b− l2S(θ2)− r3C(θ2) 0

1 0 −C(θ2) −l2C(θ2) + r3S(θ2) 0

0 1 0 1 1

 . (3.43)

3.3.3.2 Contraintes géométriques pour l’apparition du mouvement

d’auto-ajustement

Initialement, le mécanisme se situe nécessairement dans la configuration où les

segments PA et PD′ sont alignés. Si ces segments sont fléchis à ce moment-là, le

mécanisme ne pourra pas rentrer dans sa configuration singulière ultérieurement. La

figure 3.21 illustre bien ce phénomène : OC est supérieur à la longueur du segment

PD′, ce qui empêche le mécanisme de rentrer dans sa configuration singulière où

OC = PD′.

Figure 3.21 – Le mécanisme auto-ajustable verticalement dans sa position initiale

sur les segments PA et PD au moment où ils sont fléchis (après avoir obtenu l’auto-

ajustement horizontal).

3.3.3.3 Analyse de la configuration singulière

On analyse tout d’abord le comportement cinématique du mécanisme dans sa

configuration singulière (Voir Fig. 3.22), où les angles θ2 et θ5 sont égaux à zéro.

Dans cette configuration, l’élément élastique au point D est au repos.

P̂DC initial = α0 (3.44)
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Figure 3.22 – Modélisation du système dans sa position initiale.

On applique un couple rotatif au niveau de la liaison pivot en P . Le modèle ciné-

matique direct du système, écrit au point P permet d’établir le système d’équations

suivant :


θ̇2b+ θ̇4(b− r3) = 0

ṙ1 − θ̇3 − θ̇4l2 = 0

θ̇2 + θ̇4 = −θ̇5

(3.45)

Si b−r3 6= 0, alors θ̇4 est nécessairement différent de zéro pour que le mouvement

de rotation puisse avoir lieu. Si ce terme est nul, alors θ̇2 = 0, et donc θ̇5 = 0 : le

système se bloque.

Ce résultat montre que, lorsque, dans la position initiale du système les deux

centres de rotation O et P ne sont pas alignés, si un élément élastique est introduit

au niveau du point D, alors il sera déformé lors d’un mouvement de flexion imposé

à la liaison en P .

3.3.3.4 Analyse du mouvement d’auto-ajustement

La figure 3.23 montre la modélisation du système utilisé pour l’étude du mou-

vement d’auto-ajustement. Comme dans le paragraphe précédent, pour l’analyse

de cette propriété, les deux segments PA et PD sont supposés fixes pendant le

mouvement d’auto-ajustement (θ̇5 = 0).

On réécrit la matrice jacobienne du système au point D comme suit :

JD(q)/B1
=

0 b+ l4S(θ5) −S(θ2) 0

1 l4C(θ5) −C(θ2) 0

0 1 0 1

 (3.46)

En écrivant la fermeture de la châıne cinématique au point D, on peut écrire le

système d’équations suivant :
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Figure 3.23 – Modélisation du mécanisme à t = Cte durant lequel les segments

PA et PD sont considérés comme immobiles.


θ̇2(b+ l4S(θ5))− ṙ3S(θ2) = 0

ṙ1 + θ̇2l4C(θ5)− ṙ3C(θ2) = 0

θ̇2 = −θ̇4

. (3.47)

Comme les points O et P sont parfaitement alignés verticalement, nous pouvons

écrire que ||PD′|| < l2, ce qui conduit à l’inégalité suivante :

α = P̂DC = arcsin
||PD′||
h

< α0 = arcsin
l2
l4

(3.48)

On peut en déduire que l’élément élastique, situé au niveau du point D, va

ramener l’angle α vers sa position initiale ce qui est équivalent à un actionnement

passif. Comme α < α0, le sens de rotation du mouvement rotatif généré en D est

positif. On a donc θ̇4 > 0 et θ̇2 < 0.

Le système d’équations (3.47) nous permet de calculer ṙ1 et ṙ3 en fonction de

θ̇2 < 0 :

ṙ3 =
θ̇2(b+ l4S(θ5))

S(θ2)
, (3.49)

ṙ1 = θ̇2l4C(θ5) + ṙ3C(θ2) = θ̇2

(
bC(θ2) + l4S(θ5 − θ2)

S(θ2)

)
. (3.50)

Si l’on suppose que les angles θ2 et θ5 restent dans l’intervalle ]0, π/2], alors on

a les inégalités suivantes :


θ5 > θ2, S(θ5 − θ2) > 0

S(θ2) > 0, C(θ2) > 0

S(θ5) > 0

b ≥ 0, l4 > 0

(3.51)
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A partir des résultats de (3.49), (3.50) et (3.51), on obtient ṙ1 < 0 et ṙ3 < 0.

Ce résultat traduit le fait que les deux glissières vont translater dans le même sens,

ramenant donc le centre de rotation O à proximité du centre de rotation P . Lorsque

O et P sont confondus, on a bien b = 0 et PD′ = l2. L’angle P̂DC est égal à α0, le

mouvement d’auto-ajustement s’arrête.

3.3.4 Application sur une articulation anatomique planaire

La figure 3.24 montre un mécanisme PRP utilisé en parallèle avec une articu-

lation planaire. Les segments PA et PD représentent les deux segments corporels

de la liaison. Un pivot est introduit au point d’attachement D afin de tenir compte

de la flexibilité de l’attache. Nous supposons, cependant, que le mécanisme est fixé

rigidement au premier segment. Puisque l’emplacement de la fixation est arbitraire,

le point A peut être défini de telle sorte que le segment AB est orthogonal aux

segments PA et OB. Le point D′ est situé à l’intersection du segment CD et d’un

segment orthogonal à ce dernier passant par P .

Un simple pivot P est utilisé pour représenter l’articulation du sujet. Le pivot D comportant un

ressort de torsion représente les mouvements musculaires du segment aval. A est choisi de telle

sorte que le segment PA, qui représente le segment amont du membre du sujet, et le segment OB

du mécanisme soient parallèles, tandis que les segments BA et PA sont orthogonaux.

Figure 3.24 – Modélisation du mécanisme PRP en parallèle avec une articulation

planaire.

Les deux mécanismes PRP présentés ci-dessus peuvent réaliser un mouvement

d’auto-ajustement permettant de ramener le centre de rotation du pivot au plus

près de celui de l’articulation. Le mécanisme doit être attaché au membre dans

sa configuration singulière. Lorsque le mécanisme sort de sa position singulière, le

couple de rappel au niveau de l’attachement déplace le mécanisme vers sa position

de fonctionnement où le centre de rotation des segments corporels se trouve dans

le plan de symétrie du mécanisme. L’ajustement vertical doit être précédé par un

ajustement horizontal. La liaison pivot du mécanisme PRP peut être remplacée par

une liaison polycentrique avec un centre de rotation instantané variable pour mieux

s’adapter aux mouvements complexes d’une articulation anatomique réelle.
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3.3.5 Simulation du comportement des mécanismes

3.3.5.1 Simulation de l’auto-ajustement horizontal

(a) Mécanisme PRP. (b) Mécanisme PMP.

Figure 3.25 – Mécanismes utilisés dans les simulations.

Le logiciel de simulation dynamique Cosmosmotion - SolidWorks est utilisé

pour vérifier les résultats théoriques précédents. Pour simuler la propriété d’auto-

ajustement horizontal, deux simulations ont été réalisées pour deux mécanismes

différents : Un mécanisme PRP et un mécanisme PMP (voir Fig. 3.25). Le second

mécanisme est polycentrique à centre de rotation virtuel déporté à 1 degré de li-

berté, similaire au premier. Il en diffère cependant en ce que son axe virtuel de

rotation peut être placé beaucoup plus près de l’axe de rotation inter-segments.

Ce mécanisme est donc particulièrement adapté pour les articulations interphalan-

giennes (Shields et al., 1997).

Dans cette simulation, la vitesse de rotation des segments du membre est

constante (20 ◦/s). Un ressort de torsion (1 N.m/◦) est ajouté au niveau de la

liaison pivot du second segment. Le coefficient de frottement des deux glissières est

défini à 0.005.

Les figures 3.26 et 3.27 montrent différentes configurations des mécanismes pen-

dant les simulations. Sur la première et la deuxième images, on peut voir que les axes

de rotation ne sont pas dans leur position optimale. La troisième image montre le

mouvement d’auto-ajustement. L’axe de la liaison pivot (ou l’ensemble du multiple-

parallélogrammes) se déplace vers sa nouvelle position de telle sorte que l’axe de
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(a) Le mécanisme dans sa position initiale. (b) Le mécanisme avant le mouvement d’auto-

ajustement. (c) Le mécanisme pendant le mouvement d’auto-ajustement. (d) Le mécanisme après

le mouvement d’auto-ajustement.

Figure 3.26 – Différentes configurations du mécanisme PRP pendant la simulation.

(a) Le mécanisme dans sa position initiale. (b) Le mécanisme avant le mouvement d’auto-

ajustement. (c) Le mécanisme pendant le mouvement d’auto-ajustement. (d) Le mécanisme après

le mouvement d’auto-ajustement.

Figure 3.27 – Différentes configurations du mécanisme PMP pendant la simulation.

rotation des segments corporels se trouve dans le plan de symétrie du mécanisme.

La figure 3.28 montre les résultats des simulations des mécanismes PRP et PMP.

Les mouvements d’auto-ajustement ont lieu à environ 9◦ en flexion dans les deux

cas. Les deux glissières réalisent de grands déplacements pour amener les méca-
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nismes vers leur position d’équilibre. Ensuite, elles glissent lentement à la même

vitesse linéaire. La vitesse angulaire du pivot fluctue pendant le mouvement d’auto-

ajustement et devient équivalente à la vitesse de rotation des segments du sujet

une fois que le mécanisme est réajusté. Les simulations montrent que le mouve-

ment d’auto-ajustement a eu lieu plus rapidement avec le mécanisme PMP car son

axe instantané de rotation est plus proche de l’articulation du sujet. Nous remar-

quons aussi que le ressort de torsion a une plus grande déformation dans le cas du

mécanisme PMP, ce qui crée des vitesses d’auto-ajustement plus importantes.

Cette simulation montre que la liaison pivot peut être remplacée par un méca-

nisme polycentrique à un degré de liberté pour un résultat similaire (le mécanisme

PMP est un exemple de mécanisme polycentrique). Pour la simulation de la pro-

priété d’auto-ajustement dans le sens vertical, seul le résultat du mécanisme PRP

sera présenté.
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(a) Déplacement en translation de la glissière 1. (b) Déplacement en translation de la glissière 2.

(c) Angle de rotation de la liaison pivot. (d) Angle de torsion du ressort. (e) Vitesse linéaire de la

glissière 1. (f) Vitesse linéaire de la glissière 2. (g) Vitesse angulaire de la liaison pivot. (h) Couple

de torsion du ressort. Courbe (1) : Mécanisme PMP. Courbe (2) : Mécanisme PRP. L’abscisse

représente l’angle de rotation anatomique.

Figure 3.28 – Résultats de la simulation du mouvement d’auto-ajustement hori-

zontal.
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3.3.5.2 Simulation de l’auto-ajustement vertical

Figure 3.29 – Mécanisme PRP utilisé dans la simulation.

La simulation est réalisée avec un mécanisme PRP. Les deux glissières possèdent

des axes perpendiculaires aux segments. Nous faisons l’hypothèse que le mécanisme

est déjà ajusté dans le sens horizontal. Un ressort de torsion est intégré au niveau

de l’attachement du deuxième segment. La première attache est supposée rigide

(voir Fig. 3.29). Comme pécédemment, la vitesse de rotation de l’articulation est

constante et égale à 20◦/s. La raideur du ressort de torsion est de 1 N.m/◦. Le

coefficient de frottement des deux glissières est défini à 0.005.

(a) (b)

(c) (d)

(a) Le mécanisme dans sa position initiale. (b) Le mécanisme juste avant le mouvement d’auto-

ajustement.(c) Le mécanisme pendant le mouvement d’auto-ajustement. (d) Le mécanisme après

le mouvement d’auto-ajustement.

Figure 3.30 – Différentes configurations du mécanisme PRP pendant la simulation.

Le résultat de cette simulation est présenté sur la figure 3.31. Le mouvement

d’auto-ajustement a lieu lorsque le couple de torsion du ressort de torsion atteint

7 N.m, ce qui signifie que le mouvement d’auto-ajustement dans le sens vertical est
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plus difficile à obtenir que dans le sens horizontal. Ceci peut être expliqué par le

phénomène d’arc-boutement qui peut avoir lieu dans le mécanisme auto-ajustable

vertical.

3.4 Discussion et conclusion

Dans ce chapitre, nous avons examiné différentes solutions cinématiques pour la

conception d’orthèses planaires. Afin de rendre le système iso-statique, le mécanisme

plan doit avoir trois degrés de liberté. Nous avons distingué trois types de solutions

différentes : les mécanismes constitués de trois pivots, de deux pivots en une liaison

prismatique et finalement d’un seul pivot et deux liaisons prismatiques. La dernière

solution ne transmet que des couples sur les deux segments du membre, ce qui

est plus favorable que la transmission de forces pures, qui exigerait que les forces

transmises soient toujours à peu près perpendiculaires aux segments corporels, ce

qui serait plus difficile à obtenir en pratique.

Nous avons démontré la possibilité de concevoir une orthèse qui peut auto-

ajuster son axe de rotation avec celui de l’articulation du sujet. Les conditions du

mouvement d’auto-ajustement dans les directions horizontale et verticale ont été

formulées et analysées.

Bien que ces mouvements d’auto-ajustement ne soient effectués que dans une

direction à la fois, et qu’il faille combiner les deux mouvements séquentiellement

pour obtenir un ajustement dans le plan, nous remarquons que l’auto-ajustement

vertical peut être réalisé partiellement en utilisant un double parallélogramme (mé-

canisme PMP). En effet, la distance du centre de rotation de la liaison pivot du

mécanisme par rapport à la liaison en P dépend du décalage vertical b et de l’angle

de rotation θ2 du mécanisme. Cette distance est nulle lorsque b est nul. Le méca-

nisme PMP permet de rapprocher le centre de rotation virtuel du mécanisme du

centre de rotation anatomique.

Cette propriété d’auto-ajustement peut être utilisée pour faciliter la mise en

place des orthèses articulaires passives sur les segments de l’utilisateur, en permet-

tant de placer le centre de rotation du mécanisme à proximité du centre de rotation

articulaire. La propriété d’auto-ajustement peut également être obtenue dans l’es-

pace, en utilisant les liaisons pivots. La configuration singulière apparâıt lorsque les

axes des pivots sont concourants. Le même principe s’applique ensuite pour sortir

le mécanisme de sa singularité et provoquer ainsi le mouvement d’auto-ajustement.
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(a) Déplacement en translation de la glissière 1. (b) Déplacement en translation de la glissière 2.

(c) Angle de rotation de la liaison pivot. (d) Angle de torsion du ressort. (e) Vitesse linéaire de la

glissière 1. (f) Vitesse linéaire de la glissière 2. (g) Vitesse angulaire de la liaison pivot. (h) Couple

de torsion du ressort. L’abscisse représente l’angle de rotation anatomique.

Figure 3.31 – Résultats de la simulation du mouvement d’auto-ajustement vertical.
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Ce chapitre est dédié à l’étude des techniques de mesure de la cinématique d’une

articulation anatomique utilisant des mécanismes polyarticulés munis de capteurs

de position (électrogoniomètres) ou des dispositifs de capture optique. Pour illustrer

ce principe, nous montrerons sur un exemple plan comment le centre de rotation

instantané de l’articulation est déterminé par la résolution du système d’équations

obtenu par la fermeture de la châıne cinématique du mécanisme sur des segments

d’un membre et la mesure des vitesses et des déplacements articulaires du méca-

nisme.

Pour sa transposition à un problème spatial, deux approches différentes sont

présentées en détail. La première utilise les matrices de transformations homogènes

entre les corps mobiles du mécanisme. Nous l’appelons approche géométrique. Elle

fut probablement présentée pour la première fois dans les travaux de (Kinzel et al.,

1972). La deuxième utilise les équations cinématiques du mécanisme pour déter-

miner l’axe instantané du mouvement (soit par résolution du système d’équations

de fermeture de la châıne cinématique, soit par projection d’un point situé à l’ex-

trémité du mécanisme sur l’axe instantané). Ces dernières utilisent la notion d’axe

hélicöıdal pour décrire le mouvement de l’articulation.
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On notera que ce chapitre présente essentiellement des méthodes théoriques.

Elles seront mises en oeuvre dans le chapitre suivant sur un électrogoniomètre passif.

4.1 Exemple de détermination du centre de rotation

instantané d’une articulation anatomique dans le

cas plan

La modélisation d’un mécanisme plan présenté dans le chapitre 3 est reprise sur

la figure 4.1. B représente la fixation du mécanisme sur le membre amont.

Figure 4.1 – Modélisation d’un système de mesure plan

En utilisant la matrice jacobienne du système (3.25) et en appliquant une

contrainte de fermeture de la châıne en P , on a le système d’équations suivant :


ṙ1 + bθ̇2 + ṙ3C(θ2)− θ̇4l4C(θ4 − θ2) = 0,

−aθ̇2 − ṙ3S(θ2)− θ̇4l4S(θ4 − θ2) = 0,

θ̇2 + θ̇4 = −θ̇5.

(4.1)

On considère que les attaches sont bien fixés sur les segments du membre et

qu’elles vont rester immobiles pendant le mouvement, alors θ̇4 = 0. Le système

complet ne possède qu’un seul degré de liberté et nous pouvons définir a et b par :

a = − ṙ3S(θ2)

θ̇2

, (4.2)

b = − ṙ3C(θ2) + ṙ1

θ̇2

. (4.3)

L’emplacement du centre instantané de rotation (CIR) peut donc être estimé

en utilisant les deux expressions ci-dessus, qui nécessitent la mesure en position
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et en vitesse des liaisons du mécanisme. C’est probablement la méthode la plus

simple. D’autres méthodes existent également, en particulier l’estimation du centre

de rotation finie par les relations géométriques donnant la position du point situé

à l’extrémité du mécanisme par rapport à sa position initiale. Les coordonnées du

centre instantané de rotation peuvent être obtenues en effectuant le calcul pour

deux positions consécutives de ce point.

Le paragraphe suivant exposera en détail les deux techniques de mesure de l’axe

fini hélicöıdal et de l’axe instantané hélicöıdal pour les articulations anatomiques

spatiales.

4.2 Détermination de l’axe hélicöıdal du mouvement

Dans ce paragraphe, nous allons présenter deux méthodes différentes pour l’esti-

mation de l’axe hélicöıdal. (Kinzel et al., 1972) a présenté une méthode d’estimation

de cet axe basée sur la théorie des transformations finies des corps solides rigides.

Cette méthode peut être utilisée à la fois pour les systèmes de capture de mou-

vement et pour les électrogoniomètres polyarticulés. (Cai et al., 2010) a présenté

une méthode d’estimation de l’axe instantané hélicöıdal, basé sur le modèle ciné-

matique d’un goniomètre polyarticulé à six degrés de liberté. La méthode de Kinzel

est bien adaptée pour l’estimation de l’axe hélicöıdal fini. Elle a été utilisée dans de

nombreux travaux biomécaniques qui font l’appel à la mesure des mouvements arti-

culaires. Nous présentons ici les principes mathématiques de mesure sans aller dans

les détails des méthodes de filtrage et de réduction de bruits de mesures développées

précédemment dans de nombreux travaux.

4.2.1 Algorithme d’estimation de l’axe hélicöıdal - Méthode géo-
métrique

4.2.1.1 Transformation Euclidienne

La modélisation d’une transformation Euclidienne d’un corps solide dans l’es-

pace est présentée sur la figure 4.2.

Tout vecteur rf peut être calculé à partir des coordonnées du vecteur rm en

utilisant la fonction matricielle suivante :

rf = Rfmrm + rO (4.4)

Où Rfm désigne la matrice de rotation entre le repère lié à un corps mobile

dans l’espace et le repère de référence telle que :

Rfm =

b11 b12 b13

b21 b22 b23

b31 b32 b33

 (4.5)
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Rf = (Of ,xf ,yf ,zf ) est le repère de référence et Rm = (Om,xm,ym,zm) est le repère lié au corps

mobile considéré à l’instant t. Q est un point appartenant au corps mobile. rO = (xrO , yrO , zrO )

désigne le vecteur de position OfOm. rm = (xrm , yrm , zrm) et rf = (xrf , yrf , zrf ) désignent les

vecteurs de position OmQ et OfQ.

Figure 4.2 – Modélisation générale d’un corps solide rigide dans l’espace.

Si on utilise les coordonnées homogènes des deux vecteurs :

r′f =

(
rf
1

)
, r′m =

(
rm
1

)
. (4.6)

Tfm =


b11 b12 b13

∣∣∣ xr0

b21 b22 b23

∣∣∣ yr0

b31 b32 b33

∣∣∣ zr0

0 0 0
∣∣∣ 1

 =

(
Rfm sr0
0 0 0 1

)
. (4.7)

On obtient l’expression suivante :

r′f = Tfmr′m (4.8)

Tfm représente la matrice de transformation euclidienne qui s’applique aux

points définis par les vecteurs position r′m et r′f

4.2.1.2 Analyse du déplacement fini

Le déplacement fini d’un corps mobile entre deux instants t1 et t2 différents peut

être représenté par une transformation Euclidienne comme illustré sur la figure 4.3.

(xQ1 , yQ1 , zQ1) et (xQ2 , yQ2 , zQ2) sont les coordonnées du point Q aux instants

t1 et t2 par rapport au repère de référence, qui peuvent être déterminées en utilisant

l’expression (4.8). Elles sont liées par l’expression suivante :
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Représentation du déplacement fini d’un objet par une rotation Φ autour de l’axe hélicöıdal et une

translation K le long de cet axe. u = (ux, uy, uz) est le vecteur unitaire de cet axe.

Figure 4.3 – Le déplacement fini d’un objet solide rigide dans l’espace.


xQ2

yQ2

zQ2

1

 =

(
R s

0 0 0 1

)
xQ1

yQ1

zQ1

1

 =


a11 a12 a13

∣∣∣ sx

a21 a22 a23

∣∣∣ sy

a31 a32 a33

∣∣∣ sz

0 0 0
∣∣∣ 1



xQ1

yQ1

zQ1

1

 (4.9)

Où s est le vecteur des déplacements linéaires et R représente la matrice de

rotation du corps mobile.

D’après la formule de Rodrigues (Khalil and Dombre, 1999), la matrice de rota-

tion R peut également être écrite en fonction du vecteur directeur u = (ux, uy, uz)
>

de l’axe et l’angle de rotation Φ de manière suivante,

R =

 (u2
xversΦ + cos Φ) (uxuyversΦ− uz sin Φ) (uxuzversΦ + uy sin Φ)

(uxuyversΦ + uz sin Φ) (u2
yversΦ + cos Φ) (uyuzversΦ− ux sin Φ)

(uzuxversΦ− uy sin Φ) (uyuzversΦ + ux sin Φ) (u2
zversΦ + cos Φ)


(4.10)

Où versΦ = 1− cos Φ

L’équation (4.9) peut être réécrite sous la forme :

r′Q2
= Tm

12r
′
Q1

(4.11)

Tm
12 s’appelle la matrice de transformation homogène entre deux positions dif-

férentes du corps mobile.
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4.2.1.3 Détermination de la matrice de transformation homogène Tm
12

du corps mobile

Dans le cas où on utilise un système de capture de mouvement, la matrice Tm
12

peut être définie grâce à la mesure d’ensemble de points fixés sur le corps mobile

(le nombre minimal de points est 4). On définit le vecteur rji = (xj i, y
j
i, z

j
i) qui

représente la position du point i du corps j par rapport au repère de référence Rf
(i = {1, 2, 3, 4}, j = {1, 2}). Si l’on applique l’expression (4.11) pour chacun de ces

points, on obtient l’expression suivante :

Df
2 = Tm

12D
f
1 (4.12)

où Df
j sont les matrices carrées formées par les vecteurs colonnes rj

′
i =

(rji, 1)> :

Df
j =


x1
i x2

i x3
i x4

i

y1
i y2

i y3
i y4

i

z1
i z2

i z3
i z4

i

1 1 1 1

 (4.13)

Si les 4 points fixés sur le corps mobile ne sont pas coplanaires, la matrice Df
1

est de rang plein. Elle est donc inversible et la valeur de Tm
12 peut être obtenue à

partir de l’expression (4.12) :

Tm
12 = Df

2D
f
1

−1
(4.14)

Dans la pratique, on peut utiliser plus de points pour minimiser l’erreur d’ac-

quisition. L’inversion de la matrice Df
1 se fait grâce à la pseudo-inverse.

Dans le cas où on dispose d’un goniomètre polyarticulé à six degrés de liberté,

la matrice de transformation homogène est obtenue en multipliant les six matrices

de transformation homogène de la châıne cinématique du mécanisme :

T ′j = T ′j
0,1

T ′j
1,2

T ′j
2,3

T ′j
3,4

T ′j
4,5

T ′j
5,6

(4.15)

Où j = {1, 2} est l’indice des instants t1 et t2 auxquels sont considérées les

configurations relatives de différents segments du mécanisme. k = {0−6} est l’indice

de ces segments. T ′j
k,k+1 représente la matrice de transformation homogène des

segments adjacents (k) et (k + 1) du mécanisme calculée à l’instant j.

