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Résumé 
 

L’analyse du mouvement basée sur des techniques de suivis de marqueurs cutanés s’est largement 
répandue ces dernières années. Ces méthodes reposent globalement sur un ensemble d’hypothèses 
simplificatrices permettant d’approcher le fonctionnement de l’objet d’étude : le corps humain. Ainsi, 
le corps humain est généralement modélisé comme un ensemble de segments rigides liés entre eux par 
des liaisons mécaniques simples et parfaites. Ces hypothèses ont montré leurs limites dans la 
prédiction des paramètres décrivant la cinématique et la dynamique articulaire. Un des problèmes 
provient du mouvement relatif entre les marqueurs cutanés et les os (appelé artéfacts des tissus mous) 
qui peut atteindre plusieurs centimètres et rend difficilement acceptable l’hypothèse de segments 
rigides. Les articulations étant des mécanismes complexes comportant un ensemble de structures péri-
articulaires, l’hypothèse de liaisons mécaniques simples et parfaites semble également très limitative. 

Le but de cette thèse sera donc de faire un bilan et une synthèse des propositions cherchant à 
dépasser les hypothèses classiques de modélisation existant dans la littérature et de proposer de 
nouvelles pistes.  

La première partie de la thèse traite de la cinématique articulaire par l’introduction de modèles 
cinématiques « géométriques » modélisant les structures anatomiques par des éléments simples 
(sphère, plan, barre).  Nous nous sommes intéressés particulièrement au genou. Ces modèles sont 
incorporés au sein d’une chaine cinématique gérée par une méthode d’optimisation multi-segmentaire. 
Le travail effectué a consisté à introduire des ligaments déformables par l’utilisation d’une méthode de 
pénalité. Dans une optique de validation, les résultats obtenus à l’aide de cette méthode ont été 
comparés à une synthèse faite à partir des données disparates de cinématique in-vivo existant dans la 
littérature, puis ces méthodes ont été évaluées sur des données de courses dont la cinématique de 
référence était connue (mesurée par vis corticales). Dans une perspective de compensation des 
artéfacts des tissus mous, il a été montré que ces méthodes, utilisées avec un modèle géométrique 
générique, permettaient une amélioration de la prédiction de la cinématique du genou in-vivo (par 
rapport aux méthodes classiques) en introduisant des couplages articulaires physiologiques. Cette 
approche a également montré une flexibilité importante permettant d’envisager une personnalisation 
de la géométrie des modèles cinématiques à partir de coupes IRM. Cette personnalisation pourrait 
permettre d’obtenir une prédiction de la cinématique encore plus précise. 

La seconde partie de la thèse se penche sur la dynamique du membre inférieur en étudiant 
l’influence des actions passives des structures péri-articulaires durant la marche. Le but est de dépasser 
l’hypothèse de liaison parfaite.  Un bilan a été fait sur les méthodes de mesures et la modélisation des 
actions passives dans la littérature. Plusieurs modèles de moment passif sur les degrés de liberté issus 
de la littérature ont été sélectionnés, adaptés et utilisés dans une étude locale et une étude globale. 
L’étude locale traite, au sein d’une modélisation musculo-squelettique, de l’influence des actions 
passives ligamentaires sur les forces musculo-tendineuses et sur les forces de contact articulaire. Il a 
été montré que l’influence des moments passifs ligamentaires reste limitée sur ces forces. La seconde 
étude a permis d’apporter un éclairage supplémentaire sur ces résultats. Il a été montré, dans une 
méthode de dynamique inverse, que les actions passives de l’ensemble des structures péri-articulaires 
ont une contribution substantielle aux actions motrices durant la marche et que les modèles d’actions 
passives ligamentaires disponibles dans la littérature ne sont pas fiables. Il est ainsi apparu un manque 
flagrant au niveau de la compréhension des actions passives ligamentaires sur les degrés de libertés 
des articulations. 

L’ensemble de ces développements cherche à terme à permettre une approche multi-échelle, à 
savoir utiliser les résultats de la modélisation multi-segmentaire comme conditions aux limites d’une 
modélisation déformable plus fine (de type éléments finis). Dans cette optique, la modélisation 
articulaire proposée (avec des liaisons qui ne sont plus ni simples ni parfaites) permet un couplage plus 
adapté entre ces différentes modélisations.   
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Introduction générale 
 

Depuis plusieurs années, l’analyse 3D du mouvement basée sur des marqueurs cutanés 

s’est généralisée dans de nombreux domaines comme le sport (critère de performance, risque 

de blessure…), l’ergonomie (estimation de la pénibilité et de l’inconfort lors de la réalisation 
d’une tâche) et la clinique (analyse des troubles de la marche, rééducation, orthopédie…). 
L’objet de l’analyse 3D du mouvement est la compréhension et l’analyse de la cinématique et 

de la dynamique articulaire au cours du mouvement, cette analyse pouvant aller jusqu’à 

l’évaluation de forces musculo-tendineuses. Ces analyses reposent sur un certain nombre 

d’hypothèses simplificatrices permettant d’approcher la complexité de l’objet d’étude : le 

corps humain.  