On définit Dm la matrice (4 × 4) composés des quatre vecteurs colonnes rm′i
qui décrivent les coordonnées des quatre différents points appartenant au corps

mobile, avec (i = {1, 2, 3, 4}), alors la matrice Df
j (j = {1, 2}) peut être obtenue

par l’expression :
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Df
j = T ′jD

m (4.16)

Les expressions (4.16) et (4.12) permettent d’écrire :

T ′2D
m = Tm

12T
′
1D

m (4.17)

Ce qui conduit à l’expression suivante en multipliant par (Dm)−1T ′1
−1 chaque

membre de l’équation (4.17) :

Tm
12 = T ′2T

′
1
−1

(4.18)

4.2.1.4 Détermination du vecteur directeur de l’axe hélicöıdal et de

l’angle de rotation

Etant donnés deux vecteurs unitaires rjW , (j = {1, 2}), où W est un point

appartenant au corps mobile entre les instants t1 et t2, l’expression suivante permet

d’établir la relation entre ces deux vecteurs :

r1
W = Rr2

W (4.19)

Si le point W est situé sur l’axe hélicöıdal, alors r1
W = r2

W = rW , d’où :

rW = RrW (4.20)

Ce qui conduit à :

(R − I)rW = 0 (4.21)

Comme rW est un vecteur unitaire sur l’axe hélicöıdal, il est donc le vecteur

directeur recherché : rW = u = (ux, uy, uz)
>, ce qui amène au résultat suivant :

a11 − 1 a12 a13

a21 a22 − 1 a23

a31 a32 a33 − 1

uxuy
uz

 =

0

0

0

 (4.22)

Il est possible de montrer que le déterminant de la matrice R − I est nul, ce qui

implique qu’il y a une infinité de valeurs de rW qui satisfont le système d’équations

(4.22). Toutefois, comme rW = u est un vecteur unitaire, une 4e équation ux
2 +

uy
2 + uz

2 = 1 peut être ajoutée, ce qui donne finalement le système d’équations

suivant :
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

ux = ux,

uy = ux
N [a23a31 − a21(a33 − 1)],

uz = ux
N [a21a32 − a31(a22 − 1)],

N = (a22 − 1)(a33 − 1)− a23a32,

ux
2 + uy

2 + uz
2 = 1

(4.23)

L’angle de rotation Φ peut être déterminé en utilisant l’expression (4.10) :

Φ = arccos[
a11 − ux2

1− ux2
] (4.24)

4.2.1.5 Localisation d’un point P appartenant au corps mobile et situé

sur l’axe hélicöıdal

Selon l’expression (4.11), la relation entre deux positions d’un point P apparte-

nant au corps mobile entre les deux instants t1 et t2 est obtenue par :

r′P2
= Tm

12r
′
P1

(4.25)

avec :

r′Pi
=

(
rPi

1

)
=


pxi
pyi
pzi
1


Si le point P se situe sur l’axe hélicöıdal, alors son déplacement est selon le

vecteur unitaire u de cet axe. On peut alors écrire :

r′P2
− r′P1

= δ

(
u

0

)
, δ ∈ R (4.26)

(4.25) et (4.26) justifient l’expression suivante :

(Tm
12 − I)r′P1

= δ

(
u

0

)
(4.27)

Où la matrice (Tm
12 − I) est définie sous la forme suivante :

Tm
12 − I =

[
R− I s

0 0

]
(4.28)
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Les équations (4.27) et (4.28) permettent donc d’écrire :a11 − 1 a12 a13

a21 a22 − 1 a23

a31 a32 a33 − 1

px1py1
pz1

 =

δux − sxδuy − sy
δuz − sz

 (4.29)

Cette équation matricielle peut être réduite sous la forme échelonnée (l’algo-

rithme de mise en forme échelonnée d’une équation matricielle est présentée en

Annexe B). Nous obtenons finalement l’équation matricielle suivante :

1 c12 c13

0 1 c23

0 0 0

px1py1
pz1

 =

d1δ − e1

d2δ − e2

d3δ − e3

 (4.30)

A partir de l’équation (4.30), en tenant en compte du fait que l’une des trois

coordonnées du point P peut être choisie arbitrairement, la localisation du point P

et le déplacement fini δ peuvent être obtenus par :


δ = − e3

d3
,

pz1 = pz1 ,

py1 = d2δ − e2 − c23pz1 ,

px1 = d1δ − e1 − c12py1 − c13pz1 .

(4.31)

4.2.1.6 Estimation de l’axe hélicöıdal instantané utilisant la méthode

géométrique de Kinzel et al.

L’axe instantané du mouvement peut aussi être obtenu en estimant l’axe héli-

cöıdal fini entre les deux positions consécutives du corps mobile. Les vitesses ins-

tantanées de rotation et de translation de ce corps mobile sont définies par :

ω =
Φ

T
u, v =

δ

T
u (4.32)

Où T est la période d’échantillonage des données. L’estimation de l’axe héli-

cöıdal instantané par la méthode géométrique est en revanche sujette aux bruits

d’acquisition des données. Dans la plupart des cas, l’implémentation d’un filtre de

lissage est nécessaire afin de pouvoir obtenir des résultats exploitables.

4.2.2 Algorithme d’estimation de l’axe hélicöıdal instantané - Mé-
thodes cinématiques

Cette méthode simple et efficace permet d’estimer la localisation de l’axe hé-

licöıdal et les autres paramètres cinématiques telles que les vitesses instantanées

linéaires et de rotation en utilisant les équations cinématiques établies par le mo-

dèle cinématique d’un système de corps polyarticulés.
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(Cai et al., 2009) a remarqué qu’il est possible, avec un dispositif mécanique

de type électro-goniomètre articulé, d’estimer les coordonnées des points situés sur

l’axe instantané hélicöıdal en résolvant le système d’équations linéaires obtenu par

la fermeture de la châıne cinématique.

Si les segments du membre du sujet sont considérés comme faisant partie de la

châıne mécanique du système, alors l’équation de fermeture de châıne peut s’écrire :

JP (q)q̇ −
(
ω06

vP

)
= 0 (4.33)

Où P est un point situé sur l’axe instantané hélicöıdal et le torseur cinématique

écrit au niveau de ce point est défini par :

(
ω06

vP

)
=
(
ωx ωy ωz vx vy vz

)>
(4.34)

La position du point P par rapport au repère de référence, lié au corps fixe peut

être décrite par :

PO0 =
(
a b c

)>
(4.35)

Les équations (4.33), (4.34) et (4.35) permettent d’écrire le système d’équations

suivant :


K1b+K2c+K3 = vx

K4a+K5c+K6 = vy

K7a+K8b+K9 = vz

(4.36)

Où les Ki sont des fonctions des variables de configuration (comme les angles de

rotation θi, et les positions articulaires ri, pour les liaisons pivots et prismatiques

respectivement, ainsi que les paramètres géométriques du dispositif, li et di). En

outre, il est trivial de démontrer que plusieurs relations existent entre Ki, y compris :

K1 = −K4 = ωz; K7 = −K2 = ωy; K5 = −K8 = ωx (4.37)

Lorsque le mouvement de l’articulation anatomique comprend une composante

rotative, alors au moins une composante du torseur cinématique, ωx, ωy, ωz, doit

être différente de zéro. Supposons que ωx est différente de zéro. Comme il y a une

infinité de choix pour le point P , l’une de ces trois coordonnées, a, b, ou c, peut être

choisie arbitrairement afin de pouvoir déterminer les deux autres. Puisque ωx 6= 0,

a est choisi et les coordonnées b, c du vecteur PO0 peuvent être calculées comme

suit :
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b =
ωya+K9 − vz

ωx
, c =

ωza−K6 + vy
ωx

(4.38)

Si l’articulation anatomique est modélisée comme un axe hélicöıdal, tous les

points sur cet axe instantané hélicöıdal possèdent une même vitesse qui a la même

direction que l’axe. Soit ε une constante non nulle et P ′ un autre point situé sur

l’axe avec comme coordonnées (a′, b′, c′). Les deux points ayant un vecteur vitesse

instantané commun, on peut écrire :

vP = vP ′ = εPP ′ = ε

a′ − ab′ − b
c′ − c

 (4.39)

Deux systèmes d’équations sont obtenus en écrivant (4.36) pour deux points

différents P et P ′. En utilisant le résultat de (4.39), la combinaison de ces deux

systèmes permet d’écrire :


K1(b− b′) +K2(c− c′) = 0,

K4(a− a′) +K5(c− c′) = 0,

K7(a− a′) +K8(b− b′) = 0.

(4.40)

Ce système (4.40) peut aussi être écrit en fonction de vx, vy, vz :


K1vy +K2vz = 0,

K4vx +K5vz = 0,

K7vx +K8vy = 0.

(4.41)

Les quantités vy et vz peuvent être déterminées en fonction de vx à partir des

expressions (4.37) (si ωx 6= 0, K5 et K8 sont également différents de zéro).

vy = −K7vx
K8

=
ωyvx
ωx

, vz = −K4vx
K5

=
ωzvx
ωx

(4.42)

Les expressions (4.36), (4.38), (4.42) permettent de déterminer la coordonnée vx
en fonction de (θi,di,θ̇i,ṙi,li). Les calculs donnent :

vx =
ω2
xK3 + ωxωyK6 + ωxωzK9

ω2
x + ω2

y + ω2
z

(4.43)

Des résultats similaires sont obtenus quand ωy ou ωz sont différents de zéro et b

et c sont choisis arbitrairement. Dans le cas d’une translation pure de l’articulation,

selon (4.36) et (4.37), la vitesse linéaire est exprimée par :

vP =
(
vx vy vz

)>
=
(
K3 K6 K9

)>
(4.44)
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4.2.3 Algorithme d’estimation de l’axe hélicöıdal instantané par
projection du champ des vitesses

Pour cette méthode, les positions et les vecteurs vitesse de différents points du

segment mobile sont mesurés. La localisation de l’axe instantané hélicöıdal peut être

obtenue par les projections orthogonales A′i des points Ai du segment mobile sur

l’axe hélicöıdal (Bru and Pasqui, 2009). Ces projections sont définies par la formule

bien connue :

AiA
′
i = (vAi ∧ ω)/(|ω|2) (4.45)

Où ω et vAi sont respectivement les vitesses angulaires et les vitesses linéaires

du point Ai. Avec les systèmes de capture de mouvement utilisant des marqueurs

optiques, ces valeurs peuvent être mesurées et déterminées en utilisant différentes

méthodes de transformation. La vitesse linéaire relative entre les deux segments

peut être estimée par l’expression :

vA′
i

= vAi − ω ∧AiA
′
i (4.46)

Dans le cas de l’utilisation d’un électrogoniomètre polyarticulé comme système

de mesure, la somme des vitesses angulaires ωi,i+1 fournit la vitesse angulaire re-

lative entre les deux segments :

ω06 =
5∑
i=0

ωi,i+1 (4.47)

Si q est le vecteur des déplacements articulaires généralisés, alors en appliquant

le modèle cinématique direct, le torseur cinématique exprimé au point Ai du segment

mobile est :

(
ω06

vAi

)
= JAi(q)q̇ (4.48)

où JAi sont les matrices Jacobiennes de la châıne cinématique écrite aux points

Ai du second segment.

4.3 Méthodes de lissage des données et de dérivation

numérique

Afin de pouvoir obtenir des résultats observables et exploitables de l’axe héli-

cöıdal de l’articulation du sujet, des méthodes de lissage des données de position

des potentiomètres doivent être utilisées avant ou après le calcul utilisant ces al-

gorithmes (de Lange et al., 1990). En effet, des données des capteurs analogiques
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comprennent toujours une erreur d’échantillonage liée à la résolution de la carte

d’acquisition, qui se manifeste sous forme de bruit aléatoire. Par exemple, pour un

potentiomètre qui mesure une rotation entre 0 et ∆deg degrés pour une tension

qui varie entre [−V0;V0] Volts , si les entrées analogiques de la carte d’acquisition

possèdent Nb bits qui mesurent un voltage qui varie entre [−V1;V1] Volts, alors la

résolution du capteur sera égale à :

Re =
∆deg × V1

2Nb × V0
(deg) (4.49)

Dans le cas général, sans les effets externes, le bruit des capteurs de position

peut être considéré comme borné par [−d, d], avec d = Re+δRe, où δRe est l’effet du

bruit blanc de l’environnement. Ce bruit peut être considéré comme une distribution

uniforme bornée dont la médiane est nulle (Janabi-Sharifi et al., 2000). Dans le cas

des codeurs optiques, il faut tenir compte de l’erreur de quantification. Elle est liée

directement à la résolution du capteur. Un codeur optique peut avoir une résolution

de un millionième, soit 0.00036 degré.

En biomécanique, on a souvent recours aux techniques de lissage et de dériva-

tion numérique pour rendre des données bruitées exploitables. Parmi les méthodes

les plus utilisées, on peut citer les méthodes de lissage utilisant des interpolations

polynomiales, la méthode des splines, les méthodes de filtrage utilisant les séries

de Fourrier et les filtres numériques récursifs RII (filtre à réponse impulsionnelle

infinie) (Allard et al., 1990).

L’utilisation de la méthode de lissage par interpolation polynomiale ne convient

pas pour des déplacements irréguliers à cause du phénomène de Runge qui limite

l’ordre du polynôme d’interpolation (Pezzack et al., 1977). La deuxième méthode

convient bien pour les mouvements irréguliers et non-périodiques. Les conditions

aux frontières des splines doivent cependant être choisies judicieusement (Woltring,

1985). La troisième méthode utilise les séries de Fourier à nombre de coefficients

limités, en éliminant les harmoniques à hautes fréquences propres aux bruits d’ac-

quisition (Hatze, 1981). Enfin, les techniques de filtrage numérique récursives (de

type Butterworth, Bessel, Tchebychev ...) sont fréquemment utilisées pour le lis-

sage des données biomécaniques de par leur simplicité d’utilisation. Ces techniques

de filtrage numérique récursives sont sujettes aux distorsions liées à la variation

de phase, ainsi qu’aux atténuations en cas de changements rapides du signal d’en-

trée (Janabi-Sharifi et al., 2000).

Dans ce paragraphe, nous présentons l’étude des techniques de lissage des don-

nées des capteurs de position utilisés exploitant les filtres numériques, ainsi que

l’étude des techniques de dérivation numérique utilisant la méthode des différences

finies d’ordre 1 pour estimer la vitesse instantanée du capteur. L’usage de ces tech-

niques est indispensable afin d’obtenir des données exploitables si on utilise un

électro-goniomètre.
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4.3.1 Lissage en position

Une méthode simple, utilisée pour lisser des données de capteurs de position,

est le filtre moyenneur (de la classe des filtre à réponse impulsionnelle finie- RIF).

La valeur filtrée d’un échantillon de données q(i) à l’instant i est déterminée par

la moyenne de n échantillons (q(i− n), q(i− n+ 1), ..., q(i− 1), q(i)). La qualité de

lissage est proportionelle au nombre de points pris en compte dans le calcul.

q(i) =
1

m
×

m∑
k=0

q(i− k) (4.50)

C’est un filtre à phase linéaire dont le déphasage est constant et peut être dé-

terminé par :

τ =
m− 1

2
T (4.51)

Où T est la période d’échantillonage. Le filtre moyenneur est non récursif, tou-

jours stable et simple à implémenter.

De nombreuses autres méthodes utilisant les filtres numériques récursifs à ré-

ponse impulsionnelle infinie - RII (filtre de Butterworth, Tchebychev, Bessel ...)

peuvent également être utilisées. Ce sont des filtres récursifs dont la sortie du filtre

y(k) à un moment donné k peut être écrite de la manière suivante :

y(k) =
M∑
j=0

bjx(k − j)−
N∑
i=0

aiy(k − i) (4.52)

x(k−j) sont les valeurs d’entrée, ai et bj sont les pôles et les zéros de la fonction

de transfert discrète du filtre qui est écrite comme suit :

H(z) =
Y (z)

X(z)
=

∑M
n=0 bjZ

−j∑N
i=0 aiZ

−i
(4.53)

Bien qu’ils soient efficaces pour réduire les bruits d’acquisition, les filtres numé-

riques (de type passe-bas) peuvent atténuer les mesures des mouvements rapides,

ce qui peut donner un mauvais résultat en réponse transitoire si le filtre est intégré

dans une commande en boucle fermée. Ils créent aussi un déphasage du signal, qui

peut être minimisé en choisissant bien les zéros de la fonction de transfert pour

qu’ils soient dans le cercle unité (Zarader, 2005). Pour une application donnée, il

faut en général trouver un compromis entre le déphasage, la distorsion de phase,

l’atténuation et la fréquence de coupure (Janabi-Sharifi et al., 2000), (Allard et al.,

1990).

Il est à noter que, si les données sont à traiter après l’expérimentation, le dépha-

sage des filtres numériques récursifs peut être annulé en mettant en cascade deux
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filtres identiques, le deuxième filtre dans le sens inverse du temps (c’est-à-dire que

le dernier échantillon est la première entrée du filtre) (Winter et al., 1974). Il est

écrit comme suit :

y(k) =
M∑
j=0

bjx(k + j)−
N∑
i=0

aiy(k + i) (4.54)

Le filtre moyenneur, lorsqu’on ne travaille pas en ligne, peut aussi être centré

pour annuler le temps de propagation.

q(i) =
1

2m
×

m∑
k=0

(q(i− k) + q(i+ k)) (4.55)

La figure 4.4 montre le résultat du lissage des données en position d’un poten-

tiomètre dont la résolution est de ±0.02 degré. La fréquence d’échantillonage du

signal est de 333Hz. Nous avons choisi une fréquence de coupure à 10Hz pour le

filtre de Butterworth. Pour le filtre moyenneur, le signal est filtré en moyennant 9

échantillons voisinant l’échantillon traité.

(1) : Données bruitées - Résolution capteur : 14 bits. (2) : Résultat du filtre de Butterworth d’ordre

2. (3) : Résultat du filtre de Butterworth d’ordre 4 centré (2 filtres d’ordre 2 mis en cascades). (4) :

Résultat du filtre moyenneur centré avec 9 points. Les données obtenues pour chaque technique

sont décalées de 0.2 degrés pour une meilleure visualisation.

Figure 4.4 – Résultat des lissages de position sur une donnée du potentiomètre.

Nous remarquons que le filtre de Butterworth d’ordre 2 fournit la même qualité

de lissage que le filtre moyenneur. L’utilisation des filtres récursifs permet souvent
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de réduire le coût de calcul, pour une qualité de lissage donnée, en comparaison

avec le filtre moyenneur.

4.3.2 Lissage en vitesse

La méthode cinématique permet d’estimer l’axe hélicöıdal instantané en utilisant

le modèle cinématique direct du système. L’estimation est donc plus sensible aux

variations des vitesses articulaires du mécanisme qu’aux variations des positions

articulaires. Le lissage peut être réalisé à la fois sur le calcul des vitesses ou sur les

données de position des capteurs.

Plusieurs méthodes de dérivation numérique visant à réduire le bruit d’acqui-

sition existent dans la littérature. Examinons d’abord la méthode de dérivation la

plus simple : la méthode des différences finies du premier ordre. Par approximation

d’Euler, nous avons la formule d’estimation de vitesse suivante :

q̇(i) =
q(i)− q(i− n)

nT
=
qr(i)− qr(i− n)

nT
+
e(i)− e(i− n)

nT
(4.56)

où T est la période d’échantillonage, q(i) est la position articulaire mesurée,

qr(i) est la position réelle et e(i) est l’erreur de mesure. Nous constatons que plus n

est grand, c’est-à-dire plus le pas de dérivation est grand, plus qu’on diminue l’effet

des erreurs d’échantillonage, donc le profil de la vitesse est plus lisse. Cependant, si

la fenêtre de dérivation devient trop grande, il y a un risque de perte d’information.

Pour palier à ce problème, une méthode de dérivation adaptative peut être utili-

sée (Janabi-Sharifi et al., 2000). Dans ce travail, les auteurs proposent d’adapter la

taille de la fenêtre de dérivation selon la valeur de la vitesse estimée. Si la vitesse est

lente, alors la fenêtre peut être large puisqu’il y a moins de risque de perte d’infor-

mation. Dans le cas contraire, si la vitesse est grande, alors la fenêtre doit être plus

étroite. Un algorithme simple pour estimer la largeur n de la fenêtre de dérivation

est expliqué en détail dans cet article. L’idée est que, pour chaque échantillon q(i),

on calcule la droite ∆ passante par les deux points (q(i), q(i − n)), et on vérifie si

la différence entre les points q∆(i − k) situés sur cette droite et les points q(i − k)

situés entre ces deux points (k < n) respecte l’inégalité suivante

|q(i− k)− q∆(i− k)| ≤ dlim (4.57)

Où dlim est la borne de l’erreur d’acquisition. L’équation de la droite est donnée

par :

q∆(i− k) = an + bn(i− k)T (4.58)

avec,
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an =
iq(i− n) + (n− i)q(i)

n
, bn =

q(i)− q(i− n)

nT
(4.59)

n est la plus grande longueur de la fenêtre pour laquelle l’inégalité (4.57) est

valide pour toutes les valeurs situées entre les instants [i, i − n]. Une réalisation

possible de l’algorithme d’estimation de la longueur n de cette fenêtre est présentée

dans le tableau 4.1.

—–—–—–—–————————————————————

Pour un échantillon q(i) faire

n = 0 , test = 1

Tant que ((test = 1) et (n+ 1<i)) faire

n = n+ 1

Déterminer an et bn selon (4.59)

Pour j de 0 à n faire

qe = a+ b× (i− j)× T
Si |q(i− j)− qe| > 2dlim alors

test = 0

Fin Si

Fin Pour

Fin Tant que

——————————————————————————–

TABLEAU 4.1 – Algorithme de détermination de la longueur de la fenêtre de déri-

vation.

Une fois n connu, ∆ peut être déterminé soit en liant directement les deux points

(i− n, q(i− n)), (i, q(i)), soit par régression linéaire au sens des moindres carrés en

tenant compte de tous les points {(i − k, q(i − k)), k < n} situées à l’intérieur de

la fenêtre. Dans le premier cas, la pente de ∆ est égale à bn selon (4.59). Dans le

deuxième cas, selon (Janabi-Sharifi et al., 2000), elle est déterminée par :

bn =
n
∑n

k=0 q(i− k)− 2
∑n

k=0 kq(i− k)

Tn(n+ 1)(n+ 2)/6
(4.60)

Finalement, la vitesse estimée est obtenue par

q̇(i) = bn (4.61)

Pour rendre la courbe de la vitesse estimée plus lisse, un filtre médiane peut

être utilisé. Ce filtre retourne la valeur moyenne de différentes valeurs sélectionnées.

Dans les simulations effectuées dans le cadre de ce travail, nous utilisons un filtre

médiane à 5 valeurs. La détermination de la valeur médiane peut être réalisée grâce
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à un algorithme de tri. La manière la plus simple pour implémenter ce filtre est

présentée dans le tableau 4.2.

L’image 4.5 montre le résultat de la simulation de l’estimation de la vitesse de

rotation d’un potentiomètre. Deux méthodes sont utilisées : la méthode de différence

finie régressive d’ordre 1 (méthode DF) et la méthode de fenêtre adaptative (mé-

thode FA). Le signal du potentiomètre est échantillonné à 333 Hz durant 3 secondes.

Le bruit d’acquisition est d’amplitude ±0.005 Volts (équivalent à une résolution de

16 bits) selon la formule (4.49) (avec l’hypothèse que la tension d’alimentation du

potentiomètre et la tension maximale du signal analogique de la carte d’acquisition

sont égales).

Comme la fréquence de coupure est très petite devant la fréquence d’acquisition,

le déphasage du filtre de Butterworth d’ordre 2 est quasi nul, du même ordre de

grandeur que le déphasage du filtre adaptatif, qui est optimal selon (Janabi-Sharifi

et al., 2000). Ce résultat nous conduit donc à utiliser le filtre de Butterworth d’ordre

2 pour estimer les vitesses articulaires instantanées du mécanisme en temps réel,

notamment pour l’asservissement de vitesse de la liaison motorisée sans risque de

déstabiliser le système.

—–—–—–—–————————————————————

Fonction Valeurmediane = Mediane(Val1,Val2,Val3,Val4,Val5)

Tableur = [Val1,Val2,Val3,Val4,Val5]

Pour i de 1 à 3 faire

Pour j de i à 5 faire

Si Tableur[j] > Tableur[i] alors

t = Tableur[j]

Tableur[j] = Tableur[i]

Tableur[i] = t

Fin Si

Fin Pour

Fin Pour

Valeurmediane = Tableur[3]

——————————————————————————–

TABLEAU 4.2 – Filtre médian pour 5 valeurs.

4.3.3 Conclusion de l’étude des techniques de lissage et de dériva-
tion numérique

Dans ce paragraphe, nous avons présenté l’état de l’art des méthodes de lissage et

de filtrage de données. Nous avons retenu le filtre moyenneur et les filtres numériques

récursifs pour le lissage en position de par leur simplicité d’utilisation. Le choix de

l’une de ces deux techniques sera fait en fonction du cahier de charge de chaque

étude, à savoir le déphasage, le coût de calcul, la distorsion et l’atténuation du signal.
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(1) : Vitesse de rotation exacte du potentiomètre, en absence de bruits de mesure. (2) : Estimation

par DF, la fenêtre constante est de 60 échantillons. (3) : Estimation par FA. (a) : Variation de

longueur de la fenêtre déterminée par la méthode FA. (b) : Esimation sans filtre médiane. (c) :

Estimation avec lissage par filtre médiane. Les résultats des méthodes DF et FA sont décalés de

2◦/s et 4◦/s pour une meilleure visualisation.

Figure 4.5 – Résultat de l’estimation en vitesse.

Deux méthodes de dérivations numériques ont été retenues pour l’estimation des

vitesses angulaires instantanées des capteurs : ce sont les méthodes des différences

finies avec une fenêtre de dérivation fixe ou adaptative. Elles peuvent être régressives

(en temps réel) avec un déphasage entre la sortie et l’entrée, ou centrées (si les calculs

sont effectués après l’enregistrement des données) pour annuler le déphasage. La

méthode des différences finies avec fenêtre fixe peut être utilisée si les signaux sont

suffisamment réguliers pour économiser le coût de calcul. Si le coût de calcul n’est

pas un critère important, alors l’utilisation de la méthode avec fenêtre adaptative

peut être envisagée pour réduire le risque de perte d’information.

4.4 Discussion et conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté deux approches différentes permettant

la mesure du mouvement d’une articulation anatomique à l’aide d’un électrogo-

niomètre polyarticulé à six degrés de liberté ou d’un système de mesure optique :

l’approche géométrique proposée par (Kinzel et al., 1972) et l’approche cinématique

proposée par (Woltring and Huiskes, 1985) et (Bru and Pasqui, 2009) pour les sys-
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tèmes de capture de mouvement avec marqueurs optiques et par (Cai et al., 2010)

pour un électrogoniomètre polyarticulé.

L’approche géométrique (GE) permet d’estimer les variations finies de l’arti-

culation anatomique (à savoir l’axe hélicöıdal et les déplacements finis) en résol-

vant les équations géométriques fournies par l’équivalence entre deux matrices de

transformation homogène. La première matrice est déterminée par les paramètres

articulaires du goniomètre, la deuxième matrice est déterminée par les paramètres

de l’axe hélicöıdal en utilisant la formule de Rodrigues. Pour l’estimation de l’axe

hélicöıdal instantané, cette méthode est sujette aux bruits d’acquisition. Dans le

cas où le système d’acquisition dispose d’une résolution suffisamment grande (ex :

entrée analogique 16 bits), il est possible d’agrandir le pas de temps entre deux

positions consécutives pour rendre le profil des courbes de résultat plus lisse. Ce-

pendant, l’erreur d’estimation devient vite importante au fur et à mesure que l’on

augmente cette valeur. Dans le cas général, cette méthode ne peut se faire sans une

étape de lissage des données des capteurs de position avant les calculs.

L’approche cinématique permet d’estimer l’axe hélicöıdal instantané à l’aide

des vitesses instantanées des capteurs de position soit par résolution des équations

de fermeture de châıne cinématique entre le mécanisme et les segments corporels

(technique réalisable avec un électrogoniomètre), soit par projection des vitesses ins-

tantanées des points appartenant aux segments en mouvement sur l’axe instantané

(technique réalisable avec un électrogoniomètre ou avec des marqueurs optiques).

L’erreur d’identification de l’axe instantané provient de l’erreur d’estimation des vi-

tesses instantanées des capteurs. La méthode de dérivation par différence finie avec

fenêtre adaptative (FA), combinée avec le filtre médiane à 5 points, peut être utili-

sée pour obtenir une estimation optimale de ces vitesses, afin de rendre les courbes

de résultat plus lisses. Cependant, cette méthode est gourmande en temps de calcul

et doit être utilisée avec précaution en temps réel. La méthode de dérivation par

différence finie avec fenêtre fixe (DF) peut être utilisée si on connâıt la longueur

moyenne de la fenêtre de dérivation fournie par (FA) et si le mouvement articulaire

est suffisamment régulier. Comme pour la méthode (GE), l’utilisation d’un filtre

numérique, pour le lissage des données de position, est nécessaire.

Une simulation sur un goniomètre polyarticulé a été réalisée pour valider ces

techniques de mesure et elle sera présentée dans le chapitre suivant. Le tableau 4.3

récapitule les utilisations possibles des méthodes de lissage et de dérivation discutées

dans ce paragraphe pour l’estimation de l’axe hélicöıdal fini ou instantané d’une

articulation anatomique.
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Lissage en Estimation des Lissage en

position vitesses instantanées vitesse

Estimation de l’AHF Possible Non utilisée Non utilisée

par la méthode

géométrique

Estimation de l’AHI Possible Non utilisée Non utilisée

par la méthode

géométrique

Estimation de l’AHI Possible Méthodes adoptées : Possible

par la méthode - Différences finies

cinématique - Différences finies

avec fenêtre adaptative

TABLEAU 4.3 – Comparaison des méthodes de lissage et de dérivation numérique

utilisées pour l’estimation de l’axe hélicöıdal fini ou instantané.
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5.2.2 Modèle cinématique pour l’estimation de l’axe hélicöıdal ins-
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5.5.1 Estimation des axes hélicöıdaux du genou . . . . . . . . . . . . 90

5.5.2 Estimation des déplacements articulaires du genou . . . . . . . 98

5.6 Résultats expérimentaux . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 104

5.6.1 Test sur une charnière . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 104

5.6.2 Test sur le genou . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 105

5.7 Discussion et conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 109

Un goniomètre polyarticulé passif a été conçu pour valider la technique de me-

sure de la cinématique du genou, telle qu’elle est présentée dans le chapitre 4. Nous

décrivons ici la conception du dispositif, ainsi que sa validation expérimentale.

5.1 Conception mécanique du prototype

(Kettelkamp et al., 1970) et (Johnston and Smidt, 1969) sont parmi les premiers

à avoir développé des goniomètres à trois degrés de liberté de rotation afin d’effectuer

des mesures angulaires de l’articulation de la hanche et du genou. Toutefois, comme

nous l’avons vu au chapitre 3, ces dispositifs de mesure doivent être iso-statiques
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pour la mesure de la cinématique du genou

Figure 5.1 – CAO du prototype passif pour la mesure de la cinématique du genou.

vis-à-vis de l’articulation pour qu’elle puisse se mouvoir de façon naturelle. Pour

bon nombre d’articulations, six degrés de liberté sont nécessaires pour cela.

L’électrogoniomètre développé pour le genou par (Townsend et al., 1977) res-

pecte ce principe. Il est composé d’une liaison cardan au niveau du genou, suivie

d’une glissière qui permet de s’adapter facilement aux différentes tailles des seg-

ments corporels et connectée au tibia par trois liaisons de rotation d’axes concou-

rants. Cette architecture que nous avons découverte récemment est voisine de celle

de notre prototype passif. Elle possède un bon indice de conditionnement et permet

au mécanisme de suivre le mouvement articulaire dans tout son espace de travail

sans grand risque d’interférence avec les segments du membre.

La figure 5.1 présente le prototype passif que nous avons développé pour la

mesure de la cinématique du genou. Il est composé d’une liaison sphérique formée

par 3 axes concourants, suivie d’une glissière et d’un cardan formé par 2 autres

axes concourants. Les architectures possédant des axes de rotation concourants

permettent non seulement de réduire la complexité des modèles de calcul du dis-

positif, mais aussi d’augmenter la fiabilité des mesures grâce à un bon indice de

conditionnement comme nous allons le montrer un peu plus loin dans ce chapitre.

Le dispositif est constitué de pièces en plastique fabriquées avec une machine de

prototypage rapide. Il est fixé sur les deux segments du genou à l’aide de plaquettes

attachées par des bandes de Velcro. La châıne fermée ”goniomètre-genou” possède

1 degré de liberté. Le goniomètre peut donc suivre les mouvements du genou sans

effort de réaction dans ses liaisons. Par conséquent, les axes des potentiomètres

peuvent être directement utilisés comme axes de rotation des liaisons pivots afin de

simplifier la conception. Le déplacement de la liaison prismatique est aussi enregistré

par un potentiomètre rotatif, monté sur la glissière et connecté au rail à l’aide d’une
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biellette dont la longueur est rendue variable grâce à l’introduction d’une liaison

prismatique miniature.

5.2 Modélisation géométrique et cinématique

5.2.1 Modélisation géométrique

Le paramétrage du prototype est illustré par la figure 5.2. Ses paramètres géo-

métriques établis selon la convention de Denavit Hartenberg sont présentés dans le

tableau 5.1. C’est ce modèle dont les résultats de simulation ont été fournis dans le

chapitre 4.

Figure 5.2 – Paramétrage du prototype passif pour la mesure de la cinématique

du genou selon la convention de Denavit-Hartenberg.

T01 T12 T23 T34 T45 T56

αi 0 π
2

π
2 −π

2
π
2

π
2

di 0 0 0 0 0 0

θi q1 q2 + π
2 q3 0 q5 + π

2 q6 + π
2

ri 0 0 0 q4 −zB 0

TABLEAU 5.1 – Paramètres géométriques du prototype selon la convention de

Denavit-Hartenberg.

Les matrices de transformation homogène obtenues à partir de ce paramétrage
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sont :

T01 =


C(q1) −S(q1) 0 0

S(q1) C(q1) 0 0

0 0 1 0

0 0 0 1

 , T12 =


−S(q2) −C(q2) 0 0

0 0 −1 0

C(q2) −S(q2) 0 0

0 0 0 1

 ,

T23 =


C(q3) −S(q3) 0 0

0 0 −1 0

S(q3) C(q3) 0 0

0 0 0 1

 , T34 =


1 0 0 0

0 0 1 q4

0 −1 0 0

0 0 0 1

 ,

T45 =


−S(q5) −C(q5) 0 0

0 0 −1 zB
C(q5) −S(q5) 0 0

0 0 0 1

 , T56 =


−S(q6) −C(q6) 0 0

0 0 −1 0

C(q6) −S(q6) 0 0

0 0 0 1

 .

5.2.2 Modèle cinématique pour l’estimation de l’axe hélicöıdal ins-
tantané

Soit P un point appartenant à l’axe instantané hélicöıdal du système. En utili-

sant les notations des torseurs de vitesses du chapitre 3 et en notant P = (a, b, c)>

les coordonnées de P dans (B2), on peut écrire la matrice jacobienne en P dans la

base (B2) lié au corps mobile (2) sous la forme suivante :

JP (q)/B2
= [$1$2$3$4$5$6] (5.1)

où,

$1 =



C(q2)

−S(q2)

0

cS(q2)

cC(q2)

−(aS(q2) + bC(q2))


, $2 =



0

0

1

b

−a
0


,

$3 =



0

−1

0

c

0

−a


, $4 =



0

0

0

−S(q3)

0

C(q3)


,
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$5 =



0

−1

0

c+ q4C(q3)

0

−a+ q4S(q3)


, $6 =



C(q35)

0

S(q35)

(b+ zB)S(q35)

cC(q35)− aS(q35) + q4C(q5)

(−b+ zB)C(q35)



Les termes Ki de l’équation (4.36) peuvent donc être écrits :



K1 = q̇2 + q̇6S(q35),

K2 = q̇1S(q2) + q̇3 + q̇5,

K3 = −q̇4S(q3) + q̇5q4C(q3) + q̇6zBS(q35),

K4 = −K1,

K5 = q̇1C(q2) + q̇6C(q35),

K6 = q̇6q4C(q5),

K7 = −K2,

K8 = −K5,

K9 = q̇4C(q3) + q̇5q4S(q3)− q̇6zBC(q35).

(5.2)

Nous disposons donc de tous les paramètres nécessaires pour identifier la ciné-

matique de l’articulation en utilisant les méthodes décrites dans le chapitre 4.

5.3 Analyse des singularités

La singularité du système a lieu lorsque la matrice jacobienne n’est pas de rang

plein. Il y a dans ce cas une augmentation de la mobilité du système, conséquence

de l’apparition de mouvements internes dans le mécanisme en châıne fermée. Les

configurations singulières du mécanisme peuvent être déterminées en identifiant les

valeurs des variables articulaires pour lesquelles le rang de la Jacobienne diminue.

Afin de réduire la complexité de calcul. Nous écrivons la matrice jacobienne dans

la base (B2) lié au corps (2). Le point de réduction choisi est le centre d’intersection

des trois premiers axes du mécanisme, c’est à dire le point O.
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pour la mesure de la cinématique du genou

J(O)/B2
=



z1.x2 z2.x2 z3.x2

∣∣∣ z4.x2 z5.x2 z6.x2

z1.y2 z2.y2 z3.y2

∣∣∣ z4.y2 z5.y2 z6.y2

z1.z2 z2.z2 z3.z2

∣∣∣ z4.z2 z5.z2 z6.z2∣∣∣ z4.x2 (OB ∧ z5).x2 (OB ∧ z6).x2

0
∣∣∣ z4.y2 (OB ∧ z5).y2 (OB ∧ z6).y2∣∣∣ z4.z2 (OB ∧ z5).z2 (OB ∧ z6).z2


(5.3)

=

Jw

Jv

 (5.4)

On peut donc écrire les sous-matrices Jw et Jv de J(O)/B2
:

Jw =


C(q2) 0 0

∣∣∣ 0 0 C(q35)

−S(q2) 0 −1
∣∣∣ 0 −1 0

0 1 0
∣∣∣ 0 0 S(q35)

 =
(
Jw1

∣∣∣ Jw2

)
(5.5)

Jv =


∣∣∣ −S(q3) q4C(q3) zBS(q35)

0
∣∣∣ 0 0 q4C(q5)∣∣∣ C(q3) q4S(q3) −zBC(q35)

 =
(

0
∣∣∣ Jv2

)
(5.6)

Le calcul du déterminant de la matrice jacobienne donne :

det(J) = det|Jw1 |.det|Jv2 | = q4C(q2)C(q5) (5.7)

Comme q4 est toujours non nul, les singularités apparaissent lorsque q2 = ±π/2
et q5 = ±π/2, c’est-à-dire lorsque la deuxième ou la cinquième liaison pivot du mé-

canisme se trouve à ±90◦, ce qui n’arrive jamais en pratique. La deuxième liaison

pivot sert à libérer le mouvement de rotation axiale du tibia par rapport au fémur

qui peut atteindre 30◦ lorsque le genou est en flexion. La cinquième liaison pivot

compense le décalage entre le troisième axe de rotation du goniomètre et l’axe de

la rotation valgus-varus du genou, qui ne dépasse pas 30◦ même pour les cas patho-

logiques. Par conséquent, le mécanisme se trouve toujours éloigné de ses positions

singulières dans tout l’espace de travail du genou.
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5.4 Analyse de l’indice du conditionnement

L’un des critères d’optimisation d’un mécanisme polyarticulé est l’indice de

conditionnement de sa matrice jacobienne. Ce dernier représente la limite supé-

rieure de l’amplification de l’erreur relative entre en entrée les vitesses articulaires

et en sortie les vitesses opérationelles du mécanisme. L’erreur relative en entrée

peut être une erreur d’échantillonage (ou une erreur de quantification), une erreur

de calibration des capteurs de position utilisés dans le système, ou une erreur d’as-

semblage et d’usinage des pièces de l’appareil (Chablat and Angeles, 2003). Un

système dont la matrice jacobienne possède un indice de conditionnement unitaire

est dit isotrope.

5.4.1 Evaluation de l’indice de conditionnement par calcul analy-
tique

Le prototype comporte à la fois des liaisons de rotation et de translation. Par

conséquent, sa matrice jacobienne J n’est pas homogène. Afin de calculer l’indice

de conditionnement du système, il convient d’homogénéiser J . Si Ẋ et q̇ sont des

vecteurs de vitesses cartésiennes et articulaires, alors ils peuvent être normés en

utilisant les formules suivantes (Bidaud) :

Ẋnorm = diag([1, 1, 1, 1/L1, 1/L1, 1/L1])Ẋ = NvẊ (5.8)

q̇norm = diag([a11, a22, ..., ann])q̇ = Nqq̇ (5.9)

avec aii = 1 pour les liaisons rotöıdes et aii = L2 pour les liaisons prismatiques,

L1 et L2 désignant les longueurs caractéristiques du système. diag([a11, a22, ..., ann])

est une matrice diagonale.

La matrice homogénéisée de J est égale à :

Jh = [NvJNq] (5.10)

Nous prenons ici le paramètre q4 comme longueur caractéristique du système à

la fois pour L1 et L2. La Jacobienne homogénéisée du système s’écrit alors :

Jh =



C(q2) 0 0 0 0 C(q35)

−S(q2) 0 −1 0 −1 0

0 1 0 0 0 S(q35)

0 0 0 −S(q3) C(q3) zBS(q35)
q4

0 0 0 0 0 C(q5)

0 0 0 C(q3) S(q3) zBC(q35)
q4


(5.11)

L’indice de conditionnement est défini comme le rapport entre la plus grande et

la plus petite valeur singulière de la matrice JhJ
>
h , les valeurs singulières d’une ma-

trice étant définies comme les racines carrées non-négatives des ses valeurs propres.
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Ces valeurs propres peuvent être déterminées en identifiant les racines du polynôme

caractéristique, qui est défini par :

P (X) = det(JhJ
>
h − IdX) (5.12)

Le mouvement du genou fait travailler essentiellement le premier axe de rotation

du goniomètre, les autres liaisons du dispositif ne jouant qu’un rôle d’alignement

entre cet axe et l’axe instantané du genou. De ce fait, les termes q2, q3, q5, q6 sont

proches de zéros et peuvent être supposés nuls. On suppose également que zB << q4

de sorte que zB
q4
≈ 0. L’expression (5.12) devient alors :

P (X) = det

∣∣∣∣∣∣∣∣∣∣∣∣∣

2−X 0 0 0 1 0

0 2−X 0 −1 0 0

0 0 1−X 0 0 0

0 −1 0 1−X 0 0

1 0 0 0 1−X 0

0 0 0 0 0 1−X

∣∣∣∣∣∣∣∣∣∣∣∣∣
(5.13)

Nous obtenons finalement le polynôme caractéristique de la matrice JhJ
>
h :

P (X) = (1−X)2(X2 − 3X + 1)2 (5.14)

L’indice de conditionnement, dans le cas idéal, peut donc être calculé par :

Cond(Jh) =

√
3 +
√

5

3−
√

5
= 2.618 (5.15)

5.4.2 Evaluation de l’indice de conditionnement par simulation

Dans le cas général, les termes q2, q3, q5, q6 ne sont pas nuls puisque le premier

axe du mécanisme n’est jamais parfaitement aligné avec l’axe instantané du genou.

De plus, ce dernier peut être variable pendant le mouvement. Le calcul analytique

de l’indice de conditionnement devient alors vite complexe. Son évaluation est alors

effectuée par simulation ce qui est plus simple.

Une simulation a été réalisée en utilisant le modèle présenté sur la figure 5.4

ci-après. Nous faisons varier l’angle de flexion du genou entre 0◦ et 90◦. Les va-

riations angulaires et la variation en translation du mécanisme sont enregistrées

afin de calculer la matrice jacobienne du système au cours du mouvement. Comme

elle est non-singulière, elle est inversible, de même que sa matrice homogénéisée.

Matlab permet de calculer rapidement son indice de conditionnement avec la com-

mande cond(), fondée sur une décomposition en valeurs singulières. Nous obtenons

la courbe de l’indice de conditionnement du système au cours du mouvement illustré

par la figure 5.3.
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Figure 5.3 – L’indice de conditionnement du dispositif obtenu par simulation.

Le résultat fourni par la simulation est proche de celui du calcul analytique.

La cinématique adoptée pour ce goniomètre passif possède donc un bon indice de

conditionnement, qui est approximativement de 3.

5.5 Simulation du fonctionnement de l’électrogonio-

mètre

Un modèle de simulation de l’électrogoniomètre a été construit sous SolidWork-

CosmosMotion afin de valider des méthodes de mesures présentées dans le chapitre

4 (voir figure 5.4). Les vitesses angulaires et linéaires instantanées sont calculées

par une méthode de dérivation centrée d’ordre deux en utilisant les données pré-

déterminées des positions articulaires du goniomètre. La période d’échantillonage

est fixée à 3 ms. La simulation prend fin au bout de 3 s (pour une totalité de 1000

échantillons).

L’articulation du genou est modélisée comme un axe hélicöıdal variable dont

l’amplitude varie entre 90◦ pour la flexion et 0◦ pour l’extension. Dans le cas

d’un axe fixe, la vitesse de rotation du genou est égale à (wg1 = π
2 (rad/s), wg2 =

0(rad/s), wg3 = 0(rad/s)). Dans le cas d’un axe variable, cette vitesse est égale

à (wg1 = π
2 (rad/s), wg2 = 0(rad/s), wg3 = π

6 (rad/s)). Les composantes de vitesse

linéaire sont nulles.

Les erreurs de calibration sont de 2◦ pour les liaisons pivot et de 2 mm pour

les liaisons prismatiques. Une résolution angulaire de 0.005◦ est définie pour chaque

liaison pivot. Pour la liaison prismatique, cette valeur est fixée à 0.1 mm. Lorsque

ces erreurs de mesure ne sont pas introduites, la localisation de l’axe instantané

hélicöıdal doit être exacte. Des erreurs sont ensuite introduites pour tester la sensi-
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Figure 5.4 – Le modèle CAO pour la simulation de l’électrogoniomètre du genou.

bilité du système aux erreurs de calibration et aux erreurs d’acquisition. La formule

suivante est utilisée pour introduire ces erreurs :

qi(k) = qi(k) + dlim × rand(0, 1)− dlim × rand(0, 1) + εc (5.16)

Où dlim est la borne de l’erreur d’acquisition du capteur, εc est l’erreur de

calibration et rand(0, 1) est une fonction qui retourne un nombre réel aléatoire

entre 0 et 1. Tous les résultats sont calculés dans la base du repère de référence du

segment fixe R0 = (O,x0,y0, z0) (Voir figure 5.2).

5.5.1 Estimation des axes hélicöıdaux du genou

5.5.1.1 Résultat d’estimation d’un axe fixe

La figure 5.5 montre le résultat d’estimation de l’axe hélicöıdal instantané dans

le cas d’un axe de rotation fixe. Dans ce cas, l’axe fini et l’axe instantané cöıncident.

L’estimation est obtenue par la méthode cinématique. Nous avons vérifié le résultat

d’estimation de l’axe fixe lorsque aucune erreur n’est introduite dans le modèle :

l’axe estimé cöıncide avec l’axe de flexion du genou du modèle CAO. Les résultats

analytiques peuvent donc être validées.

Les erreurs d’échantillonage et de calibration sont ensuite introduites pour vé-

rifier la robustesse de l’estimation. L’erreur d’estimation de l’axe (fixe) est très

satisfaisante. Avec des erreurs de calibration fixées à ±2 ◦ et ±2 mm, et une erreur
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(a) Estimation sans les erreurs de calibration. (b) Estimation avec l’introduction des erreurs de

calibration sur les capteurs de position.

Figure 5.5 – Représentation en 3D du résultat de l’estimation de l’axe hélicöıdal

instantané par la méthode cinématique pour le cas d’un axe de rotation fixe.

(a) Ecart entre l’axe estimé et l’axe exact. (b) Inclinaison entre l’axe estimé et l’axe exact.

Figure 5.6 – Erreur d’estimation de l’axe hélicöıdal instantané par la méthode

cinématique pour le cas d’un axe de rotation fixe.

d’échantillonage de 0.005◦ pour chaque capteur rotatif, l’écart et l’inclinaison entre

l’axe estimé et l’axe exact sont de l’ordre de 0.3 mm et 0.3◦ environ (voir figure 5.6).

L’estimation des vitesses articulaires a été réalisée par la méthode des différences

finies centrée d’ordre 2 avec une largeur de fenêtre de 120 échantillons.

q̇ik =
qik+60 + qik+30 − qik−30 − qik−60

240T
(5.17)

où q̇ik et qik représentent la vitesse et la position angulaire d’un capteur i au temps

k, et T est la période d’échantillonage. Les 60 premiers et 60 derniers échantillons

de vitesse sont toutefois estimés en utilisant une largeur de fenêtre unitaire, ce

qui se traduit par des erreurs d’estimation plus importantes. Nous pouvons aussi
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remarquer que la présence des erreurs de calibration des capteurs se traduit par un

décalage entre le profil de l’axe estimé et l’axe exact.

5.5.1.2 Résultat d’estimation d’un axe variable sans utilisation des mé-

thodes de lissage

(a) Profil de l’axe hélicöıdal fini (AHF). (b) Profil de l’axe hélicöıdal instantané (AHI).

Figure 5.7 – Estimation exacte de l’axe hélicöıdal variable.

La figure 5.7 montre le résultat exact de l’estimation de l’axe hélicöıdal fini

et de l’axe hélicöıdal instantané dans le cas d’un mouvement mixte composé de

deux rotations simultanées dont les axes sont concourants et orthogonaux. Pour les

résultats montrés sur cette figure, aucune erreur n’est introduite dans les données

des capteurs de position. Par la suite, nous allons introduire les erreurs d’acquisition

et les erreurs de calibration pour chaque variable articulaire du mécanisme selon la

formule 5.16. Cette méthode nous permet d’étudier la sensibilité de ces techniques

d’estimation en fonction des erreurs de mesure des capteurs.

Avec la méthode des différences finies (DF), il est possible d’estimer des vitesses

instantanées articulaires par une méthode de dérivation centrée d’ordre 2. Cepen-

dant, l’utilisation de cette méthode de dérivation implique que les deux autres mé-

thodes (FA et GE) utilisées dans ce paragraphe soient aussi centrées pour permettre

de comparer des résultats. Ceci est bien plus complexe à mettre en oeuvre que dans

le cas où la fenêtre d’estimation est décalée par rapport à l’échantillon considéré.

Pour simplifier l’implémentation de ces méthodes, nous utilisons donc une simple

méthode de différences finies d’ordre 1 pour l’estimation des vitesses articulaires

instantanées du mécanisme :

q̇ik =
qik − qik−n

n
(5.18)

où n est un nombre entier positif qui représente la largeur de la fenêtre d’estima-

tion, q̇ik et qik sont respectivement la vitesse et la position angulaire du capteur i au
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temps k (i = 1..6). Les résultats de l’estimation de l’AHF réalisée par la méthode

géométrique (GE), sont présentés sur les figures 5.8 et 5.9. Nous avons une erreur

d’estimation très faible : l’écart et l’inclinaison entre l’axe estimé et l’axe réel sont

de l’ordre de 1 mm et de 1◦ respectivement.

Figure 5.8 – Estimation de l’axe hélicöıdal fini par la méthode géométrique.

Figure 5.9 – Erreur d’estimation de l’axe hélicöıdal fini par la méthode géomé-

trique.

Le profil de l’axe instantané estimé est d’autant plus lisse que la longueur de la

fenêtre d’estimation augmente, ce qu’on peut observer sur la figure 5.12. Cependant,

en augmentant cette longueur, on augmente le risque de perte d’information pour

les mouvements rapides. L’utilisation des méthodes GE et DF nécessite donc un

compromis entre la qualité de lissage et la précision de l’estimation pour arriver à

un bon choix de la fenêtre d’estimation. C’est pourquoi pour l’estimation de l’AHI,
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nous utilisons dans un premier temps la méthode cinématique avec l’estimation de

vitesse par fenêtrage adaptatif (méthode FA) afin de pouvoir estimer la largeur

moyenne de la fenêtre d’intégration pour les deux autres méthodes qui utilisent une

fenêtre de largeur fixe : la méthode géométrique (GE), et la méthode cinématique

avec estimation de vitesse par différence finie (DF). Les figures 5.10 et 5.11 montrent

le résultat d’estimation de la méthode FA.

En bas : (1)..(6) : Largeur de fenêtre de dérivation du capteur (1)..(6).

Figure 5.10 – Estimation de l’axe hélicöıdal instantané par la méthode de fenêtre

adaptative et estimation des largeurs de fenêtre de dérivation.

Le résultat montré sur la figure 5.10 nous permet de définir une longueur de

fenêtre moyenne pour les deux autres méthodes GE et DF qui est fixée dans notre

étude à 60 échantillons.

Les figures 5.13 et 5.14 montrent les résultats d’estimation de l’AHI obtenu

en utilisant la méthode GE et la méthode DF. Pour les résultats calculés par la

méthode GE, nous obtenons un écart très faible entre l’axe estimé et l’axe réel, de
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a) Distance par rapport à l’axe réel. (b) Inclinaison par rapport à l’axe réel.

Figure 5.11 – Erreur d’estimation de l’axe hélicöıdal instantané par la méthode de

fenêtre adaptative.