Classiquement, le corps humain est représenté comme un ensemble de segments rigides 

indépendants ou liés entre eux par des liaisons mécaniques simples (pivot, rotule, joint de 

cardan) et parfaites (sans raideur ni amortissement). Ces hypothèses sont limitatives mais sont 

globalement acceptées par la communauté scientifique. Généralement, le mouvement des 

segments est obtenu en suivant les trajectoires de marqueurs cutanés mesurées à l’aide de 

systèmes vidéographiques ou opto-électroniques. Les trajectoires des marqueurs collés sur la 

peau d’un segment doivent permettre d’obtenir la cinématique articulaire, à savoir le 

mouvement relatif des os les uns par rapport aux autres. 

Cependant ce type de modélisation a montré ses limites dans la prédiction de la 

cinématique articulaire et donc des calculs de dynamiques qui en découlent. En effet, 

plusieurs phénomènes viennent perturber les hypothèses classiques. Tout d’abord, les 
marqueurs cutanés du fait du glissement de la peau, de la contraction musculaire et des 

mouvements de masses molles ont un mouvement relatif par rapport aux os : les artéfacts de 

tissus mou. Ces artéfacts peuvent atteindre plusieurs centimètres. Ce phénomène rend 

l’hypothèse de corps  rigide difficile à soutenir. De plus, les articulations du corps humain 

sont complexes. Elles sont composées d’un ensemble de surfaces articulaires irrégulières et 

déformables ainsi que d’un ensemble de structures péri-articulaires qui permettent de 

mobiliser les articulations, de guider le mouvement et d’assurer la coaptation articulaire. Les 

actions peuvent être actives (contraction musculaire) ou passives (actions dues aux structures 

autres que celles des fibres musculaires contractées). L’hypothèse de liaison mécanique 
simple et parfaite devient elle aussi difficile à soutenir. En regard de ce qui est énoncé ici, il 

devient alors envisageable d’essayer d’élargir ces hypothèses. Cette thèse aura pour objet de 

chercher à dépasser ces hypothèses pour obtenir une description la plus fine possible de la 

cinématique et de la dynamique articulaire, en particulier au niveau du genou. 



Introduction générale 
___________________________________________________________________________ 

                       

 

2 

Différentes solutions ont été proposées jusqu’à présent. Ainsi, concernant la cinématique, 

des mécanismes parallèles à un degré de liberté modélisant les structures anatomiques 

(ligaments, contacts articulaires) à l’aide de combinaisons de liaisons mécaniques 

élémentaires ont récemment été proposés. Ces modèles cinématiques sont utilisés au sein 

d’optimisations multi-segmentaires dans le but de limiter l’effet des artéfacts de tissus mou et 
d’introduire des couplages articulaires physiologiques. Cependant, ces modèles ont également 

leurs limites. Les structures modélisant les ligaments de ces modèles sont des bielles 

isométriques alors que les ligaments du genou ont une longueur variable durant la flexion. De 

plus, le fait qu’ils soient isométriques va limiter le nombre de ligaments possible dans les 

modèles.   

Ainsi, la première partie de cette thèse s’attachera à proposer des méthodes permettant 

d’aller plus loin que les mécanismes parallèles classiques en introduisant des ligaments 
déformables dans les mécanismes parallèles du genou. Cette partie se concentrera donc sur la 

cinématique du genou. Dans un premier temps, nous ferons un bilan sur la cinématique 

articulaire au genou lors d’activités dynamiques en compilant les données de la littérature qui 

utilisent les méthodes de mesures de la cinématique articulaire les plus précises actuellement : 

les vis intra-corticales et la fluoroscopie bi-plane. Etant donné que les auteurs utilisent des 

conventions d’axe différentes, les données seront traitées afin que l’ensemble des résultats soit 
donné suivant les recommandations de l’International Society of Biomechanics (ISB) pour 

pouvoir être comparées et servir de référence. Un bilan sera également fait sur la variation de 

longueur des ligaments du genou au cours de la flexion passive et sous charge pour rendre 

compte du fonctionnement physiologique de ces ligaments. Après ce bilan sur le 

fonctionnement physiologique d’un genou sain, les méthodes d’optimisation multi-

segmentaires et les modèles cinématiques utilisés dans cette thèse seront présentés.  