Figure 5.12 – Estimation de l’axe hélicöıdal instantané par la méthode géométrique

avec différentes longueurs de fenêtre.

l’ordre de 0.1 mm, tandis que l’inclinaison entre ces deux axes est de l’ordre de 2◦.

Dans le cas de l’utilisation de la méthode DF, l’écart entre l’axe estimé est l’axe réel
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Erreur d’estimation de l’axe hélicöıdal instantané par la méthode géométrique GE avec la longueur

de la fenêtre d’estimation des vitesses articulaires fixée à 60 échantillons. (a) Distance par rapport

à l’axe réel. (b) Inclinaison par rapport à l’axe réel.

Figure 5.13 – Erreur d’estimation de la méthode GE sans lissage.

Erreur d’estimation de l’axe hélicöıdal instantané par la méthode cinématique DF avec la longueur

de la fenêtre d’estimation des vitesses articulaires fixée à 60 échantillons. (a) Distance par rapport

à l’axe réel. (b) Inclinaison par rapport à l’axe réel.

Figure 5.14 – Erreur d’estimation de la méthode DF sans lissage.

atteint un maximum de 0.7 mm et l’inclinaison entre ces axes est d’environ 1.2◦.

Donc, pour la méthode GE, les erreurs d’échantillonage et les erreurs de calibration

induisent une inclinaison importante de l’axe estimé par rapport à l’axe réel, alors

que pour la méthode DF, c’est l’écart entre ces axes qui est important.

Malgré cette différence d’estimation, les trois méthodes fournissent des résultats

similaires. Par conséquent, afin d’alléger le contenu de ce paragraphe, nous ne pré-

senterons que les résultats des méthodes DF et FA par la suite. La méthode DF est

choisie pour son coût de calcul plus faible que la méthode GE.
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5.5.1.3 Résultat des estimations avec utilisation des méthodes de lissage

Un lissage de position utilisant un filtre de Butterworth d’ordre 4, composé de

deux filtres Butterworth d’ordre 2 mis en cascade dont l’un est dans le sens inverse

du temps, a été utilisé pour les deux méthodes GE et DF afin d’éliminer l’erreur

d’acquisition (selon les équations (4.52) et (4.54) présentées dans le chapitre précé-

dent). Comme les mouvements articulaires sont souvent effectués à basse fréquence,

la fréquence de coupure du filtre est fixée à 10 Hz. Elle est donc très petite de-

vant la fréquence d’acquisition (333 Hz). Ce qui assure une minimisation des effets

d’atténuation et de distorsion du filtre.

Avec ce lissage, nous obtenons des résultats plus lisses pour une largeur de

fenêtre d’estimation plus petite. En comparant la figure 5.15 et la figure 5.12, nous

observons qu’avec le filtrage des données de position, l’estimation fâıte avec une

fenêtre de largeur 20T fournit la même qualité de lissage que l’estimation sans

filtrage de position avec une fenêtre de largeur 60T .

Figure 5.15 – Estimation de l’axe hélicöıdal instantané par la méthode DF avec

utilisation d’un filtre de Butterworth d’ordre 4.

On constate que sans un lissage de pré-traitement sur les données de déplace-

ments articulaires du mécanisme, l’estimation de l’axe instantané est sensible au

bruit d’échantillonage du fait que les calculs sont réalisés entre deux instants très
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Erreur d’estimation de l’AHI par les méthodes DF (avec utilisation du filtre de Butterworth d’ordre

4) et FA (avec utilisation du filtre médiane sur les vitesses estimées).

Figure 5.16 – Comparaison des méthodes DF et FA.

proches dans le temps (méthode géométrique), ou que les calculs des vitesses ar-

ticulaires instantanées sont imprécis (méthode cinématique). L’estimation de l’axe

fini est plus lisse bien qu’elle soit plus sensible aux erreurs de calibration.

La comparaison des erreurs d’estimation de l’axe instantané obtenues avec la

méthode FA (utilisant un lissage par filtre médiane des vitesses estimées) et avec

la méthode DF avec une fenêtre d’estimation de largeur 20T (utilisant le lissage de

position par filtre de Butterworth d’ordre 4) montre que les résultats sont similaires,

voire meilleurs avec la méthode DF (voir figure 5.17). Les deux méthodes DF et

GE donnent des résultats d’estimation similaires, avec un coût de calcul un peu

plus important pour la méthode GE. Par conséquent, la méthode DF, avec l’usage

d’un filtre de Butterworth d’ordre 4 pour le lissage en position, est choisie pour le

traitement des données post-expérimentales de par sa simplicité d’implémentation,

tout en assurant une bonne précision de l’estimation par le choix d’une fréquence

de coupure très petite devant la fréquence d’acquisition.

5.5.2 Estimation des déplacements articulaires du genou

Les axes de déplacements articulaires sont choisis selon la description proposée

par (Grood and Suntay, 1983) qui est telle que :

– L’axe de flexion du fémur passe par les centres des deux condyles du fémur.

Les déplacements articulaires suivant cet axe sont la « Flexion - Extension »
et le « Déplacement médial - latéral »,

– L’axe du tibia. Les déplacements selon cet axe sont la « Rotation interne » et

le « Déplacement Proximal - Distal »,

– L’axe de varus qui est perpendiculaire aux deux précédents. Les déplacements

selon cet axe sont le « Varus- Valgus » et le « Déplacement Antérieur - Pos-

térieur ».
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Figure 5.17 – Paramétrage de (Grood and Suntay, 1983) pour l’estimation des

déplacements du genou.

On appelle « repère du genou » le repère Rg = (O1,uflex,uint,uvar) composé

des vecteurs unitaires selon ces trois axes. Les rotations et déplacements linéaires

sont estimés par intégration des vitesses instantanées de rotation et de translation

(w06,v06) exprimées dans le repère du genou.

Nous supposons que z0/R0
= (0, 0, 1)> est parallèle à l’axe de flexion et que

y6/R0
= R06(0, 1, 0)> est parallèle à l’axe du tibia, alors uflex/R0

= z0/R0
et

uint/R0
= y6/R0

. Le vecteur unitaire uvar de l’axe de varus peut être déterminé

par :

uvar/R0
=

z0/R0
∧ y6/R0

||z0/R0
.y6/R0

||
(5.19)

Soit Rg0 la matrice de rotation entre la base B0 du repère R0 = (O,x0,y0, z0)

du système et la base Bg de Rg. Selon (4.14), elle peut être déterminée par :

Rg0 = [z0/R0
,y6/R0

,uvar/R0
]−1 (5.20)

Considérons le torseur cinématique écrit au point P de l’ensemble du système

« genou-goniomètre » selon (4.34). Ce torseur peut également être déterminé, en

utilisant les vecteurs des vitesses instantanées du genou, par les relations suivantes

(tous les résultats sont écrits dans la base B0) :

wP = (wx, wy, wz)
> =wflexuflex + wintuint + wvaruvar

vP = (vx, vy, vz)
> =vmed−latuflex + vpro−disuint + vant−posuvar+

wflexuflex ∧O1P + wintuint ∧O2P + wvaruvar ∧O2P

(5.21)
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Le vecteur vitesse instantané de la rotation du genou peut être obtenu par :

(wflex, wint, wvar)
>
/Rg

= Rg0 × (wx, wy, wz)
> (5.22)

Le vecteur vitesse instantané linéaire du genou est obtenu par :

(vmed−lat, vpro−dis, vant−pos)
>
/Bg

= Rg0 × [(vx, vy, vz)
> − wflexuflex ∧O1P

− wintuint ∧O2P − wvaruvar ∧O2P ]

(5.23)

O1 est un point de repère du genou qui peut être choisi arbitrairement. Le point

O2 est confondu à O1 initialement, puis sa localisation est déterminée en intégrant

les déplacements médial-latéral et antérieur-postérieur.

O2 = O1 + Tvmed−latuflex + Tvant−posuvar. (5.24)

où T est la période d’échantillonage. Finalement, les déplacements articulaires

sont estimés par intégration de ces composantes de vitesses.



Flexion(k) =
∑k

i=1 Twflex

Rotation− interne(k) =
∑k

i=1 Twint

Varus(k) =
∑k

i=1 Twvarus

∆med−lat(k) =
∑k

i=1 Tvmed−lat

∆pro−dis(k) =
∑k

i=1 Tvpro−dis

∆ant−pos(k) =
∑k

i=1 Tvant−pos

(5.25)

Deux simulations ont été réalisées pour valider cette méthode d’estimation, la

première avec une erreur d’acquisition de 0.005 deg. Pour la deuxième, nous avons

ajouté des erreurs de calibration des potentiomètres pour vérifier la sensibilité de la

méthode. Les trois composantes du vecteur de vitesse instantanée du genou (flexion,

rotation interne et déplacement antérieur-postérieur) sont choisies sur la base des

données de mesures du genou de (Markolf et al., 1976). La valeur choisie pour la

rotation varus/valgus est légèrement supérieure à la normale (15 deg au lieu de

9 deg à la flexion du genou). Comme les valeurs des déplacements médial-latéral

et proximal-distal ne sont que rarement documentées dans la littérature, nous les

fixons à 1 mm/s. Ces composantes sont présentées dans le tableau suivant,

Un filtre de Butterworth d’ordre 4 a été utilisé pour lisser les données en position.

Nous utilisons la méthode DF avec une largeur de fenêtre de 40 périodes pour

estimer les vitesses instantanées. Un filtre médiane a été également utilisé pour le

lissage des vitesses estimées.
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wflex wint wvar vmed−lat vpro−dis vant−pos

−30◦/s 10◦/s 5◦/s −1 mm/s −1 mm/s 3 mm/s

TABLEAU 5.2 – Composantes du vecteur vitesse instantané du genou utilisées dans

la simulation.

Les figures 5.18, 5.19, 5.20, 5.21 illustrent les résultats de cette simulation. Nous

remarquons que l’estimation des vitesses angulaires et des déplacements angulaires

est assez robuste face aux erreurs de calibration. Elle reste fiable même pour des

erreurs de calibration assez importantes (±2◦ pour une liaison pivot et 2 mm pour

une liaison glissière). L’estimation des vitesses instantanées linéaires est beaucoup

plus sensible aux erreurs de calibration, car elle est récursive (du fait du ré-calage

de la position du point O2 à chaque instant) et dépend des données des vitesses

angulaires estimées, qui sont entachées d’erreurs. Par conséquent, nous obtenons des

déplacements linéaires estimés qui sont très loin de la réalité (voir figure 5.21 (c)).

Pour que l’estimation des déplacements linéaires soit convenable, il est nécessaire de

réduire l’erreur de calibration à moins de ±1◦ pour les liaisons pivot et de ±1 mm

pour les liaisons de type glissière.
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Erreur de calibration : a) Sans erreur, b) ±0.5◦ et 0.5 mm, c) ±1◦ et 1 mm, d) ±2◦ et 2 mm.

Figure 5.18 – Vitesse de rotation angulaire en fonction de l’erreur de calibration.

Erreur de calibration : a) Sans erreur, b) ±0.5◦ et 0.5 mm, c) ±1◦ et 1 mm, d) ±2◦ et 2 mm.

Figure 5.19 – Vitesse de déplacement linéaire en fonction de l’erreur de calibration.
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Erreur de calibration : a) ±0.5◦ et 0.5 mm, b) ±1◦ et 1 mm, c) ±2◦ et 2 mm.

Figure 5.20 – Erreur d’estimation des variations angulaires en fonction de l’erreur

de calibration.

Erreur de calibration : a) ±0.5◦ et 0.5 mm, b) ±1◦ et 1 mm, c) ±2◦ et 2 mm.

Figure 5.21 – Erreur d’estimation des variations linéaires en fonction de l’erreur

de calibration.
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5.6 Résultats expérimentaux

Le goniomètre passif développé est doté de potentiomètres de précision pour

la mesure des déplacements angulaires et de translation. Ces potentiomètres ont

une plage de mesure allant de 0◦ à 340◦. Le convertisseur analogique-numérique

de la carte d’acquisition utilisée fournit un codage par 20000 valeurs. La tension

d’alimentation des potentiomètres et la tension crête à crête du convertisseur sont

identiques. La résolution de la mesure des potentiomètres est donc de 0.017◦. L’er-

reur de calibration est estimée à ±5◦ maximum. La période d’échantillonage est de

1 kHz.

5.6.1 Test sur une charnière

Le goniomètre est dans un premier temps fixé sur une liaison de rotation qui

est supposée parfaite (Fig. 5.22). On effectue un mouvement de rotation autour de

cette liaison entre 0◦ et 80◦ pour différentes vitesses de rotation.

Figure 5.22 – L’électrogoniomètre fixé sur une simple charnière.

Les figures 5.23, 5.24 et 5.25 montrent les résultats de la mesure de l’électrogo-

niomètre. Pour l’estimation de l’axe fini, un filtre de Butterworth d’ordre 4 centré

avec une fréquence de coupure à 50 Hz est utilisé pour lisser les données en position

des potentiomètres. Le filtre est dit centré car il est composé de deux filtres d’ordre

2 mis en cascade dont l’un est inversé dans le sens du temps pour annuler le dé-

phasage. Pour l’estimation de l’axe instantané, une méthode de dérivation centrée

d’ordre 1 est utilisé pour estimer les vitesses articulaires instantanées. La largeur

de la fenêtre de dérivation (ici de 300 échantillons) est estimée en moyennant les

largeurs de fenêtre données par la méthode FA présentée dans le chapitre 4. Un lis-

sage par filtre de Butterworth d’ordre 4 centré est également utilisé sur les vitesses

articulaires instantanées estimées pour rendre l’allure de l’axe estimé plus lisse.

Comme les deux méthodes sont sensibles aux vitesses lentes, les mesures ne sont

pas prises en compte lorsque la vitesse angulaire de la liaison pivot est proche de

zéro. Comme l’illustre la figure 5.25, les calculs sont effectués entre les moments



5.6. Résultats expérimentaux 105

∆1 = 0.625 s et ∆2 = 1, 35 s. L’axe fini et l’axe instantané hélicöıdal estimés

par le goniomètre donnent des valeurs fiables, tous les deux proches de l’axe de la

liaison charnière. L’écart entre les deux axes et l’axe réel est inférieur à 4 mm, et

l’inclinaison est de l’ordre de 2◦ pendant tout le mouvement (voir figure 5.24).

(a) Axe fini , (b) Axe instantané. Les deux axes cöıncident, car l’axe de rotation réel est fixe.

Figure 5.23 – Résultat d’estimation de l’axe hélicöıdal de la charnière.

5.6.2 Test sur le genou

Une fois les techniques d’estimation validées expérimentalement sur une char-

nière, nous testons l’électrogoniomètre sur un « vrai » genou. Afin de pouvoir ob-

server l’influence des déplacements musculaires sur le résultat de l’estimation ciné-

matique, un système de capture de mouvement (Codamotion) est également utilisé.

Les marqueurs optiques sont fixés à la fois sur le goniomètre et sur les proéminences

osseuses de la jambe (zones qui sont peu soumises aux déplacements musculaires).

Selon les recommandations de (Jan, 2007), les cinq marqueurs fixés sur la jambe

sont placés sur la malléole latérale, sur la malléole médiale, au milieu des deux pré-

cédents, sur la tubérosité tibiale et sur le jambier antérieur. La différence entre les

estimations faites par ces deux groupes de marqueurs par rapport à l’estimation

faite par le goniomètre mettra en évidence les effets du déplacement musculaire sur

la mesure.

Les données de position des marqueurs optiques sont enregistrées à 200 Hz.

L’écart type de ces mesures est de 0.05 mm à 3 m de distance pour les axes X et Z et

de 0.3 mm pour l’axe Y . Les marqueurs optiques, qui sont attachés directement sur

les proéminences osseuses de la jambe, sont tout de même sujets aux déplacements

de la peau, source d’erreurs de mesure qui est difficile à quantifier. Afin de réduire

cet effet, une méthode d’optimisation par les moindres carrés est utilisée pour les

cinq marqueurs fixés sur la jambe, introduisant la contrainte de distance constante

entre ces marqueurs. Ce travail d’estimation de la cinématique du genou, utilisant

le système Codamotion, a été réalisé par Bertrand Bru, doctorant à l’ISIR.

Durant l’expérience, le sujet est debout et tient sa jambe à une certaine distance

du sol afin de minimiser les déplacements musculaires. Il effectue des mouvements de
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En haut : L’erreur d’estimation de l’axe fini hélicöıdal, (a) Distance à l’axe réel, (b) Inclinaison

par rapport à l’axe réel. En bas : L’erreur d’estimation de l’axe instantané hélicöıdal, (c) Distance

à l’axe réel, (d) Inclinaison par rapport à l’axe réel.

Figure 5.24 – Erreur d’estimation calculée avec un axe approximatif de la charnière.

Les angles de rotation sont calculés selon la convention présentée dans le chapitre 4. (a)Vitesses

angulaires, (b) Variations angulaires. (1) Flexion/Extension, (2) Rotation interne/externe, (3) Va-

rus/Valgus.

Figure 5.25 – Résultat d’estimation de variations angulaires.
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Figure 5.26 – Le goniomètre et l’ensemble des marqueurs optiques fixés sur la

jambe du sujet pendant l’expérience.

flexion et d’extension entre 0◦ et 70◦. Les données sont prises en compte uniquement

lorsque la vitesse de rotation du genou est non nulle. Dans ce test, les calculs sont

effectués entre les moments ∆3 = 1.230 s et ∆4 = 1.935 s (voir figure 5.27).

(a)Vitesses angulaires, (b) Variations angulaires.

Figure 5.27 – Vitesses angulaires et déplacements angulaires du genou pendant

l’expérience.

Les figures 5.28 et 5.29 présentent les résultats d’estimation de l’axe instantané

hélicöıdal par les deux systèmes. Un léger écart existe entre les mesures effectuées

par le goniomètre et par le système Codamotion (avec les données des marqueurs

fixés sur le goniomètre) alors qu’il devrait être négligeable. Ceci doit être dû à
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(a) Résultat fourni par l’électrogoniomètre. (b) Résultat fourni par le système Codamotion avec

les marqueurs fixés sur le goniomètre. (c) Résultat fourni par le système Codamotion avec les

marqueurs fixés sur la jambe.

Figure 5.28 – Axes instantanés estimés par les deux systèmes.

(a) Ecart entre l’axe estimé par l’électrogoniomètre et l’axe estimé par le système Codamotion. (b)

L’inclinaison entre l’axe estimé par l’électrogoniomètre et l’axe estimé par le système Codamotion.

Courbe (1) : Le calcul est fait avec les marqueurs fixés directement sur l’électrogoniomètre. Courbe

(2) : Le calcul est fait avec les marqueurs fixés sur la jambe du sujet.

Figure 5.29 – Ecart et inclinaison entre les axes estimés par les deux systèmes.
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l’erreur de calibration des deux systèmes et peut-être à l’utilisation d’une méthode

de lissage par un filtre numérique dont le déphasage est assez important lors du

calcul des données du système Codamotion. On remarque que le nombre de calculs

plus important du système Codamotion (construction des repères) peut affecter la

précision de la mesure, ceux-ci étant basés sur les mesures de position biaisées.

Une différence notable peut être remarquée entre l’axe estimé par le goniomètre

et l’axe estimé par le système Codamotion, calculé avec les marqueurs fixés sur la

jambe. L’écart atteint plus de 2 cm de distance et l’inclinaison peut dépasser 10◦. Si

l’on suppose que l’optimisation en position des marqueurs fixés sur la jambe permet

d’obtenir un repère proche de celui de l’os du tibia, alors, ce résultat met en évidence

le fait que les déplacements musculaires perturbent fortement les mesures de l’axe

instantané hélicöıdal de l’articulation. Pour y remédier, un nouveau moyen de fixa-

tion de l’électrogoniomètre sur les segments corporels du sujet doit être recherché

afin de minimiser l’influence des mouvements musculaires sur la mesure.

5.7 Discussion et conclusion

Ce chapitre présente la réalisation d’un dispositif passif de mesure de la cinéma-

tique de l’articulation du genou. Ce dispositif est une châıne cinématique à 6 degrés

de liberté, constituée par 5 liaisons de type pivot et une glissière. Des potentiomètres

de précision sont utilisés pour le codage de la châıne. Le mécanisme possède un bon

indice de conditionnement, ce qui assure une bonne fiabilité de la mesure.

Un modèle de simulation de l’électrogniomètre a été réalisé pour valider les tech-

niques de mesure de la cinématique de l’articulation et évaluer différentes méthodes

de lissage. Les résultats de simulation confirment bien les prédictions théoriques.

Lorsque les erreurs de mesure ne sont pas introduites, nous avons obtenu de bons

résultats d’estimation. En présence des erreurs de calibration des capteurs et des er-

reurs d’échantillonage, l’utilisation des méthodes de lissage en position et en vitesse

permet de reconstruire les données cinématiques avec des écarts tout à fait accep-

tables par rapport aux données exactes de la simulation. Nous avons retenu le filtre

de Butterworth d’ordre 4 pour le lissage des données en position et la méthode de

dérivation centrée par différences finies d’ordre 5 par 4 points pour l’estimation de

la vitesse articulaire instantanée. Le filtre de Butterworth d’ordre 4 est composé de

deux filtres d’ordre 2 dont l’un est dans le sens inverse du temps, ce qui annule donc

le déphasage du signal de sortie. La largeur de la fenêtre de dérivation a été choisie

en fonction des largeurs de fenêtre calculées par la méthode de dérivation adap-

tative (FA) en simulation. Elle est fixée à 60 échantillons pour le post-traitement

des données de la simulation. Comme la fréquence d’échantillonage est 3 fois plus

rapide pour les tests expérimentaux, cette largeur est fixée à ±200 échantillons pour

le traitement des données expérimentales.

Nous avons présenté le paramétrage proposé par (Grood and Suntay, 1983) pour

la construction d’un repère propre au genou. Nous avons adopté la description géo-

métrique par déplacements finis, estimés par intégration des vitesses articulaires ins-
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tantanées écrites dans ce repère. Bien que l’estimation des déplacements articulaires

par l’intégration des vitesses instantanées soit sensible aux erreurs de linéarisation,

la connaissance de ces vecteurs de vitesse permet de reconstruire facilement le mou-

vement de l’articulation mesurée. Nous adoptons donc cette technique en veillant à

maintenir les erreurs de calibration suffisamment petites pour que ces estimations

restent fiables.

Un test de mesure sur une simple charnière a été réalisé pour valider expérimen-

talement les techniques de mesure cinématique élaborées dans le chapitre précédent.

Le résultat du test est satisfaisant. Nous avons obtenu en effet une précision de

l’ordre de 2 mm et moins de 3◦ environ pour la mesure des axes finis et instantanés

hélicöıdaux, pour une erreur de calibration assez conséquente de plus de ±2◦ par

potentiomètre.

Le test sur le genou d’un sujet a mis en évidence le fait que l’axe instantané du

genou est variable pendant son mouvement. Les variation sont de l’ordre de 2 cm

et 10 ◦. Une comparaison avec le système de capture de mouvement Codamotion a

été réalisée. Ce test a révélé l’influence du mouvement musculaire des membres sur

la mesure effectuée par le goniomètre.

Afin de diminuer les effets musculaires, la réalisation d’un nouveau cluster mé-

canique, dont la fixation avec le membre se fait sur plusieures proéminences osseuses

grâce à un système d’attachements par vis et éléments élastiques (voir un exemple

sur la figure 5.30) peut être envisagée. Si on considère le tissu musculaire et le tissu

de la peau liant un attachement et l’os du membre comme une châıne cinématique

composée de liaisons élémentaires dont le degré de liberté est inférieur à 6, alors le

cluster et l’ensemble de ses attachements formeront avec les tissus mous et l’os une

structure cinématique parallèle. Le degré de mobilité de cette structure dépend du

nombre de châınes cinématiques ainsi que de la façon dont les attachements sont

fixés. Plus on augmente le nombre d’attachements, plus on diminue la mobilité de la

structure et plus la structure converge vers une structure hyperstatique, c’est-à-dire

qu’il n’y a pas de mouvement relatif possible entre l’os et le cluster.

Plusieurs proéminences osseuses existent sur l’os du tibia, comme la face médiale

du tibia, les plateaux tibiales ou les malléoles latérale et médiale, ce qui rend aisée la

fixation du cluster sur la jambe. Sur le fémur, ces proéminences osseuses sont moins

évidentes à déterminer. Les trois endroits de fixation possibles sont l’épicondyle

latérale et médiale, ainsi que le grand trochanter.

Une analogie peut être établie entre ce type de cluster mécanique et les clusters

mathématiques utilisés pour les systèmes de capture de mouvement utilisant les

marqueurs optiques (Veldpaus et al., 1988) (Schmidt et al., 1999).

Cependant, l’électrogoniomètre passif ne permet pas la mâıtrise de la vitesse

de rotation du sujet, ce qui rend difficile la comparaison entre les différents résul-

tats de mesure d’un sujet, ou inter-sujet. Dans le chapitre suivant, on présente un

goniomètre actif dont la vitesse de rotation est contrôlée.
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Figure 5.30 – Exemple de goniomètre avec l’attachement d’un élément flexible sur

l’épicondyle latérale du fémur (Townsend et al., 1977).
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6.1 Conception mécanique

Dans ce chapitre nous nous intéressons à la conception d’une orthèse active pour

le genou. Cette orthèse pourra par exemple être utilisée pour faire du diagnostic sous

charge. Dans ce cas elle s’opposera au mouvement de son utilisateur. Elle pourra

aussi être utilisée pour assister le mouvement d’un utilisateur ayant des difficultés

de locomotion. Dans les deux cas nous faisons l’hypothèse simplificatrice que la ré-

sistance ou l’assistance au mouvement pourra être effectuée autour d’un seul axe,

sous réserve que celui-ci soit assez proche de celui du genou, ce qui requiert une

conception appropriée. Ainsi le prototype d’orthèse active, qui doit avoir six degrés

de liberté doit disposer en sus de son axe motorisé de cinq axes passifs destinés à

libérer les contraintes résiduelles causées par le non-alignement de l’axe motorisé

du mécanisme et de l’axe instantané du genou qui perturbe le mouvement physio-

logique du sujet. Sa cinématique doit également être choisie pour qu’elle assure la
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transmission des efforts utiles à la mobilisation des deux segments du genou. En-

fin, tout effort causant un mouvement de torsion musculaire ou de glissement des

attaches du mécanisme sur les deux segments doit être minimisé.

Dans ce contexte, nous avons choisi de ne transmettre principalement que les

couples sur les deux segments. La solution la plus simple pour cela est d’utiliser

un mécanisme 3P-3R comportant trois liaisons prismatiques. Cependant, la réali-

sation des liaisons prismatiques est beaucoup plus complexe que celle des liaisons

pivots avec roulements à billes et nous en limiterons le nombre. Dans ce qui suit,

nous allons proposer une architecture cinématique alternative et analyser sa capa-

cité de transmission d’effort. Hormis les couples principaux, le mécanisme transmet

également des couples et des efforts résiduels qui sont cependant beaucoup moins

importants et qui peuvent être minimisés en ajustant la géométrie du mécanisme.

6.1.1 Conception d’ensemble

Pour minimiser le nombre de liaisons prismatiques tout en assurant une bonne

transmission des efforts aux segments corporels adjacents, nous avons choisi un mé-

canisme de type RRRPRR illustré par la figure 6.1. Son premier axe est motorisé.

Le deuxième et le sixième axe servent à libérer la rotation axiale du tibia. Le troi-

sième et le cinquième axe libèrent la rotation varus-valgus du genou. La liaison

prismatique permet d’adapter le prototype à différentes tailles de membres.

Figure 6.1 – Vue CAO de l’orthèse active.



6.1. Conception mécanique 115

6.1.2 Détails de la conception mécanique

A l’exception de la première, chaque liaison de rotation est réalisée à l’aide de

deux roulements à billes tenus par deux flasques épaulés disposés symétriquement

par rapport à la pièce mobile de la liaison (voir figure 6.2). Cette solution permet

d’éliminer tout couple résiduel dans les roulements afin d’assurer leur bon fonction-

nement.

Figure 6.2 – Exemple de réalisation d’une liaison de rotation.

Chaque articulation est munie d’un potentiomètre de précision qui permet de

mesurer sa position angulaire ou linéaire. Les potentiomètres sont fixés aux axes de

rotation grâce à des accouplements flexibles, sauf pour les liaisons 1 et 4.

Sur ces dernières, afin de minimiser l’encombrement axial du système, la mesure

est déportée radialement et effectuée à l’aide de roues munies de joints toriques

venant rouler sans glisser sur la pièce de référence de la liaison. Le contact entre le

rouleau et la surface de la pièce de référence est assuré par un ressort de rappel. Les

figures 6.3 et 6.4 montrent comment ces deux capteurs de position sont intégrés.

Dans la pratique, les rouleaux glissent légèrement sur les surfaces du mécanisme.

Ce glissement dépend de la taille du rouleau, de la force de serrage du ressort ainsi

que de la direction de l’effort de serrage (qui doit être bien perpendiculaire au plan

tangent à la surface de contact). Il est donc nécessaire de ré-calibrer le prototype

avant chaque utilisation. Ce problème devra être corrigé si l’on souhaite poursuivre

ces travaux. Les potentiomètres actuellement utilisés ont des débattements limités

à 340◦. Ils pourraient être remplacés par des codeurs optiques dont la rotation est

infinie, ce qui permettrait de réduire la taille des rouleaux au minimum.

Un capteur d’effort six axes peut être ajouté à l’extrémité du mécanisme, entre

ce dernier et la jambe du sujet afin de permettre le contrôle du dispositif en effort.
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Figure 6.3 – Montage du potentiomètre sur la première liaison du mécanisme.

Figure 6.4 – Montage du potentiomètre sur la liaison glissière.
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6.1.3 Solution d’entrâınement

Nous avons choisi pour actionner notre dispositif le moteur plat EC 90 Flat de

la société Maxon. Il fournit un couple maximal de sortie de 400 mNm. Sa constante

de vitesse est de 44 tours/minute/Volts pour une tension nominale de 48 Volts,

soit une vitesse de rotation maximale de 35 tours/s. C’est un moteur pas-à-pas, qui

permet donc un contrôle précis en boucle ouverte de la position et de la vitesse de

rotation. Il possède 24 pôles aimantés, donc une résolution en position de 15◦ au

niveau de l’axe du moteur.

Le couple maximal qu’un genou d’un sujet adulte peut fournit peut exercer

est de 200 N.m. Cependant, pour les activités quotidiennes, ce couple n’est que de

60 N.m environ. Notre prototype devra pouvoir fournir un couple suffisant pour les

applications qui nécessitent un couple important, comme l’étirement articulaire par

exemple. Cependant, il n’est pas nécessaire de reproduire la gamme complète des

efforts du genou. Dans ces conditions, nous nous fixons comme objectif un couple

maximal de 40 N.m à la sortie de la transmission.

Nous devons par conséquent réaliser une réduction de rapport 100 pour at-

teindre la valeur du couple maximal fixé à 40 N.m. Afin d’assurer une très bonne

réversibilité du prototype, une transmission par cabestan a été envisagée dans un

premier temps. Cependant, comme le diamètre de l’axe du moteur est de 10 mm,

le diamètre de la poulie secondaire aurait dû être de 1 m, ce qui est inconcevable.

L’usage d’un deuxième étage intermédiaire de réduction est donc inévitable pour as-

surer la compacité du module d’actionnement. Si le rapport de réduction de chaque

étage est égal à 10, alors cet étage intermédiaire doit effectuer plusieurs tours de

rotation durant la flexion du genou (le débattement du genou correspond à une

rotation maximale de 150◦ au niveau de l’axe de sortie du module de transmission,

soit une rotation de 1500◦ de l’étage intermédiaire). Or, le cabestan ne peut être

conçu de manière simple que pour une variation angulaire inférieure à 1 tour. Dans

ces conditions, nous avons préféré utiliser une solution de transmission par friction.

Outre l’avantage d’être réversible, cette solution permet aussi d’ajuster le seuil de

glissement de la transmission, ce qui assure une certaine sécurité du sujet en cas de

problème de la commande. Le moteur est monté sur un guidage linéaire composé

de deux axes et deux douilles à billes. Le contact entre l’axe du moteur et le disque

d’entrâınement est assuré par un ressort de compression. Quatre roulements à billes

sont utilisés pour transmettre la force de compression du ressort à l’axe du moteur.

Ces roulements sont montés symétriquement sur un guidage linéaire composé d’un

axe de centrage et une douille à billes.

L’ensemble du montage est représenté dans la figure 6.5.
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Figure 6.5 – Vue CAO de la solution d’entrâınement par friction.

Une réduction par cabestan est utilisée pour le deuxième étage. Le rapport de

réduction est de 10. Les diamètres des poulies sont respectivement de 16 mm et

160 mm. Ces dimensions ont été déterminées en fonction de la force de traction

admissible dans le câble utilisé, qui est comprise entre 600 N et 800 N. La plage

de variation angulaire de l’axe de sortie de cet étage va de 20◦ à −130◦ ce qui

correspond à peu près à l’amplitude du mouvement du genou. L’ensemble de la

solution d’entrâınement est présentée sur la figure 6.6.

Figure 6.6 – Vue CAO de l’ensemble de la solution d’entrâınement à deux étages.
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6.1.4 Calcul du contact de Hertz entre l’axe moteur et le disque
d’entrâınement

L’entrâınement à friction utilisé sur le premier étage de réduction consiste à

entrâıner une rotation du disque au contact de l’axe du moteur. Selon la condition

d’adhérence traduite par la loi de Coulomb, pour que le disque et l’axe du mo-

teur roulent sans glissement l’un par rapport à l’autre, la force normale de contact

doit être suffisamment importante, de sorte que le rapport entre la force tangente

créée par le couple du moteur et cette force normale soit inférieur au coefficient

de glissement des matériaux qui constituent les deux solides. Dans cette analyse,

on détermine, à partir d’un couple moteur important (de l’ordre de 400 mNm), la

force normale de contact que l’on doit exercer sur l’axe du moteur pour garder le

système en mode adhérence. Une fois cette force de contact définie, en utilisant la

théorie de contact de Hertz, on peut calculer la surface de contact et la valeur de

la pression maximale, ainsi que la contrainte maximale à l’intérieur du solide. Ces

valeurs permettent par la suite de vérifier si les contraintes exercées sur les solides

restent inférieures à la limite élastique du matériau.

6.1.4.1 Théorie du contact de Hertz

Figure 6.7 – Modélisation du problème de contact entre deux cylindres.

Pour le cas du contact entre deux solides cylindriques dont les axes de révolu-

tion sont placés en parallèle, on détermine la surface de contact grâce à la formule

suivante (Herak et al., 2006) :

ac
2 =

4Ptr

πEr
(6.1)

ac est la demi-largeur de la surface du contact. Pt est la charge totale appliquée

sur la largeur du contact. r est le rayon efficace calculé par la formule suivante :

1

r
=

1

r1
+

1

r2
(6.2)
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l’articulation du genou

Où r1 et r2 sont respectivement les rayons du disque d’entrâınement et de l’axe

du moteur. Er est le module d’élasticité réduit au contact, qui est défini par :

Er = 3
√
ϕEE

∗ (6.3)

Où ϕE est une constante qui exprime l’influence du matériau en cas de contact.

Pour le contact acier-acier, ϕE = 1. La valeur E∗ est définie par :

1

E∗
= (

1− ν2
1

E1
+

1− ν2
2

E2
) (6.4)

Où E1, E2, ν1, ν2 sont les modules de Young et les coefficients de Poisson des

2 corps. Il peut être démontrer que l’équation de la répartition de pression sur la

largeur de la surface de contact s’écrit :

p(x) = −πEr
2r

x2 − ac2/2
π
√
ac2 − x2

+
Pt

π
√
ac2 − x2

(6.5)

Avec x ∈ [0, ac]. De Eq.6.1, on en déduit que :

p(x) =
2Pt
πa2

c

√
ac2 − x2 (6.6)

La pression moyenne étant égale au rapport entre de la charge sur la largeur

totale : pm = Pt/2ac, on obtient l’expression de la pression maximale en x = 0 :

p0 =
2Pt
πac

=
4

π
pm = 1.28pm (6.7)

Comme le contact se fait sur l’épaisseur du disque d’entrâınement, appelé bc, la

force normale appliquée sera déterminée par :

FN = Ptbc (6.8)

On peut donc en déduire la formule pour le calcul de la largeur de la surface de

contact en fonction de la force appliquée :

ac =

√
4FNr

πbcEr
(6.9)

La pression moyenne peut être calculée par :

pm =
FN

2bcac
(6.10)
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D’après (Johnson, 1985), les contraintes principales peuvent être déterminées

selon les formules suivantes,



σx = −p0( 1+2δ2za√
1+δ2za

− 2|δza|)

σy = −2νp0(
√

1 + δza − |δza|)
σz = −p0

1√
1+δza

δza = |z|
|ac|

(6.11)

La contrainte de cisaillement maximale est déterminée par

τmax =

{ σz−σy
2 pour δza < 0.436,

σz−σx
2 pour δza > 0.436.

(6.12)

On peut en déduire que la valeur de la contrainte de cisaillement maximale à

l’intérieur du solide est de 0.30p0 à une profondeur de 0.78ac.

6.1.4.2 Application au problème du contact roue-disque

Le disque d’entrâınement possède une épaisseur de 1.2 cm et un diamètre de

10 cm. L’axe du moteur possède un rayon de 5 mm. On suppose que l’axe et le

disque sont en acier, avec un module de Young de 210 GPa et un coefficient de

Poisson de 0.27. Selon les équations 6.3 et 6.4, le module d’élasticité réduit est de

113 GPa.

On veut un couple de sortie maximal de 400 mNm du moteur. La force tangente

sur le disque est donc de 80 N. Selon la loi d’Amontons et de Coulomb, la force

normale nécessaire pour garder les deux objets en adhérence sera de :

FN =
FT
µ

=
80

0.15
= 534 N (6.13)

En appliquant les formules 6.9, 6.10 et 6.7, on obtient la largeur de la surface

de contact et la pression maximale :

ac =

√
4× 534× 4.55× 10−3

π × 12× 10−3 × 113× 109
= 47.8 µm (6.14)

Pour une épaisseur du disque d’entrâınement bc = 12 mm, nous obtenons la

valeur de la pression maximale suivante :

p0 = 1.28× pm = 1.28× FN
2× bc × ac

= 0.595 GPa (6.15)

La contrainte maximale à l’intérieur du solide est donc de l’ordre de 0.3 ×
0.595 GPa = 179 MPa. La déformation radiale de l’axe du moteur est de l’ordre

de :
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(r1 − ac
tan(arcsin(ac/r1)))× 100

r1
= 0.0046 % (6.16)

6.1.4.3 Conclusion de l’étude

Les estimations effectuées précédemment montrent que, pour une épaisseur de

12 mm du disque d’entrâınement, si l’axe du moteur et le disque d’entrâınement

sont en acier, la contrainte maximale à l’intérieur des deux objets reste dans la

limite élastique du matériau (qui est de l’ordre de 235 MPa) pour l’acier usuel,

ce qui assure toujours un bon fonctionnement de la transmission pour un couple

maximal délivré par le moteur de 400 mNm.

6.2 Modélisation et Analyse des performances du pro-

totype

Nous présentons dans ce paragraphe la modélisation géométrique et cinéma-

tique du prototype actif, l’analyse de transmission d’effort sur les deux segments du

membre du sujet ainsi que le calcul des singularités et de l’indice de conditionnement

du prototype.

6.2.1 Modèle géométrique du prototype

Figure 6.8 – Paramétrage du système selon la convention de Denavit - Hartenberg.
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Les paramètres utilisés pour décrire le mécanisme sont présentés sur la figure 6.8.

Nous utilisons la convention de Denavit Hartenberg.

Les valeurs des paramètres géométriques sont fournis dans le tableau 6.1 dans

lequel :

– d4 (ou q4) est la distance mesurée suivant y3 entre z3 et z5,

– xH est la distance mesurée suivant x3 entre z4 et z5,

– zB est la distance mesurée suivant z5 entre z4 et x5,

– xB est la distance mesurée suivant x5 entre z5 et z6,

– Par ailleurs pour simplifier l’écriture, dans la suite nous écrivons q35 = q3 +q5.

Pour éviter toute confusion possible, les valeurs xH , zB et xB sont définies

comme des valeurs absolues et sont donc positives.

T01 T12 T23 T34 T45 T56

αi 0 π
2

π
2 −π

2
π
2 −π

2

di 0 0 0 0 −xH −xB
qi q1 q2 + π

2 q3 0 q5 q6 − π
2

ri 0 0 0 q4 zB 0

TABLEAU 6.1 – Paramètres géométriques du prototype selon la convention de

Denavit-Hartenberg.

Les matrices de transformation homogène obtenues grâce à ce paramétrage sont :

T01 =


C(q1) −S(q1) 0 0

S(q1) C(q1) 0 0

0 0 1 0

0 0 0 1

 , T12 =


−S(q2) −C(q2) 0 0

0 0 −1 0

C(q2) −S(q2) 0 0

0 0 0 1

 ,

T23 =


C(q3) −S(q3) 0 0

0 0 −1 0

S(q3) C(q3) 0 0

0 0 0 1

 , T34 =


1 0 0 0

0 0 1 q4

0 −1 0 0

0 0 0 1

 ,

T45 =


C(q5) −S(q5) 0 −xH

0 0 −1 −zB
S(q5) C(q5) 0 0

0 0 0 1

 , T56 =


S(q6) C(q6) 0 −xB

0 0 1 0

C(q6) −S(q6) 0 0

0 0 0 1

 .

Le modèle géométrique direct du robot s’écrit :

T06 = T01.T12.T23.T34.T45.T56 (6.17)

Les matrices de transformation homogène inverse sont :
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T10 =


C(q1) S(q1) 0 0

−S(q1) C(q1) 0 0

0 0 1 0

0 0 0 1

 , T21 =


−S(q2) 0 C(q2) 0

−C(q2) 0 −S(q2) 0

0 −1 0 0

0 0 0 1

 ,

T32 =


C(q3) 0 S(q3) 0

−S(q3) 0 C(q3) 0

0 −1 0 0

0 0 0 1

 , T43 =


1 0 0 0

0 0 −1 0

0 1 0 −q4

0 0 0 1

 ,

T54 =


C(q5) 0 S(q5) xHC(q5)

−S(q5) 0 C(q5) −xHS(q5)

0 −1 0 −zB
0 0 0 1

 , T65 =


S(q6) 0 C(q6) xBS(q6)

C(q6) 0 −S(q6) xBC(q6)

0 1 0 0

0 0 0 1

 .

6.2.2 Modèle cinématique

Le modèle cinématique direct du robot permet d’exprimer la vitesse de l’effecteur

en fonction des vitesses des articulations. Il s’écrit de manière générale :

Ẋ = J(q)q̇ (6.18)

Où Ẋ est le vecteur des vitesses opérationelles de l’effecteur (ici de dimension

6), q̇ le vecteur des vitesses articulaires (ici de dimension 6 également) et J(q) la

matrice jacobienne du mécanisme (ici de dimension 6× 6).

Nous choisissons ici d’écrire la matrice jacobienne dans la base liée au corps

mobile (2) avec le point B choisi comme point de réduction. Ce choix permet de

simplifier au maximum l’écriture de la matrice. La matrice jacobienne peut être

scindée en deux matrices Jw et Jv, associées aux vecteurs de la vitesse de rotation

et de la vitesse linéaire du point B.

JB(q)/B2
=

(
Jw

Jv

)
=



Jw11 Jw12 Jw13 Jw14 Jw15 Jw16

Jw21 Jw22 Jw23 Jw24 Jw25 Jw26

Jw31 Jw32 Jw33 Jw34 Jw35 Jw36

Jv11 Jv12 Jv13 Jv14 Jv15 Jv16

Jv21 Jv22 Jv23 Jv24 Jv25 Jv26

Jv31 Jv32 Jv33 Jv34 Jv35 Jv36


(6.19)

Où

Jw =

z1.x2 z2.x2 z3.x2 z4.x2 z5.x2 z6.x2

z1.y2 z2.y2 z3.y2 z4.y2 z5.y2 z6.y2

z1.z2 z2.z2 z3.z2 z4.z2 z5.z2 z6.z2

 (6.20)
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Jv =

(BO ∧ z1).x2 (BO ∧ z2).x2 (BO ∧ z3).x2 z4.x2 (BH ∧ z5).x2 0

(BO ∧ z1).y2 (BO ∧ z2).y2 (BO ∧ z3).y2 z4.y2 (BH ∧ z5).y2 0

(BO ∧ z1).z2 (BO ∧ z2).z2 (BO ∧ z3).z2 z4.z2 (BH ∧ z5).z2 0


(6.21)

Pour notre prototype, les termes de cette matrice sont précisément :

Jw11 = C(q2), Jw21 = −S(q2), Jw31 = 0,

Jw12 = 0, Jw22 = 0, Jw32 = 1,

Jw13 = 0, Jw23 = −1, Jw33 = 0,

Jw14 = 0, Jw24 = 0, Jw34 = 0,

Jw15 = 0, Jw25 = −1, Jw35 = 0,

Jw16 = −S(q35), Jw26 = 0, Jw36 = C(q35).

Jv11 = −q4C(q3)S(q2) + xBS(q35)S(q2) + xHS(q3)S(q2),

Jv21 = −q4C(q3)C(q2) + xBS(q35)C(q2) + xHS(q3)C(q2),

Jv31 = −q4S(q3)S(q2)− xBC(q35)S(q2)− zBC(q2)− xHC(q3)S(q2),

Jv12 = zB,

Jv22 = −q4S(q3)− xBC(q35)− xHC(q3),

Jv32 = 0,

Jv13 = −q4C(q3) + xBS(q35) + xHS(q3),

Jv23 = 0,

Jv33 = −q4S(q3)− xBC(q35)− xHC(q3),

Jv14 = −S(q3), Jv24 = 0, Jv34 = C(q3),

Jv15 = xBS(q35), Jv25 = 0, Jv35 = −xBC(q35),

Jv16 = 0, Jv26 = 0, Jv36 = 0.

6.2.3 Analyse des singularités

Le mécanisme possède six degrés de liberté dont cinq liaisons passives. Une

fois qu’il est attaché sur la jambe du sujet, la mobilité de l’ensemble « mécanisme-

genou » est égale à un, ce qui permet de mobiliser le genou avec un seul moteur.

Cependant, pour que le système fonctionne correctement, il faut que le mécanisme

reste loin de ses singularités pendant son utilisation.

Pour pouvoir déterminer ces singularités aisément, on cherche à écrire la matrice

jacobienne sous forme triangulaire par bloc. Pour cela elle est écrite au point O,

dans la base B2.
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JO(q)/B2
=

(
Jw1 Jw2

Jv1 Jv2

)
=



C(q2) 0 0 0 0 −S(q35)

−S(q2) 0 −1 0 −1 0

0 1 0 0 0 C(q35)

0 0 0 −S(q3) Jov15 Jov16

0 0 0 0 Jov25 Jov26

0 0 0 C(q3) Jov35 Jov36


(6.22)

avec :

Jov15

Jov25

Jov35

 = OH ∧ z5 =

q4C(q3)− xHS(q3)

0

q4S(q3) + xHC(q3)

 (6.23)

Jov16

Jov26

Jov36

 = OB ∧ z6 =

 −zBC(q35)

−q4S(q5) + xHC(q5) + xB
−zBS(q35)

 (6.24)

Comme la matrice JO(q)/B2
est triangulaire par bloc, le calcul de son détermi-

nant donne :

det(JO(q)/B2
) = det|Jw1|.det|Jv2| = −q4C(q2)(−q4S(q5) + xHC(q5) + xB)

(6.25)

Les singularités apparaissent lorsque det(JO(q)/B2
) = 0, c’est à dire lorsque :


q4 = 0,

q2 = ±π/2,
−q4S(q5) + xHC(q5) + xB = 0

(6.26)

Le mécanisme reste donc loin de ses positions singulières, sauf au cas où q5 est

positif et loin de zéro. Si le point B se situe au milieu de la jambe, alors xB ≈ 10 cm.

Pour max(q4) = 20 cm et xH = 2 cm, la singularité apparâıt lorsque q5 atteint 35◦.

6.2.4 Analyse de l’indice du conditionnement

Comme dans le cas du prototype passif, nous utilisons l’indice de conditionne-

ment du mécanisme afin d’évaluer les performances du système en terme de mesure

cinématique. Nous utilisons pour cela la matrice jacobienne du système au point O

dans la base B2 (voir les équations (6.22), (6.23) et (6.24)). Comme dans le chapitre

5 cette matrice est homogénéisée en divisant les termes dont l’unité est une longueur
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par la valeur d4, qui est la longueur initiale de la liaison glissière. En considérant

également que les valeurs angulaires q2, q3, q5, q6 soit proches de zéro et donc peuvent

être négligées, nous obtenons finalement la matrice jacobienne homogénéisée écrite

au point O dans la base (x2,y2, z2) comme suit,

JhO(q)/B2
=



1 0 0 0 0 0

0 0 −1 0 −1 0

0 1 0 0 0 1

0 0 0 0 1 −zB
d4

0 0 0 0 0 xH+xB
d4

0 0 0 1 xH
d4

0


(6.27)

Connaissant les valeurs de zB, xH , xB et d4, nous pouvons calculer les valeurs

propres de la matrice JhJ
>
h . La valeur propre maximum non négative est égale

à 3.334, et la valeur propre minimum non négative est égale à 0.096. L’indice de

conditionnement, utilisé pour mesurer la dépendance de la mesure en fonction des

erreurs relatives des capteurs, est finalement estimé à 5.9.

Le résultat de simulation fournit également un indice de conditionnement de la

Jacobienne du système qui varie aux alentours de 5.8. La figure 6.9 montre l’évolu-

tion de l’indice de conditionnement en fonction de l’angle de flexion du genou.

Figure 6.9 – L’indice de conditionnement obtenu par simulation.

L’indice de conditionnement de la matrice jacobienne du prototype actif est du

même ordre de grandeur que celui du prototype passif. Il reste proche de la valeur

idéale de 1. Bien qu’elle ne soit pas optimale, nous gardons cette solution ciné-

matique. Une amélioration possible serait d’utiliser un mécanisme 3R-3P composé

de trois liaisons de rotation concourantes suivies de trois liaisons prismatiques, à
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condition que la mesure optimale soit absolument nécessaire, car le coût de déve-

loppement de cette solution serait sûrement plus important.

6.2.5 Analyse de la transmission des efforts

L’analyse de la transmission est utile dans la mesure où elle permet de vérifier

si les efforts nécessaires à la mobilisation de l’articulation sont bien transmis à la

cuisse et au mollet. Elle nous permet également de contrôler les efforts résiduels

transmis à la jambe du sujet et de définir comment ils peuvent être minimisés.

6.2.5.1 Transmission d’effort à la jambe

Nous utilisons la matrice jacobienne écrite dans la base liée au corps mobile

(2) avec le point B choisi comme point de réduction. L’effort transmis peut être

recalculé dans le repère lié à la jambe en utilisant la matrice co-adjointe.

Le vecteur des couples moteurs Cm du mécanisme en quasi-statique peut être

écrit en fonction des forces d’interaction avec la jambe grâce à la formule suivante

(l’effet de la gravité étant négligé) :

Cm = JB
>(q)× Tfext(B) (6.28)

avec Tfext(B) le torseur des efforts d’interaction, écrit au point B, qui est défini

par :

Tfext(B) =

(
M(B)

F (B)

)
=
(
Mx(B) My(B) Mz(B) Fx(B) Fy(B) Fz(B)

)>
(6.29)

Le couple C du moteur se situe sur l’axe z1, les autres liaisons étant passives.

L’expression du vecteur des efforts articulaires du mécanisme est donc la suivante :

Cm =
(
C 0 0 0 0 0

)>
(6.30)

Dans le cas idéal, les termes q2, q3, q5 sont égaux à zéro. La matrice J t(B)

devient alors :

JB
>(q)/B2

=



1 0 0 0 −q4 −zB
0 0 1 zB −xH − xB 0

0 −1 0 −q4 0 −xH − xB
0 0 0 0 0 1

0 −1 0 0 0 −xB
0 0 1 0 0 0


(6.31)

L’expression (6.28) fournit le système d’équations suivant :
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

Mx(B)− q4Fy(B)− zBFz(B) = C,

Mz(B) + zBFx(B)− (xH + xB)Fy(B) = 0,

−My(B)− q4Fx(B)− (xH + xB)Fz(B) = 0,

Fz = 0,

−My(B)− xBFz(B) = 0,

Mz(B) = 0

(6.32)

Ce qui donne directement Mx(B) = C.

Donc, dans le cas idéal où il n’y a pas d’inclinaison entre l’axe du moteur et l’axe

du genou, le couple du genou est transmis à la jambe suivant l’axe x2. Vu dans la

base liée au repère R6, c’est à dire le repère lié à la jambe, les efforts transmis à la

jambe en B sont définis par :

Moment/B6
= R62.(C, 0, 0)T = (0, C, 0)>/B6

(6.33)

Il y a donc un couple transmis dans la direction de y6 sur la jambe, qui devrait

être proche de la direction de l’axe du genou si le mécanisme est fixé correctement

sur la jambe du sujet.

Dans le cas général, nous pouvons écrire la transposée de la matrice jacobienne

du système écrite au point B dans la base B2 = (x2,y2, z2) sous la forme suivante :

JB
>(q)/B2

=



C(q2) −S(q2) 0 Jv11 Jv21 Jv31

0 0 1 Jv12 Jv22 0

0 −1 0 Jv13 0 Jv33

0 0 0 −S(q3) 0 C(q3)

0 −1 0 xBS(q35) 0 −xBC(q35)

−S(q35) 0 C(q35) 0 0 0


(6.34)

En appliquant les résultats des expressions (6.28), (6.29) et (6.34), nous obtenons

le système d’équations suivant :



Mx(B)C(q2)−My(B)S(q2) + Fx(B)Jv11 + Fy(B)Jv21 + Fz(B)Jv31 = C,

Mz(B) + Fx(B)Jv12 + Fy(B)Jv22 = 0,

−My(B) + Fx(B)Jv13 + Fz(B)Jv33 = 0,

−Fx(B)S(q3) + Fz(B)C(q3) = 0,

−My(B) + Fx(B)xBS(q35)− Fz(B)xBC(q35) = 0,

−Mx(B)S(q35) +Mz(B)C(q35) = 0

(6.35)

La résolution de ce système d’équation nous fournit les composantes des efforts

appliqués sur la jambe au point B, exprimées dans la base B2. Les 3e, 4e et 5e

équations du système impliquent,
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My(B) = 0, Fx(B) = 0 et Fz(B) = 0 (6.36)

Les trois autres composantes sont déterminées par :



Fy(B) = − Mz
Jv22

,

Mz(B) = Mx(B) S(q35)
C(q35) ,

Mx(B) = C Jv22C(q35)
Jv22C(q2)C(q35)−Jv21S(q35) .

(6.37)

Vues dans la base B6, ces composantes sont déterminées par :

Mx6(B)

My6(B)

Mz6(B)


/B6

= R62

Mx(B)

0

Mz(B)

 =

C(q35)S(q6)Mx(B) + S(q35)S(q6)Mz(B)

C(q35)C(q6)Mx(B) + S(q35)C(q6)Mz(B)

−S(q35)Mx(B) + C(q35)Mz(B)


(6.38)

Fx6(B)

Fy6(B)

Fz6(B)


/B6

= R62

 0

Fy(B)

0

 =

−Fy(B)C(q6)

Fy(B)S(q6)

0

 (6.39)

Remarque 1 :

Les résultats de (6.37) impliquent directement :

−S(q35)Mx(B) + C(q35)Mz(B) = 0 (6.40)

Selon (6.38), le résultat (6.40) implique que la composante du moment suivant

l’axe z6 est nulle (Mz6 = 0). Toujours selon (6.38), la composante Mx6 est minimisée

lorsque q6 tend vers zéro. Dans la pratique, q6 sera minimisé en réglant les pièces

ajustables du corps (5) (cf. figure 6.1).

Remarque 2 :

Le point B est décalé par rapport à l’axe du mouvement de torsion musculaire

qui est quant à lui situé au milieu de la jambe. Par conséquent, même si la compo-

sante du moment suivant l’axe z6 est nulle en B, il existe une torsion des muscles

suivant l’axe z6 (l’axe de la jambe) qui est provoquée par la force exercée suivant

l’axe y6. Cette torsion peut être calculée en utilisant le théorème de transfert de

moment comme suit :

Mtorsion−jambe = Fy6(B).δB (6.41)
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où δB est la distance entre y6 et l’axe de la jambe. Comme précédemment, la

composante Fy6 tend vers zéro lorsque q6 tend vers zéro, ce qui annule la torsion

musculaire de la jambe.

Remarque 3 :

Selon (6.37), toutes les composantes du vecteur de forces d’interaction s’annulent

lorsque q35 tend vers zéro. Dans la pratique q35 est minimisé en réglant les pièces

ajustables des corps (0) et (5) (cf. figure 6.1).

Conclusion sur l’analyse de la transmission des efforts sur la jambe :

Dans le cas idéal, il n’y a qu’un couple, dont la direction est la direction de l’axe

du moteur, qui est transmis au genou. Dans le cas général où il y a une inclinaison

entre l’axe du genou et l’axe du moteur, hormis une composante de couple utile à

la mobilisation de l’articulation, il apparait des composantes non souhaitées non-

nulles. Ces valeurs peuvent cependant être minimisées si l’on ajuste le mécanisme

de sorte que les valeurs q35 et q6 soient proches de zéro.

6.2.5.2 Transmission d’effort à la cuisse

Il est possible d’utiliser la même démarche pour la jambe, en écrivant la matrice

jacobienne transposée au point O, puis en appliquant la formule de transmission

d’effort en quasi-statique. Toutefois, le vecteur d’effort d’interactions entre la cuisse

et le mécanisme écrit au point O peut être plus facilement obtenu en utilisant

la matrice co-adjointe du mécanisme, qui est la forme généralisée du théorème de

transfert du moment, en tenant compte du changement de repère. Nous déterminons

donc l’expression de l’effort d’interaction entre le mécanisme et la cuisse à partir des

efforts calculés précédemment au point B dans la base (B2) (voir l’équation (6.37))

en utilisant la matrice co-adjointe comme suit :

(
F (O)

M(O)

)
/B0

=

(
R02 0

−d̂OBR02 R02

)
×
(
F (B)

M(B)

)
/B2

(6.42)

Où d̂OB représente la matrice de pré-produit vectoriel du vecteur de position

OB = (xOB, yOB, zOB)> écrit dans la base (B2),

d̂OB =

 0 −zOB yOB
zOB 0 −xOB
−yOB xOB 0

 . (6.43)

Les calculs donnent finalement l’expression du vecteur des efforts d’interaction

entre le mécanisme et la cuisse, écrite au point O, comme suit :

Mx0(O)

My0(O)

Mz0(O)


/R0

=

−C(q1)S(q2)Mx(O)

−S(q1)S(q2)Mx(O)

C(q2)Mx(O)

 . (6.44)
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Fx0(O)

Fy0(O)

Fz0(O)


/R0

=

−C(q1)C(q2)Fy(O)

−S(q1)C(q2)Fy(O)

−S(q2)Fy(O)

 . (6.45)

avec,

Mx(O) =
C

C(q2)
et Fy(O) = Mx(O)

S(q35)

−q4S(q5) + xHC(q5) + xB
. (6.46)

Remarque : La composante principale du vecteur d’effort d’interaction trans-

mis sur la cuisse est le couple suivant l’axe z0. Comme pour le cas de la transmission

d’effort sur la jambe, les composantes résiduelles de ce vecteur peuvent être mini-

misées en ajustant le mécanisme pour que les valeurs q35 et q2 soient proches de

zéro.

6.2.5.3 Résultats obtenus en simulation

Figure 6.10 – Modèle utilisé pour la simulation de la transmission des efforts sous

CosmosMotion - SolidWorks.

Une simulation sous SolidWorks-CosmosMotion a été réalisé avec un modèle

simplifié du prototype actif (cf. figure 6.10). Dans cette simulation, nous faisons

tout simplement tourner le genou en flexion entre 0◦ et 90◦ avec une vitesse de

rotation constante pour éliminer les effets inertiels pris en compte par la simula-

tion. Les effets de gravité sont également désactivés. Les données de position de

chaque liaison du mécanisme sont enregistrées et sont traitées sous Matlab pour

déterminer les efforts transmis aux deux membres selon nos analyses précédentes.

Le mécanisme est placé initialement dans une configuration inclinée par rapport

aux membres de sorte que les valeurs angulaires des liaisons passives deviennent
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suffisamment importantes (dans cette simulation q35 atteint 20◦). Cette configura-

tion fera apparâıtre des efforts résiduels importants qui sont transmis également

aux deux segments corporels et nous permettent de vérifier si le dispositif peut tou-

jours fonctionner correctement dans ces cas de figure. Le logiciel permet également

d’observer les efforts de réaction dans chaque liaison pendant la simulation. Pour

permettre une comparaison entre les résultats obtenus sous Solidworks et sous Mat-

lab, nous introduisons un couple résistant égal à 20 N.m au niveau du premier axe

du mécanisme (voir figure 6.10). Ce couple est assimilable au couple délivré par le

moteur du dispositif.

Les résultats obtenus avec les deux programmes sont identiques et ont permis

de valider notre analyse. Ils sont présentés sur les figures 6.11, 6.12 et 6.13.

(a) Forces transmises à la jambe vues dans la base (B6). (b) Forces transmises à la cuisse vues dans

le repère (R0).

Figure 6.11 – Résultat de simulation de la transmission d’effort : Transmission des

forces.

Nous pouvons observer sur la figure 6.11 l’allure des forces transmises au mollet

et à la cuisse. Pour un couple moteur de 20 N.m, le non-alignement important entre

le genou et le mécanisme provoque l’apparition d’une force résiduelle sur la jambe

dont la composante principale a une valeur maximale de l’ordre de 40 N. Cette

composante est appliquée selon l’axe x6, et est donc perpendiculaire à la jambe.

Elle ne perturbera pas le mouvement du genou en flexion. Cependant, lorsque le

genou est en extension complète, elle sera transmise tangentiellement à la cuisse

et pourra provoquer un glissement de l’attache du mécanisme sur cette dernière.

Nous pouvons observer sur la figure 6.11.b que la composante Fy devient de plus

en plus importante au fur et à mesure que la jambe est étendue (Dans le repère

(R0), l’axe y0 est à peu près parallèle à la cuisse). Nous pouvons minimiser cette

composante de force résiduelle en réglant la valeur q35 pour que cette dernière soit

proche de zéro durant le mouvement du genou (voir les équations (6.45) et (6.46)).

Ceci justifie l’usage des pièces ajustables du mécanisme qui jouent parfaitement ce

rôle.
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(a) Couples transmises au point B. (b) Couples transmises au point B′. Les résultats sont calculés

dans la base (B6).

Figure 6.12 – Résultat de simulation de la transmission d’effort : Transmission des

couples à la jambe.

La figure 6.12 représente l’allure des composantes de couple transmises sur la

jambe. Les calculs ont été réalisés en deux points différents : le point B qui est au

milieu de la liaison 6, et le point B′ qui se situe à peu près au milieu de la jambe.

Les allures des courbes dans les deux cas diffèrent légèrement car le moment calculé

au point B′ est également fonction de la force de transmission calculée au point B.

Cependant, la composante principale est suivant l’axe y6, qui est proche de l’axe

de flexion du genou. Le couple suivant l’axe z6 (qui est proche de l’axe du tibia)

est pratiquement nul, ce qui assure qu’il n’y a pas de torsion musculaire selon cet

axe. Le couple suivant l’axe x6, qui est proche de l’axe varus-valgus, peut devenir

important (dans cette simulation, il atteint 2 N.m). Comme pour le cas des forces

résiduelles transmises aux membres, cette composante non souhaitée est négligeable

si la valeur q6 est proche de zéro.

La figure 6.13 représente l’allure des composantes du couple transmises à la

cuisse. Les calculs ont été réalisés au point O qui est situé à l’intersection des trois

premiers axes de rotation et au point O′ situé à peu près au milieu de la cuisse.

La composante principale du couple est transmise suivant l’axe z0, qui est l’axe du

moteur. Les autres composantes, non souhaitées, sont ici importantes à cause de la

valeur non nulle de q2 qui atteint 10◦ dans la simulation (voir les équations (6.44)

et (6.46)). Cependant, les efforts transmis à la cuisse servent uniquement à maintenir

l’attachement de l’orthèse sur cette dernière. Ils ne jouent pas un rôle de moteur

sur l’articulation, contrairement à ceux transmis à la jambe. De ce fait, il suffit de

minimiser les composantes qui peuvent créer des mouvements importants des tissus

mous de la cuisse, c’est-à-dire la torsion et le déplacement linéaire selon l’axe du

fémur. Sur la figure 6.13.b, on peut observer que le couple My, transmis autour de

l’axe y0 qui est à peu près parallèle à l’axe du fémur, est important au début de

la flexion (il atteint 5 N.m dans cette simulation). Cette composante va créer une
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(a) Couples transmis au point O. (b) Couples transmis au point O′. Les résultats sont calculés

dans le repère (R0).

Figure 6.13 – Résultat de simulation de la transmission d’effort : Transmission des

couples à la cuisse.

légère torsion musculaire au début de la flexion. Elle diminue par la suite. Comme

nous venons de le voir dans les commentaires de la transmission d’effort sur la

jambe, elle peut également être minimisée en annulant l’angle q2, grâce aux pièces

ajustables du mécanisme.

6.2.5.4 Conclusion de l’étude

Cette étude de la transmission d’effort sur les segments de la jambe du sujet a

permis de valider le choix de la cinématique proposée. Celle-ci permet au disposi-

tif de fonctionner correctement lorsqu’il transmet des efforts importants au mollet

et à la cuisse. Dans le cas idéal, deux couples opposés sont transmis sur le mollet

et la cuisse et mobilisent ainsi l’articulation du genou. Selon la configuration du

mécanisme, des efforts résiduels importants peuvent apparâıtre et gêner le fonction-

nement du dispositif, mais ceux-ci peuvent être minimisées en réglant le mécanisme

grâce aux pièces ajustables. L’analyse a été validée par une simulation. Les données

expérimentales des efforts transmis sur la jambe sont également présentées dans le

chapitre suivant. Elles ont été enregistrées par le capteur d’effort durant l’expérience

d’étirement articulaire.

6.3 Evaluations expérimentales

Comme pour le goniomètre passif, nous présentons dans ce paragraphe une

validation de la capacité du prototype actif à effectuer une mesure de la cinématique

du genou. Cette expérience diffère de la précédente en ce que la vitesse de rotation

du dispositif de mesure est contrôlée, ce qui est rendu possible par la motorisation

de l’axe principal de rotation. Pour réaliser cette expérience, un asservissement de

position a été mis au point pour l’axe 1 du mécanisme, qui est le seul axe motorisé.
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l’articulation du genou

Le dispositif entrâıne la jambe du sujet entre les positions q1 = 0◦ et q1 = 78◦ (q1

est l’angle de rotation de l’axe 1). Le moteur est placé en mode d’asservissement

de vitesse afin d’assurer un profil de vitesse presque identique pour chaque mesure.

Pour ces premières expériences, nous ne tenons pas compte de l’influence de la

charge sur la mesure cinématique. Le sujet s’assoit dans des positions similaires

pendant chaque mesure et nous lui demandons de ne pas résister et de se laisser

guider par le mécanisme afin de minimiser l’effort d’interaction.

Trois profils de vitesse différents ont été utilisés pour tester la variation des ré-

sultats en fonction de la vitesse de rotation. Ces trois profils sont créés en utilisant

trois valeurs différentes du gain dans la boucle d’asservissement de position. Ces

gains sont choisis pour avoir une erreur statique acceptable (< 2◦) sans oscillations.

La limite inférieure de ces gains est la valeur en deçà de laquelle l’erreur deviendrait

supérieure à 2◦. La limite supérieure est celle au delà de laquelle des oscillations

apparâıtraient. Enfin, le gain moyen est la moyenne des deux autres gains. La fi-

gure 6.15 représente un profil de position angulaire de l’axe 1, obtenu avec un gain

d’asservissement moyen.

(a) Profil de la vitesse de rotation. (b) Profil de l’angle de rotation. (1) Profil obtenu avec un

petit gain. (2) Profil obtenu avec un gain moyen. (3) Profil obtenu avec un grand gain.

Figure 6.14 – Profils de vitesse et de variation angulaire du premier axe du méca-

nisme (axe motorisé).

Pour chaque expérience, le dispositif réalise 4 allers-retours en flexion et en

extension. Le premier aller-retour n’est pas pris en compte pour éviter les erreurs de

placement initial de la jambe. Les données ne sont pas traitées lorsque la vitesse de

rotation principale est proche de zéro. La figure 6.15 montre l’exemple d’un profil de

la variation angulaire de l’axe motorisé avec l’utilisation d’un gain d’asservissement

moyen, ainsi que les intervalles de temps pendant lesquels les données seront traitées.

Une des mesures des axes hélicöıdaux en flexion et en extension est présentée

sur la figure 6.16. Les trajectoires des deux points, appartenant à l’axe et situés

dans les plans z0 = −10 cm et z0 = −20 cm, sont également présentés sur les

figures 6.17, 6.19 et 6.22. Nous estimons dans nos expériences que ces deux plans

sont proches du plan médial et latéral qui sont au contact avec les condyles du
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Les calculs sont effectués entre les instants ∆f i et ∆f
′
i pour la flexion et ∆ei et ∆e

′
i pour l’extension.

Figure 6.15 – Variation angulaire de l’axe 1 pendant une expérience.

(a) Mesure de la flexion. (b) Mesure de l’extension.

Figure 6.16 – Axe hélicöıdal instantané mesuré par le prototype actif.

fémur. Les profils de distance et d’inclinaison de l’axe hélicöıdal instantané sont

construits en calculant la distance et l’inclinaison d’un axe à un moment donné

par rapport au premier axe estimé au tout début d’un mouvement de flexion ou

d’extension. Ces profils nous permettent de quantifier la variation de ces mesures

indépendamment de tout repère.

Malgré le fait que le dispositif soit fixé sur les parties musculaires des membres,

les mesures restent proches pendant une même expérience, surtout pendant la

flexion (voir les figures 6.17 et 6.18). Les variations des points de contact entre

l’axe hélicöıdal et les plans z = −10 cm et z = −20 cm sont bien similaires pour les

mouvements de flexion. Ceci se traduit par des profils de distance et d’inclinaison

presque identiques, sauf pour le troisième profil de distance où nous pouvons voir
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(a) et (b) : Profils obtenus avec les 3 mouvements de flexion effectués durant l’expérience. (c) et

(d) : Profils moyens.

Figure 6.17 – Trajectoires des points de contact entre l’axe hélicöıdal instantané

et les plans z0 = −10cm et z0 = −20cm pour les 3 mouvements de flexion.

(a) Profil de distance entre l’axe à un instant donné et le premier axe calculé. (b) Profil

d’inclinaison entre l’axe à un instant donné et le premier axe calculé.

Figure 6.18 – Profil de distance et d’inclinaison des 3 mouvements de flexion

pendant l’expérience.
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(a) et (b) : Profils obtenus avec les 3 mouvements d’extension effectués durant l’expérience. (c) et

(d) : Profils moyens.

Figure 6.19 – Trajectoires des points de contact entre l’axe hélicöıdal instantané

et les plans z0 = −10 cm et z0 = −20 cm pour les 3 mouvements d’extension.

(a) Profil de distance entre l’axe à un instant donné et le premier axe calculé. (b) Profil

d’inclinaison entre l’axe à un instant donné et le premier axe calculé.

Figure 6.20 – Profil de distance et d’inclinaison des 3 mouvements d’extension

pendant l’expérience.
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(a) Expérience 1. (b) Expérience 2. (c) Expérience 3. (1) Flexion/Extension. (2) Rotation

interne/Externe. (3) Valgus/Varus.

Figure 6.21 – Variations angulaires estimées pendant 3 expériences différentes.

(1) : Profil moyen de l’expérience 1, (2) : Profil moyen de l’expérience 2, (3) : Profil moyen de

l’expérience 3. (a) Vue dans le plan z0 = −10 cm, (b) Vue dans le plan z0 = −20 cm.

Figure 6.22 – Trajectoires moyennes des deux points de contact entre l’axe héli-

cöıdal instantané et les plans z0 = −10 cm et z0 = −20 cm pour les mouvements

de flexion estimés pendant 3 expériences différentes.
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(a) Profils moyen de distance entre l’axe à un instant donné et le premier axe calculé. (b) Profils

moyen d’inclinaison entre l’axe à un instant donné et le premier axe calculé.

Figure 6.23 – Profils moyens de distance et d’inclinaison des mouvements de flexion

pendant 3 expériences différentes.

un écartement un peu plus important au début du mouvement que pour les deux

autres profils. Nous rappelons que, malgré l’utilisation de coques d’adaptation qui

permettent de maximiser le contact entre les attaches et les membres, la mesure

reste très sensibles aux mouvements musculaires. Il suffit qu’un petit changement

de posture de la personne pendant la mesure ait lieu pour donner suite à un chan-

gement notable de la mesure. Cependant, les allures des courbes obtenues restent

similaires, même pour les mesures effectuées pendant des expériences différentes.

Nous pouvons observer que la variation des points de contact entre l’axe instantané

et les plans z0 = −10 cm et z0 = −20 cm diffèrent selon les expériences, car le place-

ment initial du mécanisme sur la jambe diffère à chaque mise en place (figure 6.22).

Cependant, les profils de distance et d’inclinaison de l’axe instantané hélicöıdal res-

tent similaires (voir la figure 6.23 qui montre les profils moyens obtenus pendant

trois expériences réalisées à trois moments différents). Cette répétabilité, obtenue ici

probablement grâce à une bonne mâıtrise de la vitesse de rotation, est intéressante,

dans la mesure où cela démontre la possibilité de mettre en oeuvre une technique de

classification des données cinématiques de l’articulation du genou selon les sujets.

Le prototype actif pourrait être couplé avec un dispositif de mesure passif pour

estimer et compenser à posteriori les perturbations musculaires et des tissus mous.

L’usage d’un goniomètre passif, dont les attachements sur les membres se font sur

les proéminences osseuses comme nous avons suggéré dans la conclusion du cha-

pitre 5 peut être envisagé. Il en est de même de l’usage d’un système de capture de

mouvement utilisant des caméras et des marqueurs optiques. La deuxième solution

est moins encombrante et plus facile à mettre en oeuvre. La première solution est

plus économique pour une performance similaire, même si la conception mécanique

devrait être revue et optimisée pour faire coexister deux mécanismes différents sur

les membres.

Pour les mouvements d’extension, la répétabilité de la mesure est moins bonne
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(voir les figures 6.19 et 6.20). Ceci peut être expliqué par le fait que la rotation

interne/externe de la jambe devient active lorsque que cette dernière approche de

la flexion maximale, soit à partir de 90◦ environ. Cette rotation, non contrôlée

dans notre cas, crée des conditions initiales différentes pour la mesure de l’axe ins-

tantané dans la phase d’extension et modifie par conséquent le profil de cet axe.

Nous pouvons voir dans la figure 6.21 que l’angle de rotation interne/externe varie

énormément pendant des expériences différentes, alors que les profils des angles de

flexion/extension et varus/valgus restent similaires. Afin de pouvoir rendre la me-

sure de l’axe hélicöıdal instantané du genou répétable pendant la phase d’extension,

il faut que la rotation interne/externe du genou soit contrôlée.

Une autre explication plausible est le fait que la mesure durant l’extension est

plus exposée aux perturbations causées par les mouvements des muscles et des tissus

mous, étant donné que les coques d’adaptation sont fixées sur la face antérieure de

la jambe et de la cuisse.

6.4 Discussion et Conclusion

Nous avons présenté dans ce chapitre la conception d’un prototype de gonio-

mètre actif. Le dispositif est composé de sept corps dont un fixé sur la cuisse et

un fixé sur le mollet. Il dispose de six degrés de liberté, dont l’un est motorisé. La

liaison motorisée peut fournir un couple de 40 N.m au maximum. Ce couple doit

permettre de mobiliser le genou du sujet et de l’assister dans la plupart de ses acti-

vités quotidiennes. Un entrâınement à deux étages par friction et par cabestan est

utilisé pour amplifier le couple du moteur. L’entrâınement par friction permet un

ajustement du seuil de glissement de l’axe du moteur sur le disque d’entrâınement et

assure ainsi la sécurité du sujet. Toutes les liaisons du mécanisme sont munies d’un

potentiomètre de précision permettant de mesurer leurs déplacements. Un capteur

d’effort 6 axes peut également être ajouté à l’extrémité de la châıne cinématique

afin de permettre une mesure de l’effort d’interaction avec la jambe du sujet.

L’analyse des singularités et de l’indice de conditionnement ont permis de vali-

der fonctionnellement le choix cinématique. Si la mise en place de l’appareil sur la

jambe du sujet est correcte, c’est-à-dire que l’axe de rotation principale du méca-

nisme et l’axe du genou restent proches et que chaque liaison passive se situe près

de sa position zéro, alors le mécanisme restera éloigné de ces positions singulières

pendant le mouvement du genou. L’indice de conditionnement est du même ordre

de grandeur que sa valeur optimale, qui est de 1, et assure donc une bonne qualité

de mesure du dispositif. L’analyse de la transmission des efforts sur la jambe et sur

la cuisse de l’utilisateur a été réalisée et permet d’assurer que le prototype trans-

met les efforts utiles à la mobilisation de l’articulation tandis que les autres efforts

résiduels sont négligeables, ou peuvent être minimisés dans le cas contraire.

Le dispositif permet de mesurer la cinématique de l’articulation en utilisant

les techniques présentées dans le chapitre 4. La nouveauté par rapport à d’autres

systèmes de mesures existants est qu’il permet un contrôle de la vitesse de rotation
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de l’articulation du sujet. Nous avons réalisé les tests préliminaires sur le genou

droit d’un sujet sain. Dans nos expériences, le sujet se met dans la position assise.

Nous lui demandons de ne pas résister aux mouvements imposés par le dispositif

et d’essayer de suivre au mieux ces mouvements. Par conséquent, la charge que

l’articulation subit est faible. La vitesse de rotation est contrôlée par le moteur du

dispositif. Ainsi, nous assurons que les conditions de charge et de vitesse soient

proches pendant nos mesures.

Nous avons obtenu des résultats répétables pour la mesure de l’axe instantané

hélicöıdal. Cette répétabilité est conservée entre plusieurs mesures pendant une

seule expérience, ou même entre plusieurs expériences différentes si les conditions

de charge et les postures du sujet sont à peu près identiques. Toutefois, à cause des

mouvements musculaires parasites, la répétabilité de la mesure n’est pas facile à

obtenir. Ces perturbations ne peuvent être minimisées ou supprimées que si les at-

taches du mécanisme sur les membres du sujet se font sur les proéminences osseuses,

ce qui n’est pas envisageable avec notre prototype actif, car cela diminuerait drasti-

quement le confort. Une solution envisageable consiste à coupler ce dispositif actif

avec un système de mesure passif, que ce soit un système de capture de mouvement

utilisant des marqueurs optiques, ou un goniomètre passif muni de potentiomètres

de précision ou de codeurs optiques.

Malgré les limites de performances du dispositif liées aux perturbations mus-

culaires, les premiers résultats obtenus sont encourageants, car ils démontrent la

possibilité de classifier les données cinématiques du genou selon les différents profils

de l’axe instantané hélicöıdal. Des efforts doivent encore être fourni pour mettre au

point cette technique avant de commencer une campagne de mesure pour vérifier

sa viabilité.

D’autres applications sont aussi possibles avec ce prototype, tels que l’exercice

de récupération d’amplitude articulaire et l’assistance en couple pendant la phase

oscillante de la marche. La faisabilité de ces deux applications sera discutée dans le

chapitre suivant.
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Figure 6.24 – Orthèse fixée sur la jambe d’un sujet.
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Deux expériences montrant des possibilités offertes par notre prototype d’orthèse

active sont présentées dans ce chapitre, à savoir :

– Un exercice d’étirement pour l’aide à la récupération d’amplitude articulaire,

– Une aide à la flexion ou à l’extension du genou pour la marche accroupie ou

avec le genou raide.

Nous présentons également dans ce chapitre la loi d’asservissement en effort du

système en contrôlant l’axe 1 de l’orthèse. Cet asservissement permet de minimi-

ser l’effort d’interaction entre le mécanisme et la jambe du sujet afin de rendre le

dispositif transparent vis-à-vis de l’utilisateur.

7.1 Asservissement en effort

Bien que notre orthèse active soit conçue pour être la plus transparente possible

en effort, sa transparence n’est pas suffisante pour des applications de rééducation

pour lesquelles les utilisateurs ont des capacités musculaires déficientes ou limitées.

Un asservissement en effort doit par exemple être réalisé afin de pouvoir mettre

en oeuvre des applications d’aide à la flexion ou à l’extension du genou. Pour cela

nous allons dans un premier temps examiner la possibilité de contrôler l’effort d’in-

teraction entre le dispositif et la jambe du sujet en contrôlant le premier axe du

mécanisme.
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7.1.1 Commandabilité

Nous souhaitons réaliser un asservissement de l’effort d’interaction en contrôlant

la vitesse de rotation (ou le couple de sortie) de l’axe 1. On définit le rapport entre

la variation de l’effort d’interaction et la variation angulaire de l’axe 1 par :

rT =
δτinteraction

δq1
(7.1)

Où C est le couple moteur au niveau de l’axe 1 de l’orthèse. La condition néces-

saire et suffisante pour que l’asservissement soit possible est que rT ne change pas

de signe pendant le mouvement du genou et ce dans n’importe quelle configuration

du mécanisme (i.e. dans tout son espace de travail).

Figure 7.1 – Paramétrage du prototype avec capteur d’effort.

Pour mesurer l’effort d’interaction on utilise un capteur d’effort à 6 composantes.

Cependant, compte tenu de la cinématique de l’orthèse, ce capteur est principale-

ment sollicité en couple suivant son axe z7 = y6, si l’on ne tient pas compte de

la gravité. Par conséquent on ne tient compte pour modéliser le couple d’interac-

tion que de la composante de couple suivant l’axe y6 qui est modélisée comme une

liaison pivot que l’on peut définir comme une variable supplémentaire de la châıne

cinématique du dispositif, notée q7. Pour modéliser le comportement du capteur,

cette liaison est munie d’un élément élastique de raideur K7. Le couple d’interaction

est donc défini par :

τinteraction = −K7q7 (7.2)

La condition de commandabilité est par conséquent équivalente à ce que le ratio

entre δq7 et δq1 ne change pas de signe pendant tout le mouvement du genou.
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On étudie les variations locales des liaisons du mécanisme autour d’une confi-

guration donnée où le genou est supposé immobile. On définit alors la matrice

jacobienne du système, écrite au point B′ d’origine du capteur par :

JB′(q)/B2
=



C(q2) 0 0 0 0 −S(q35) C(q6)C(q35)

−S(q2) 0 −1 0 −1 0 S(q6)

0 1 0 0 0 C(q35) C(q6)S(q35)

Jv11 Jv12 Jv13 Jv14 Jv15 Jv16 Jv17

Jv21 Jv22 Jv23 Jv24 Jv25 Jv26 Jv27

Jv31 Jv32 Jv33 Jv34 Jv35 Jv36 Jv37


(7.3)

On applique ensuite la fermeture de châıne cinématique au point B′ pour obtenir

le système d’équations suivant, pour les 3 premières lignes de la jacobienne :


δq1C(q2)− δq6S(q35) + δq7C(q6)C(q35) = 0,

−δq1S(q2)− δq3 − δq5 + δq7S(q6) = 0,

δq2 + δq6C(q35) + δq7C(q6)S(q35) = 0.

(7.4)

La première équation de ce système nous donne :

δq7 = −δq1C(q2) + δq6S(q35)

C(q6)C(q35)
(7.5)

Comme q2, q6 et q35 sont proches de zéro, C(q2), C(q35) et C(q6) sont positifs.

De plus comme l’axe 6 du mécanisme ne joue qu’un rôle d’alignement, sa vitesse de

rotation est faible, ce qui implique que |δq6S(q35)| est très petit devant |δq1C(q2)|.
Nous pouvons donc en déduire que δq7 et δq1 ont toujours les signes opposés pen-

dant le mouvement du genou. La condition de commandabilité est donc validée. Le

couple d’interaction peut donc être asservi en contrôlant la rotation de l’axe 1 du

mécanisme. De plus, comme l’ensemble de la châıne fermée « mécanisme - genou »
constitue un mécanisme iso-statique dont le seul degré de liberté est contrôlé par la

motorisation de q1, il est trivial de démontrer qu’il existe une unique configuration

du mécanisme pour laquelle l’angle q7 est nul, c’est à dire pour laquelle le couple

d’interaction est nul ainsi que toutes les autres composantes de l’effort d’interac-

tion, si on néglige l’effet de gravité. Cette configuration unique est atteignable en

contrôlant la position angulaire de l’axe 1 du mécanisme. Cette propriété est impor-

tante dans la mesure où il rend possible une commande en effort d’interaction avec

une consigne nulle. Autrement dit, théoriquement, il est possible d’annuler l’effort

d’interaction lorsque la jambe est immobile et de le minimiser lorsque ce dernier

est en mouvement pour rendre le système le plus transparent possible vis-à-vis de

l’utilisateur.
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7.1.2 Implémentation de la loi de commande

Pour les deux applications que nous allons présenter dans ce chapitre, comme

aucune précision particulière en position en en vitesse n’est requise, nous utilisons de

simples contrôleurs proportionnels pour contrôler la vitesse et la position du disposi-

tif. Ce choix nous évitera d’utiliser des intégrateurs dans le contrôleur, intégrateurs

qui pourraient avoir des effets indésirables en pratique. En effet, des saturations en

position ou en vitesse peuvent survenir lorsque le système ne peut pas atteindre sa

consigne, soit parce que l’orthèse atteint ses butées mécaniques, soit à cause des ef-

forts de résistance du sujet. Par exemple, dans le cas d’une consigne non nulle (aide

à la flexion ou à l’extension), la saturation a lieu lorsque le sujet cherche à suivre le

mouvement du mécanisme et de ce fait maintient l’effort d’interaction à une faible

valeur. Dans le cas d’une consigne nulle (suivi du mouvement), la saturation a lieu

lorsque le sujet bouge sa jambe très rapidement et dépasse la vitesse de rotation

maximale que le mécanisme peut fournir. Lorsque le système est saturé, l’intégra-

teur continue à additionner l’erreur entre la mesure et la consigne, ce qui augmente

le signal d’entrée de l’actionneur jusqu’à l’infini. Si pour une raison quelconque la

saturation n’est plus présente (si le sujet ne résiste plus ou en cas de changement de

sens de rotation par exemple), l’actionneur va se mettre à tourner à sa vitesse maxi-

male pendant un moment, ce qui causera une grande perturbation du système. Dans

la pratique, l’utilisation d’une action intégrale en régime continu nécessite l’usage

d’un module d’anti-saturation, qui introduira une non-linéarité dans la boucle de

commande.

On notera que le moteur pas-à-pas que nous utilisons permet un contrôle précis

en position rien qu’avec une commande proportionelle. En effet ce moteur a un

nombre de pôles égal à 24, ce qui est équivalent à une résolution de 15◦ au niveau

de l’axe du moteur, soit encore 0.15◦ à la sortie du bloc moteur, ce qui est largement

suffisant pour nos applications en cas de faible résistance du sujet.

Lors d’un mouvement rapide du genou, une simple commande proportionelle

peut cependant créer des instabilités si on augmente le gain proportionnel pour

rendre le suivi en effort suffisamment rapide et diminuer l’effort d’interaction. Une

manière élégante d’éviter ce problème est d’utiliser un correcteur à retard de phase,

qui a le comportement d’un filtre passe-bas. Ce correcteur maintient le gain à une

grande valeur si la réponse du système est stable et le diminue en cas d’apparition

d’une instabilité qui se traduit par une oscillation de la réponse mécanique du

système. Nous fixons ici la fréquence de coupure à une valeur très basse, de l’ordre

de 2 Hz, afin d’absorber toute oscillation possible pendant le fonctionnement du

système. La fonction de transfert du correcteur est :

H(s) =
Y (s)

X(s)
=
s+ 10

s+ 2
. (7.6)

Un simple test de contrôle en effort a été réalisé. Un couple de consigne nul est

défini pour rendre le système le plus transparent possible. Pour rendre le contact



7.1. Asservissement en effort 149

Figure 7.2 – Courbe de Bode du correcteur à retard de phase.

avec le sujet plus naturel, nous utilisons le contrôle de vitesse en boucle ouverte

fourni par l’amplificateur de puissance à la place du contrôle de couple du moteur.

Le schéma de commande est illustré dans la figure 7.3 où µ représente la viscosité

du dispositif.

Figure 7.3 – Schéma de commande en effort.

(a) Mesure du couple d’interaction sans asservissement. (b) Mesure avec asservissement.

Figure 7.4 – Asservissement en effort avec une consigne nulle.

Les figures 7.4 et 7.5 présentent les résultats de l’expérience d’asservissement en

effort avec une consigne nulle. L’objectif est de minimiser la composante principale
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(a) Mesure sans asservissement en effort. (b) Mesure avec asservissement en effort.

Figure 7.5 – Vitesses et positions angulaires de l’axe 1 du mécanisme durant le

test d’asservissement d’effort nul.

de l’effort d’interaction (dans notre cas le couple suivant l’axe y6). Pour des vitesses

de rotation à peu près similaires à l’axe principal de rotation de l’orthèse dans les

deux cas, nous avons réduit ce couple d’interaction d’un facteur 5, tout en assurant

la stabilité de la réponse du système (peu d’oscillations dans la courbe de position

avec asservissement en effort, voir figure 7.5).

7.2 Exemples d’applications possibles

Deux tests expérimentaux ont été réalisés pour valider le bon fonctionnement

du prototype et son utilisabilité pour des applications de rééducation fonctionnelle.

La première expérience consiste à utiliser l’orthèse pour effectuer un étirement

statique progressif pour le traitement de la raideur du genou. Cet exercice a été

initialement conçu pour restaurer la mobilité des articulations qui ont été immo-

bilisées pendant une longue période post-opératoire. Dans cette expérience, au lieu

d’utiliser une attelle articulée passive munie d’éléments flexibles (Bonutti et al.,

2008), l’orthèse tire sur le genou depuis une position angulaire initiale jusqu’à une

position de consigne finale en tenant compte de la résistance articulaire mesurée à

l’aide du capteur d’effort.

Le second test vise à aider la flexion et/ou l’extension du genou pendant une

marche accroupi ou avec le genou raide. Ces types de pathologies touchent fré-

quemment les enfants atteints de la paralysie cérébrale. La possibilité de fournir

un couple autour du genou pendant la marche peut aider à distinguer l’absence de

force musculaire (ou de la commande) d’autres causes possibles des troubles de la

marche.



7.2. Exemples d’applications possibles 151

7.2.1 Etirement statique pour le traitement de la raideur du genou

Une loi de commande hybride a été utilisée pour cet exercice. Il s’agit d’un

asservissement en effort avec deux entrées. On ajoute à l’asservissement en position

utilisé pour ramener la jambe du sujet vers la position souhaitée un asservissement

proportionnel en effort. Le mécanisme se comporte alors comme un ressort de rappel

angulaire dont le couple de torsion est défini par la loi suivante :

Cressort = Cp = −K(q1mesure − q1ref). (7.7)

Où q1mesure− q1ref est l’écart entre la position angulaire souhaitée et la position

angulaire instantanée mesurée sur l’axe 1 du mécanisme. Comme pour l’application

de suivi en effort, le moteur est contrôlé en vitesse et non pas en couple afin de rendre

le mouvement du mécanisme plus naturel. Le schéma complet de la commande est

présenté sur la figure 7.6. La consigne varie en fonction de l’effort résistant du sujet et

de la position angulaire q1 du mécanisme, conformément à l’équation (7.7). Comme

aucune précision en position n’est demandée pour cette expérience, le moteur est

contrôlé par un simple gain en vitesse.

Selon les besoins, on peut définir le signal de consigne de couple τref afin de

mouvoir la jambe du sujet autour de la position d’équilibre q1ref . Pendant notre

expérience, nous l’avons fixé à 0.

Les résultats sont présentés sur la figure 7.7. Lorsque l’angle de rotation du

premier axe du mécanisme se trouve loin de sa position cible, le couple généré

par le ressort virtuel devient très important et le mécanisme réalise un tirage en

puissance sur la jambe du sujet. Lorsqu’il s’approche de sa valeur cible, le couple

du ressort virtuel diminue, ce qui permet au sujet d’effectuer des mouvements de

faibles amplitudes.

Figure 7.6 – Schéma de commande hybride pour l’application d’étirement statique

du genou.

Les mesures de l’effort d’interaction pendant cette expérience sont présentées

sur la figure 7.8. Ces mesures concordent avec les résultats théoriques de l’analyse

de transmission d’effort sur la jambe que nous avons présentée dans le chapitre

précédent. Les efforts principalement transmis à la jambe sont le couple suivant
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(a) Couple d’interaction principal (suivant l’axe y6) mesuré par le capteur d’effort. (b) Position

angulaire de l’axe principal de rotation de l’orthèse (l’axe z1).

Figure 7.7 – Résultats de l’expérience d’étirement statique articulaire.

l’axe y6 et la force suivante l’axe x6 (l’axe z du capteur d’effort). La force suivant

l’axe z6 devrait être nulle selon l’analyse, est ici non négligeable à cause de l’effet du

poids des pièces du mécanisme. Comme l’origine du capteur n’est pas confondu avec

l’emplacement du point B, qui est l’origine du corps (6) où les calculs théoriques

ont été effectués, les couples mesurés comprennent aussi le produit vectoriel entre

la force résiduelle plus le poids et la distance entre ces deux points.

7.2.2 Aide à la flexion du genou pendant la phase d’oscillation du
cycle de la marche

Pour pouvoir aider un utilisateur à marcher, il est nécessaire de détecter les

différentes phases de marche, et notamment la phase de flexion, afin d’apporter une
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(a), (b), (c) : Couples mesurés selon les axes y6, z6, x6 du capteur d’effort. (d), (e), (f) : Forces

mesurées selon les axes y6, z6, x6.

Figure 7.8 – Mesures des six composantes de l’effort d’interaction durant l’expé-

rience d’étirement.

aide sélective uniquement lorsque cela est nécessaire.

Un algorithme de détection du mouvement de flexion a donc été mis en place.

La flexion peut être détectée par la mesure du déplacement angulaire, de la position

et de la vitesse angulaire instantanées. Une fois la flexion détectée, une consigne de

couple non nulle est envoyée à la boucle d’asservissement en effort pour imposer le
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déplacement de l’articulation pendant un court instant. Une fois le temps d’assis-

tance dépassé, la consigne revient à zéro afin de reprendre le suivi du mouvement

du sujet. L’algorithme est présenté en détail dans le tableau 7.1.

—–—–—–—–————————————————————

Depflex = 0 ; ωdernier = ω

Boucle infini

// Calcul de la flexion

Déterminer ω

Si (ωdernier > 0) et (ω < 0) alors

Depflex = 0

FinSi

Si (ωdernier < 0) et (ω < 0) alors

Depflex = Depflex + ωT

FinSi

// Détection de flexion du sujet et renforcement du mouvement

Si (Depflex > Seuilflexion) et (ω < −ε) et (θ > −θmax−flexion) alors

Cd = Cflex // Imposer un couple de flexion au genou

Sinon

Cd = 0 // suivi du mouvement

FinSi

——————————————————————————–

TABLEAU 7.1 – Premier algorithme de détection de la flexion du sujet et de ren-

forcement de la flexion. T est la période d’échantillonage du système.

Afin d’assurer une bonne transition entre les phases d’assistance et de suivi du

mouvement, la consigne envoyée durant l’assistance est un signal triangulaire régi

par l’équation (7.8).


Cflex = (Cmax

∆t
0.5∆tmax

) pour (∆t < 0.5∆tmax),

Cflex = Cmax − (Cmax(∆t−0.5∆tmax
0.5∆tmax

)) pour (0.5∆tmax < ∆t < ∆tmax).

(7.8)

Où ∆t est le temps écoulé du début de l’assistance et ∆tmax est le temps d’as-

sistance total. L’angle de flexion n’est pas imposé par le dispositif, mais varie selon

le temps d’assistance et l’effort de résistance de la jambe.

Cette loi relativement simple pourrait très bien être remplacée par une loi plus

physiologique, déterminée expérimentalement sur les sujets pendant leur marche

réelle.

Les figures 7.9 et 7.10 montrent le résultat de cette expérience. Bien que l’al-

gorithme ait réussi à détecter le mouvement de flexion de la jambe du sujet, le

couple d’assistance fourni perturbe considérablement son mouvement naturel, sur-

tout pour une marche rapide. En effet, la vitesse maximale du moteur ne peut pas
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dépasser 110◦/s. Elle est très inférieure à celle de la flexion du genou lors d’une

marche normale (elle peut atteindre 350◦/s). Cette saturation de vitesse empêche le

sujet d’effectuer son mouvement de manière naturelle et l’oblige à ralentir son geste.

De plus, si pendant l’assistance, un mouvement d’extension volontaire se produit,

l’algorithme actuel ne permet pas de le détecter puisqu’il se base uniquement sur la

mesure de la vitesse et de la position angulaires.

(a) Couple principal d’interaction mesuré. (b) Consigne de couple d’interaction.

Figure 7.9 – Résultat de l’expérience d’assistance à la flexion pendant la marche :

Mesure du couple d’interaction.

Pour que l’expérience puisse être réalisée correctement, il faudrait augmenter la

vitesse de rotation maximale de l’orthèse, ce qui peut être obtenu facilement. En

effet les premières expériences ont montré qu’un couple d’assistance de l’ordre de

15 N.m est suffisant. Il est donc possible de réduire le couple maximal transmissible

de l’appareil afin d’augmenter sa vitesse. Avec un autre moteur de même techno-

logie mais avec une capacité en vitesse légèrement supérieure, nous estimons qu’il

est possible de construire une orthèse capable de délivrer un couple maximum de

19 N.m pour une vitesse de rotation maximale de 390◦/s, en réduisant le gain de

transmission à 50.

Par ailleurs, l’allure du couple et la durée de l’assistance ont été définies em-

piriquement. On pourrait obtenir une assistance plus efficace en optimisant ces

paramètres en faisant des expériences in vivo. L’algorithme de détection de flexion

peut aussi être remplacé par des détecteurs d’activités musculaires EMG afin de

pouvoir obtenir un meilleur contrôle sur le mouvement volontaire du sujet.
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(a) Vitesse angulaire. (b) Position angulaire.

Figure 7.10 – Résultat de l’expérience d’assistance à la flexion pendant la marche :

Mesure de la vitesse et de la position angulaire du premier axe de rotation de

l’orthèse.

7.3 Discussion et Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons démontré le potentiel applicatif de notre proto-

type grâce à deux expériences représentatives des méthodes utilisées en rééducation

fonctionelle : la première consiste à effectuer un étirement articulaire en fonction

de la résistance du sujet pour un traitement progressif de la raideur du genou. La

deuxième consiste à apporter une assistance en couple de flexion aux sujets ayant

des troubles de la marche dans un but de diagnostique ou de traitement.

La première expérience a fourni des résultats satisfaisants. Le prototype permet

de contrôler la position et l’effort de résistance du sujet grâce à une loi de com-

mande simple et stable. Pour simplifier l’analyse, nous avons supposé que le couple

articulaire est appliqué uniquement suivant l’axe y6. L’effort réel est plus complexe

et pourrait être défini en estimant la cinématique de l’ensemble grâce aux mesures

fournies par les potentiomètres. Cependant, une telle mesure ne peut être précise

que si le dispositif de mesure est fixé sur les proéminences osseuses, ce qui n’est

pas le cas de notre prototype actif, afin de minimiser l’influence sur la mesure des

mouvements musculaires parasites qui étaient très importants pendant notre expé-

rience. Cette possibilité constitue donc une perspective pour les études à venir, en

couplant l’orthèse active avec un dispositif de mesure passive (par exemple un élec-

trogoniomètre articulaire ou un système de capture de mouvement optique) pour

avoir une mesure précise de l’effort articulaire.

Le test de suivi des mouvement du sujet en réduisant l’effort d’interaction au

minimum a aussi fourni des résultats intéressants. Nous avons réduit le couple d’in-



7.3. Discussion et Conclusion 157

teraction avec la jambe d’un facteur de 5 environ par rapport à un fonctionnement

en mode libre du prototype. Par conséquent, le sujet peut mouvoir sa jambe sans

pratiquement aucune contrainte (à condition que la vitesse de rotation de l’axe 1 ne

soit pas saturée). Ce résultat est très prometteur, car il ouvre la possibilité d’une

assistance robotisée pour les gestes quotidiens, en particulier pour la marche. La

propriété d’isostatisme du mécanisme de l’orthèse contribue à la facilité de contrôle

des efforts d’interaction, résultat de l’élimination de tout effort résiduel dû à l’hy-

perstatisme existant dans un bon nombre d’orthèses articulaires actives du fait d’un

manque de liaisons passives dans le mécanisme.

Bien que les résultats obtenus par la deuxième expérience soient pour le moment

insuffisants pour une application à la marche réelle, nous pensons qu’en augmentant

la vitesse maximale de l’appareil et avec l’aide de capteurs EMG pour une meilleure

détection de l’activité musculaire du sujet, l’application d’aide à la flexion ou à

l’extension durant la marche sera tout à fait réalisable.





Chapitre 8

Conclusion et perspectives

Cette thèse aborde la conception des dispositifs de mesure et des robots de ré-

éducation pour les articulations anatomiques humaines, en particulier l’articulation

du genou. Nous avons proposé l’utilisation d’exosquelettes multicontacts car cette

approche permet une interaction sur chacun des segments corporels du membre,

autorisant ainsi la mesure et le contrôle de chaque articulation séparément.

L’introduction de liaisons passives dans la châıne cinématique de l’exosquelette

permet, lorsque celui-ci est mis en châıne fermée avec les segments corporels, d’éli-

miner les contraintes résiduelles dues aux non-alignement entre l’axe principal de

rotation de l’appareil et celui de l’articulation, permettant donc de respecter au

mieux le mouvement physiologique de l’articulation entrâınée.

Deux prototypes mettant en oeuvre ce principe ont été réalisés. Le premier est

un goniomètre passif utilisé pour mesurer la position et les mouvements de l’axe

instantané de l’articulation du genou. Son fonctionnement a été validé par une

comparaison avec un dispositif de mesure optique. Le second est un exosquelette

actif pour le genou. Sur ce second dispositif, une étude théorique de transmission des

efforts en quasi-statique a été réalisée pour vérifier si la composante utile du vecteur

d’effort est bien transmise à l’articulation. Pour notre prototype, cette composante

est le couple dont la direction est proche de l’axe articulaire. Le non-alignement

entre l’axe principal de rotation de l’appareil et l’axe instantané de l’articulation

est compensé par cinq degrés de liberté passifs. Les autres composantes non-désirées

sont non nulles, mais peuvent être minimisées en ajustant la longueur de certaines

pièces du mécanisme.

Ces résultats théoriques ont ensuite été validés en pratique, le prototype ayant

été testé avec succès. Il permet de mobiliser sans peine le genou du sujet, amélio-

rant ainsi par rapport à d’autres exosquelettes certains exercices de rééducation en

terme de transmission d’effort, comme par exemple l’exercice de tirage en statique

pour permettre une récupération d’amplitude articulaire. De surcrôıt, l’isostatisme

de l’ensemble ’mécanisme-genou’ permet de faciliter l’implémentation d’une loi de

commande en effort nul, puisqu’on a la mâıtrise des efforts transmis, qui sont en

théorie négligeables en l’absence de résistance du sujet. Par conséquent, en utilisant

un capteur d’effort, le prototype, devenu ainsi transparent vis-à-vis du sujet, peut

suivre les mouvements du genou dans tout son espace de travail. Ce résultat permet

d’envisager une application d’assistance à la marche d’un sujet ayant des troubles

de locomotion.

En sus d’apporter une assistance au travail moteur sur une articulation visée, le

mécanisme qui dispose de six degrés de liberté mesurés peut jouer le rôle de dispo-
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sitif de mesure de la cinématique et de la dynamique du sujet. A la différence d’un

électrogoniomètre passif qui suit le mouvement articulaire, le prototype actif permet

d’imposer une vitesse de rotation au genou, rendant ainsi possible une comparaison

entre plusieurs mesures effectuées sur un même sujet dans différentes conditions ou

entre des mesures inter-individuelles. Les premiers résultats obtenus sur le genou

sain d’un sujet démontre une certaine répétabilité de la mesure de l’axe hélicöıdal

instantané, malgré la présence des mouvements musculaires. Ce résultat est inté-

ressant dans la mesure où il permet une classification des mesures cinématiques du

genou. Dans le futur, il serait possible de coupler l’orthèse avec un dispositif passif

de mesure afin de minimiser l’effet des mouvements musculaires sur la mesure.

Les résultats de ces travaux axés sur la robotique de rééducation, contribuent

aux avancées de la recherche sur les architectures des orthèses actives. Nous avons

élaboré une méthode de conception générale des orthèses polyarticulées iso-statiques

qui permettent de contraindre le moins possible la cinématique naturelle de l’arti-

culation cible. Une voie de recherche fructueuse à explorer serait de remplacer les

liaisons élémentaires passives constituant la châıne cinématique de l’exosquelette par

des liaisons flexibles. En effet, si l’axe principal de rotation de l’orthèse est proche

de celui de l’articulation, les débattements de ces liaisons passives seront de faibles

amplitudes, rendant ainsi possible une telle conception qui permettrait d’améliorer

la compacité de l’appareil et de réduire son coût de fabrication. L’étude de l’usage

des éléments flexibles pour la micro-robotique a été abordée dans la thèse de (Ber-

nadoni, 2004), qui propose de fusionner l’approche descriptive, basée sur l’expertise

du concepteur, et l’approche prescriptive, basée sur des algorithmes d’optimisation

en CAO, pour définir la forme et les dimensions de la structure flexible en fonction

d’un cahier des charges et d’un choix de matériaux donnés. L’auteur a développé

un logiciel de conception de structures flexibles à déformations réparties, utilisant

des blocs constitués de poutres élémentaires, qui permet un actionnement discret à

plusieurs degrés de liberté, pour autant de degrés de liberté de sortie. Bien que cette

méthode n’ait été utilisée que pour la conception d’une structure planaire, il serait

possible de la généraliser pour la recherche de structures flexibles à grands débat-

tements en trois dimensions. Nous notons qu’il existe un bon nombre d’exemples

d’orthèses médicales passives conçues avec des éléments flexibles afin de mieux ali-

gner l’axe de rotation de l’orthèse avec l’axe articulaire (Reynolds et al., 2006).

Cependant, la conception de ces appareils se base uniquement sur l’ingéniosité et

l’expertise des concepteurs. Une méthodologie de conception générale des orthèses

auto-adaptatives avec éléments flexibles intégrés serait un apport intéressant dans

le domaine de recherche des robots personnels.
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A.1 Liste des symboles du chapitre 3

Symbole Description Unités

m L’indice de mobilité ou degré de liberté général du mécanisme Sans unité

mr L’indice de mobilité ou degré de liberté réel du mécanisme Sans unité

h L’indice d’hyperstaticité général du mécanisme Sans unité

hr L’indice d’hyperstaticité réel du mécanisme Sans unité

n Nombre de liaisons élémentaires dans le mécanisme Sans unité

d Dimension de l’espace (d = 3, 6) Sans unité

nc Nombre de corps total dans le mécanisme Sans unité

k Mobilité de la châıne mécanique fermée Sans unité

ui nombres de contraintes élémentaires dans la liaison i Sans unité

Ic nombre d’inconnus cinématiques dans les liaisons du mécanisme Sans unité

Ec nombre d’équations scalaires de contraintes résultant de la Sans unité

présence de cycles cinématiques

Is nombre d’inconnus statiques (ou dynamiques) dans les liaisons Sans unité

du mécanisme

Es nombre d’équations scalaires traduisant l’équilibre statique Sans unité

(ou dynamique) de nc − 1 corps

JOi(q)/Bi
Matrice jacobienne écrite au point Oi dans la base Bi Sans unité

JOi
>(q)/Bi

Matrice jacobienne transposé écrite au point Oi dans la base Bi Sans unité

(JOi
>)−1(q)/Bi

Inverse de la matrice jacobienne transposé écrite au pointOi Sans unité

dans la base Bi

JP (q) Matrice jacobienne écrite au point P, q est le vecteur Sans unité

articulaire du mécanisme.

Cm Vecteur d’efforts articulaires du mécanisme Sans unité

Effort(Oi) Vecteur d’efforts transmis au point Oi Sans unité
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C Couple moteur appliqué à une liaison pivot du mécanisme N.m

F Force motrice appliquée à une liaison prismatique du mécanisme N.m

(M i, Fx
i, Fy

i) Moment et forces transmis au point Oi N.m et N

sin θi ou Sθi Sinus de l’angle θi Sans unité

cos θi ou Cθi Cosinus de l’angle θi Sans unité

sin qi ou S(qi) Sinus de la variable articulaire qi du mécanisme Sans unité

cos qi ou C(qi) Cosinus de la variable articulaire qi du mécanisme Sans unité

li Longueur d’un segment i du mécanisme mm

θi Déplacement angulaire d’une liaison pivot i du mécanisme ◦

ri Déplacement linéaire d’une liaison prismatique i du mécanisme mm

qi Déplacement généralisé d’une liaison i du mécanisme ◦ ou mm

θ̇i Vitesse angulaire instantanée d’une liaison i du mécanisme ◦/s

ṙi Vitesse linéaire instantanée d’une liaison i du mécanisme mm/s

q̇i Vitesse instantanée d’une variable articulaire généralisé mm/s ou ◦/s

qi du mécanisme

q̇a et q̇p Vecteur des vitesses articulaires actives et passives mm/s ou ◦/s

α1, α2, γ0 Angles de rotation ◦

$i Torseur géométrique d’une liaison i du mécanisme Sans unité

rang($1,$2, ..,$n) Rang de la matrice jacobienne formée par les vecteurs Sans unité

colonnes $1,$2, ..,$n

K Raideur de l’élasticité de l’attachement N.m

b′, r3 Variables de distance mm

a, b Coordonnées du point P dans le repère R0(O,x,y) mm

A.2 Liste des symboles du chapitre 4

Symbole Description Unités

a, b Position du centre de rotation instantané d’un corps solide mobile mm

par rapport à un corps de référence dans le groupe SE(2)

a, b, c Position d’un point situé sur l’axe hélicöıdal instantané d’un corps mm

solide mobile par rapport à un corps de référence dans le groupe SE(3)
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a′, b′, c′ idem mm

rm Vecteur de position calculé dans le repère lié au corps mobile Sans unité

rf Vecteur de position calculé dans le repère lié au corps de Sans unité

référence

r′m, r
′
f Coordonnées homogènes des vecteurs rm, rf Sans unité

Vecteur de position d’un point appartenant au corps mobile Sans unité

calculé dans le repère lié au corps de référence

r′Qi
, r′Pi

Coordonnées homogènes du vecteur rQi , rPi Sans unité

rji Vecteur de position du point i du corps j par rapport mm

au repère de référence

rm′i Vecteur des coordonnées homogènes du point i du corps mobile mm

Tfm Matrice de transformation euclidienne qui s’applique au point Sans unité

défini par les vecteurs de position r′f et r′m Sans unité

Tm
12 Matrice de transformation homogène entre les deux positions Sans unité

différents du corps mobiles

T ′j
k,k+1

Matrice de transformation homogène des segments adjacents Sans unité

(k) et (k + 1)

T ′j Matrice de transformation homogène de la châıne cinématique Sans unité

Df
j Matrice carée formér par les vecteurs colonnes rj

′
i = (rji , 1)> Sans unité

R Matrice de rotation d’un corps mobile entre deux Sans unité

instants différents

Φ Angle de rotation du corps mobile mesuré entre deux radian

instants différents

δ Déplacement linéaire fini d’un corps mobile mm

entre deux instants différents.

u = (ux, uy, uz)
> Vecteur de direction de l’axe hélicöıdal. Sans unité

ω Vecteur de vitesse de rotation instantané d’un corps radian/s

mobile autour de l’axe hélicöıdal instantané

v Vecteur de vitesse linéaire instantané d’un corps mm/s

mobile selon l’axe hélicöıdal instantané

ω06 = (ωx, ωy, ωz)
> Vecteur de vitesse de rotation instantané d’un corps radian/s

mobile autour de l’axe hélicöıdal instantané mesuré

par un goniomètre à 6 degrés de liberté

vP = (vx, vy, vz)
> Vecteur de vitesse linéaire instantané d’un corps mm/s

mobile selon l’axe hélicöıdal instantané

vP ′ idem.
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vAi Vecteur de vitesse instantané d’un point appartenant mm/s

au corps mobile

vA′
i

Vecteur de vitesse instantané du point A′i, mm/s

projection du point Ai sur l’axe hélicöıdal instantané

JAi(q) Matrice jacobienne écrite au point Ai, q est le vecteur Sans unité

articulaire du mécanisme

Re Résolution du capteur de position angulaire ◦/bit

Nb Nombre de bits d’une entrée analogique Sans unité

∆deg Plage de rotation du capteur ◦

V0, V1 Valeurs de tension électrique Volt

q(i) Echantillon enregistré au temps id’une variable articulaire radian

q(i) Valeur moyenne de q(i) radian

qr(i) Echantillon réel au temps i d’une variable articulaire radian

(en simulation)

τ Déphasage du filtre numérique s

T Période d’échantillonage de la mesure s

x(k), y(k) Entrées et sorties d’un filtre numérique Toute unité

ai, bj Pôles et zéros de la fonction de transfert discrète Sans unité

du filtre numérique

e(i) Erreur de mesure d’un capteup de position radian

dlim Borne de l’erreur d’acquisition radian

n Largeur de la fenêtre d’estimation de vitesse instantanée Sans unité

an Coefficient directeur de la droite passant par les radian

deux points situés à l’extrémité de la fenêtre d’estimation

bn Ordonnée de la droite passant par les deux points situés radian/s

à l’extrémité de la fenêtre d’estimation

A.3 Liste des symboles du chapitre 5

Symbole Description Unités

Tij Matrices de transformation homogène entre les corps i, j Sans unité

adjacents du mécanisme
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$i Vecteurs colonnes de la matrice jacobienne Sans unité

Jw,Jw1 ,Jw2 Sous-matrices jacobiennes Sans unité

Jv,Jv1 ,Jv2 Sous-matrices jacobiennes Sans unité

Ẋnorm Vecteur des vitesses cartésiennes du système en châıne fermée Sans unité

q̇norm Vecteur des vitesses articulaires du système en châıne fermée Sans unité

Nv,Nq Matrices diagonales utilisée pour homogénéiser la matrice Sans unité

jacobienne du système.

Jh Matrice jacobienne homogénéisée Sans unité

P (X) Polynôme caractéristique de la matrice jacobienne homogénéisée. Sans unité

εc Erreur de calibration radian, mm

Rg Repère lié au genou Sans unité

uflex Axe de flexion - extesion Sans unité

uint Axe de rotation interne-externe Sans unité

uvar Axe de rotation varus-valgus Sans unité

wflex, wint, wvar Vitesse de rotation du genou : flexion-extension, interne-externe, radian/s

varus-valgus

vmed−lat, vpro−dis Vitesse linéaire du genou : médian-latéral, proximal-distal mm/s

vant−pos Vitesse linéaire du genou : antérieur-postérieur mm/s

∆med−lat,∆pro−dis Déplacement linéaire du genou : médian-latéral, proximal-distal mm

∆ant−pos Déplacement linéaire du genou : antérieur-postérieur mm

A.4 Liste des symboles du chapitre 6

Symbole Description Unités

ac Largeur de contact entre les deux disques mm

bc Longueur de contact entre les deux disques mm

Pt Charge totale appliquée sur la largeur de contact N

r Rayon efficace mm

r1, r2 Rayons du disque d’entrâınement et de l’axe du moteur mm

Er Module d’élasticité réduit au contact GPa

E1, E2 Modules de Young des deux corps au contact GPa
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ν Coefficients de Poisson Sans unité

ν1, ν2 Coefficients de Poisson des deux corps au contact Sans unité

p(x) Équation de répartition de presion sur la largeur du contact N/mm

pm Pression moyenne sur la largeur du contact N/mm

p0 Pression maximale sur la largeur du contact N/mm

σx, σy, σz Contraintes prinipales à l’intérieur du solide GPa

τmax Contrainte de cisaillement maximale à l’intérieur du solide GPa

µ Coefficient de frottement entre les deux solides Sans unité

FT Force tangente transmise sur le disque N

FN Force normale qui maintient les deux disques au contact N

Tfext(B) Torseur des efforts d’intéraction Sans unité

M(B) Moment d’intéraction calculé au point B N.m

F (B) Force d’intéraction calculée au point B N.m

Mx(B),My(B),Mz(B) Composantes du moment d’intéraction N.m

calculé au point B dans la base liée au repère R2

Fx(B), Fy(B), Fz(B) Composantes de la force d’intéraction N

calculé au point B dans la base liée au repère R2

JB(q)/B2
Matrice jacobienne écrite au point B Sans unité

dans le repère B2

JB
>(q)/B2

Matrice jacobienne transposée écrite au point B Sans unité

dans le repère B2

Mtorsion−jambe Torsion des muscles suivant l’axe de la jambe N.m

Rij Matrice de rotation entre les corps i, j Sans unité

M(O) Moment d’interaction calculé au point O N.m

F (O) Force d’interaction calculée au point O N.m

Mx(O),My(O),Mz(O) Composantes du moment d’intéraction N.m

calculé au point O dans la base liée au repère R2

Fx(O), Fy(O), Fz(O) Composantes de la force d’intéraction N

calculé au point O dans la base liée au repère R2

d̂OB Matrice de pré-produit vectoriel du vecteur de position OB Sans unité
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A.5 Liste des symboles du chapitre 7

Symbole Description Unités

rT Rapport entre la variation du couple d’interaction et la variation angulaire Sans unité

du premier axe

τinteraction Couple d’interaction N.m

δτinteraction Variation du couple d’intéraction N.m

δq1 Variation angulaire de l’axe 1 du mécanisme Radian

τressort, τp Ressort de rappel placé sur l’axe 1du mécanisme N.m

q1mesure Mesure de l’angle q1au cours du mouvement du genou Radian

q1ref , θref Angle de consigne pendant l’expérience d’étirement articulaire Radian

τref Couple d’interaction de consigne N.m
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B.1 Algorithmes

B.1.1 L’algorithme de mise sous forme échelonnée d’une équation
matricielle

Le système d’équations à mettre en forme échelonnée peut être écrit comme

suit :

L1 = [a11 − 1, a12, a13,Kux − sx],

L2 = [a21, a22 − 1, a23,Kuy − sy],
L3 = [a31, a32, a33 − 1,Kuz − sz].

(B.1)

On peut réécrire ce système sous la forme suivante :

L1 = [c11, c12, c13, d1K + e1],

L2 = [c21, c22, c23, d2K + e2],

L3 = [c31, c32, c33, d3K + e3].

(B.2)

B.1.1.1 Pour la première colonne

1ère ligne

– Si c11 6= 0, alors, on calcule pour la ligne L1 :

L1 = L1/c11 = [1,
c12

c11
,
c13

c11
,
d1K + e1

c11
]. (B.3)

On a donc :
c12 = c12/c11,

c13 = c13/c11,

d1 = d1/c11,

e1 = e1/c11.

(B.4)

– Si c11 = 0, on permute cette ligne avec L2 ou L3 si a21 ou a31 sont non nuls.

Puis on effectue le même calcul que pour le cas précédent.

2è ligne

– Si c21 = 0 alors on ne fait rien

– Sinon c21 6= 0 alors :

L2 = L2/c21 = [1,
c22

c21
,
c23

c21
,
d2K + e2

c21
] = [1, c22, c23, d2K + e2]

L2 = L2−L1 = [0, c22−c12, c23−c13, (d2−d1)K+e2−e1] = [0, c22, c23, d2K+e2]
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3è ligne

– Si c31 = 0 alors on ne fait rien

– Sinon c31 6= 0 alors :

L3 = L3/c31 = [1,
c32

c31
,
c33

c31
,
d3K + e3

c31
] = [1, c32, c33, d3K + e3]

L3 = L3−L1 = [0, c32−c12, c33−c13, (d3−d1)K+e3−e1] = [0, c32, c33, d3K+e3]

B.1.1.2 Pour la deuxième colonne

2è ligne

– Si c22 = 0 alors on permute L2 et L3, et on effectue les calculs comme indiqués

par la suite.

– Sinon c22 6= 0, alors on a :

L2 = L2/c22 = [0, 1, c23/c22, (d2K + e2)/c22] = [0, 1, c23, d2K + e2]

3è ligne

– Si c32 = 0 alors on ne fait rien.

– Sinon c32 6= 0, alors on a :

L3 = L3/c32 = [0, 1, c33/c32, (d3K + e3)/c32] = [0, 1, c33, d3K + e3]

L3 = L3 − L2 = [0, 0, c33 − c23, (d3 − d2)K + e3 − e2] = [0, 0, c33, d3K + e3]

B.1.1.3 Pour la troisième colonne

3è ligne

– Si c33 = 0 alors on ne fait rien.

– Sinon c33 6= 0, alors on a :

L3 = L3c23/c33 = [0, 0, c23, (d3K + e3)c23/c33] = [0, 0, c33, d3K + e3]

L3 = L3 − L2 = [0, 0, 0, (d3 − d2)K + e3 − e2] = [0, 0, 0, d3K + e3]
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C.1 Identification du modèle cinématique du prototype

actif pour l’estimation de l’AHI par la méthode

cinématique

Si P est un point appartenant à l’axe hélicöıdal, tel que ses coordonnées soient

définies par :

PO/B2
=

ab
c


/B2

. (C.1)

L’écriture complète de la jacobienne JP (q)/B2
du système (écrite au point P

dans la base (B2)) est,



cos q2 0 0 0 0 − sin q35

− sin q2 0 −1 0 −1 0

0 1 0 0 0 cos q35

(PO ∧ z1).x2 (PO ∧ z2).x2 (PO ∧ z3).x2 z4.x2 (PH ∧ z5).x2 (PB ∧ z6).x2

(PO ∧ z1).y2 (PO ∧ z2).y2 (PO ∧ z3).y2 z4.y2 (PH ∧ z5).y2 (PB ∧ z6).y2

(PO ∧ z1).z2 (PO ∧ z2).z2 (PO ∧ z3).z2 z4.z2 (PH ∧ z5).z2 (PB ∧ z6).z2


.

(C.2)

Avec q35 = q3 + q5. Nous définisons tous les vecteurs nécessaires au calcul de la

jacobienne,

z1 =

 C(q2)

−S(q2)

0

 , z3 = z5 = −y2, (C.3)

z4 = y3 =

−S(q3)

0

C(q3)


R2

, z6 = y5 =

−S(q35)

0

C(q35)


R2

. (C.4)
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OH = q4y3 − xHx3 + zBz3 =

−q4S(q3)− xHC(q3)

−zB
q4C(q3)− xHS(q3)


R2

. (C.5)

OB = OH + HB = q4y3 − xHx3 + zBz3 − xBx5 =

−q4S(q3)− xHC(q3)− xBC(q35)

−zB
q4C(q3)− xHS(q3)− xBS(q35)


R2

.

(C.6)

PH = PO + OH =

a− q4S(q3)− xHCq3

b− zB
c+ q4Cq3 − xHS(q3)


R2

. (C.7)

Les termes manquantes de la Jacobienne peuvent maintenant être calculés,

PO ∧ z1 =

 cS(q2)

cC(q2)

−aS(q2)− bC(q2)

 , PO ∧ z2 =

 b

−a
0

 , PO ∧ z3 =

 c

0

−a

 .

PH ∧ z5 =

 c+ q4C(q3)− xHS(q3)

0

−a+ q4S(q3) + xHC(q3)


.

PB ∧ z6 = (b− zB)C(q35)

−(a− q4S(q3)− xHC(q3)− xBC(q35))C(q35)− (c+ q4C(q3)− xHS(q3)− xBS(q35))S(q35)

(b− zB)S(q35)


=

 (b− zB)C(q35)

−aC(q35)− cS(q35)− q4S(q5) + xHC(q5) + xB
(b− zB)S(q35)

 .

Le modèle cinématique direct appliqué au système nous fournit le système

d’équations suivant,



wx = q̇1C(q2)− q̇6S(q35)

wy = −q̇1S(q2)− q̇3 − q̇5

wz = q̇2 + q̇6C(q35)

vx = q̇1cS(q2) + q̇2b+ q̇3c− q̇4S(q3) + q̇5(c+ q4C(q3)− xHS(q3)) + q̇6(b− zB)C(q35)

vy = q̇1cC(q2)− q̇2a+ q̇6(−aC(q35)− cS(q35)− q4S(q5) + xHC(q5) + xB)

vz = −q̇1(aS(q2) + bC(q2))− q̇3a+ q̇4C(q3) + q̇5(−a+ q4S(q3) + xHC(q3)) + q̇6(b− zB)S(q35)

(C.8)
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qui peut être remis sous la forme,



wx = q̇1C(q2)− q̇6S(q35)

wy = −q̇1S(q2)− q̇3 − q̇5

wz = q̇2 + q̇6C(q35)

vx = b[q̇2 + q̇6C(q35)] + c[q̇1S(q2) + q̇3 + q̇5] + [−q̇4S(q3) + q̇5q4C(q3)− q̇5xHS(q3)− q̇6zBC(q35)]

vy = a[−q̇2 − q̇6C(q35)] + c[q̇1C(q2)− q̇6S(q35)] + [q̇6(−q4S(q5) + xHC(q5) + xB)]

vz = a[−q̇1S(q2)− q̇3 − q̇5] + b[−q̇1C(q2) + q̇6S(q35)]

+[q̇4C(q3) + q̇5(q4S(q3) + xHC(q3))− q̇6zBS(q35)]

(C.9)

Nous pouvons donc définir les termes Ki pour la mesure des paramètres ciné-

matiques selon le modèle présenté dans le chapitre 4,



K1 = −K4 = wz = q̇2 + q̇6C(q35),

K2 = −K7 = −wy = q̇1S(q2) + q̇3 + q̇5,

K5 = −K8 = wx = q̇1C(q2)− q̇6S(q35),

K3 = −q̇4S(q3) + q̇5q4C(q3)− q̇5xHS(q3)− q̇6zBC(q35),

K6 = q̇6(−q4S(q5) + xHC(q5) + xB),

K9 = q̇4C(q3) + q̇5(q4S(q3) + xHC(q3))− q̇6zBS(q35).

(C.10)
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Résumé :
Cette thèse s’intéresse à la conception électro-mécanique des appareils de rééduca-

tion fonctionnelle de type exosquelette. A la différence des robots de rééducation

dont l’interaction avec le sujet se fait uniquement à l’extrémité des membres (i.e. la

main ou le pied), un exosquelette est attaché sur plusieurs segments corporels succes-

sifs et permet donc un meilleur contrôle des articulations qui les relient. Nous avons

élaboré une méthode de conception générale des orthèses passives ou actives, pre-

nant en considération les mobilités de l’articulation, les perturbations musculaires,

ainsi que le non-alignement possible entre l’axe articulaire et les axes de l’appareil.

Cette approche permet de concevoir des exosquelettes isostatiques, qui en théorie

ne contraignent pas le mouvement physiologique de l’articulation qu’ils entrâınent.

Sur les dispositifs actifs, la mobilisation de l’articulation est réalisée grâce à deux

couples opposés transmis aux segments corporels amont et aval. Cette solution se

révèle la plus simple et la plus efficace pour un nombre minimum de motorisations,

qui est égal ou inférieur au nombre de mobilités de l’articulation. La transmission de

force est possible, mais demande des motorisations supplémentaires afin d’assurer

une transmission correcte des efforts sur les membres du sujet. Cette méthode est

d’abord utilisée pour concevoir un dispositif passif de mesure de la cinématique ou

de la dynamique de l’articulation du genou. Nous utilisons la notion d’axe hélicöıdal

instantané, bien connu en biomécanique, pour représenter le mouvement physiolo-

gique de cette articulation. Pour mesurer la position de cet axe, nous utilisons les

mesures de position et de vitesse articulaires d’un goniomètre polyarticulé passif à 6

degrés de liberté conçu et testé dans le cadre de ces travaux. Dans un second temps,

cette méthode a été appliquée à la conception d’une orthèse active pour le genou.

Ce prototype, conçu et réalisé pour valider expérimentalement notre approche, dis-

pose de 6 degrés de liberté, dont 5 passifs. La motorisation est réalisée avec un

moteur plat dont la capacité en effort est de 400 mNm. Pour amplifier cet effort,

une solution de transmission mixte à deux étages permettant d’atteindre un couple

maximal transmissible de 40 N.m a été adoptée. Elle est composée d’un premier

étage utilisant un entrâınement par friction et d’un second étage à entrâınement

par Cabestan. Cette solution originale permet non seulement de supprimer tous les

jeux de transmission, mais aussi de mâıtriser le seuil de glissement de l’axe du mo-

teur sur le disque d’entrâınement. Ce seuil, réglable grâce à l’usage d’un ressort de

compression, assure la sécurité de l’articulation en cas de problème de la commande.

Les premiers tests expérimentaux sont satisfaisants et confirment nos hy-

pothèses. Le prototype peut entrâıner aisément le genou en flexion/extension

sans que le sujet ne perçoive de contrainte. Il peut même librement mouvoir sa

jambe en rotation interne/externe selon l’axe du tibia lorsque le genou est en

flexion. La commande en effort est facilitée grâce à la propriété d’iso-statisme

du mécanisme. Nous arrivons, grâce à une commande en effort nul, à réduire

l’effort d’interaction entre le mécanisme et la jambe du sujet d’un facteur 4 à 5

par rapport à une utilisation en mode libre. Outre la fonction de guidage et/ou de
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résistance aux mouvements articulaires, ce prototype peut également servir comme

le précédent de dispositif de mesure de la cinématique ou de la dynamique de

l’articulation. Ainsi, les premières expériences réalisées avec ce dispositif ont permis

d’obtenir une certaine répétabilité de la mesure de la variation de l’axe instantané

hélicöıdal, probablement grâce à la mâıtrise de la vitesse de rotation du genou. Ce

résultat est intéressant car il ouvre la possibilité d’une classification cinématique

de la mesure du genou. Dans un futur proche, des améliorations pourront être

apportées en couplant l’orthèse active avec le goniomètre passif pour minimiser

les effets musculaires sur la mesure. Parmi les applications possibles, on citera la

récupération d’amplitude articulaire, ou l’assistance à la marche.

Mots clés : Détermination de l’axe hélicöıdal instantané du mouvement,

Goniomètre actif, Exosquelette isostatique du genou
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