Les modèles cinématiques utilisés dans cette thèse sont composés de deux contacts sphère-

sur-plan modélisant les contacts fémoro-tibiaux ainsi que de quatre lignes d’actions 
modélisant les ligaments croisés antérieur (LCA) et postérieur (LCP) et les ligaments 

collatéraux médial (LCM) et latéral (LCL). Trois modèles géométriques sont utilisés dans 

cette thèse, un modèle optimisés pour reproduire au mieux la cinématique obtenue partir 

d’expérimentations sur pièce anatomique, un modèle obtenu à partir d’IRM et un modèle 
hybride reconstruit à partir de données de la littérature. Trois méthodes d’optimisation seront 
ensuite utilisées. La première est une méthode d’optimisation multi-segmentaire utilisant un 

mécanisme parallèle classique. Dans ce cas, les ligaments ont une variation de longueur nulle 

ce qui correspond à une contrainte stricte. Les ligaments sont alors équivalents à des bielles. 

Seuls trois ligaments peuvent donc être pris en compte sous peine de bloquer le mécanisme. 

Les deux méthodes suivantes ont été développées durant la thèse, ce sont des méthodes 
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d’optimisation utilisant la pénalité pour gérer les contraintes ligamentaires. Ainsi, dans la 

première de ces deux méthodes la variation de longueur ligamentaire n’est plus nulle mais 
minimisée et dans la seconde, la variation de longueur ligamentaire est prescrite en fonction 

de la flexion du genou. La méthode de pénalité permet de relâcher les contraintes 

ligamentaires strictes qui sont classiquement introduites pour l’utilisation des mécanismes 

parallèles. 

Les méthodes d’optimisation utilisant le modèle cinématique optimisé seront d’abord 
comparées entre elles lors de la marche chez le sujet sain. Puis, afin d’évaluer la pertinence et 
la compatibilité des méthodes d’optimisation et des modèles cinématiques avec la physiologie 

d’un genou sain, ces résultats seront comparés aux données issues du bilan de la cinématique 

du genou tiré de la littérature (vis intra-corticales et la fluoroscopie bi-plane). Afin d’essayer 

de valider ces méthodes, les méthodes d’optimisation basées sur des marqueurs cutanés seront 

ensuite comparées aux résultats obtenus à l’aide de vis intra-corticales lors d’expérimentation 
ex-vivo (flexion de genou) et in-vivo (course). Les données brutes de ces expérimentations 

ont été fournies par des équipes extérieures au laboratoire où cette thèse s’est déroulée. 
Ensuite, nous étudierons la variabilité des modèles cinématiques en commençant par 

l’influence du choix des fibres ligamentaires. Le modèle IRM disposant de plusieurs fibres 

par ligament, nous étudierons et comparerons les différentes configurations possibles. Les 

différents modèles (optimisés, IRM, hybrides) seront ensuite également comparés sur les 

données de marche chez le sujet sain. Ces deux dernières études devraient nous permettre de 

nous faire une idée sur la flexibilité des méthodes et la possible personnalisation des modèles 

cinématiques. 

Concernant la dynamique, la présence d’actions passives dues aux structures péri-
articulaires a été largement documentée, or, ces actions sont rarement prises en compte dans 

les modèles du corps humain, que ce soit dans le cadre de la modélisation musculo-

squelettique ou dans celui de l’analyse en dynamique inverse. La seconde partie de cette thèse 

s’attachera à la prise en compte des actions passives élastiques sur les axes des degrés de 

libertés, notamment en flexion-extension, par l’introduction de moments passifs sur ces axes. 

Tout d’abord, un bilan sera fait sur les méthodes de mesure et le comportement observé des 

raideurs passives dans la littérature puis un bilan sera effectué sur la prise en compte des 

structures passives dans l’analyse de la marche. Cette partie sera consacrée à la description 
des différents modèles de structures passives et à la contribution estimée des structures 

passives lors de la marche saine et pathologique. Nous étudierons ensuite l’influence de la 
prise en compte de l’action passive ligamentaire sur les axes des degrés de liberté au sein d’un 
modèle musculo-squelettique à l’aide d’actions passives ligamentaires introduites sous forme 

de ressorts de torsion, et ceci lors de la marche. Deux modèles, un linéaire et un non-linéaire, 

seront comparés. Finalement, la contribution aux actions motrices des actions passives de 
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l’ensemble des structures péri-articulaires et de celle des ligaments sera étudiée durant la 

marche. Un modèle de ressort de torsion non linéaire représentant l’action passive de 
l’ensemble des structures péri-articulaires sur les axes de flexion-extension sera utilisé ainsi 

que les modèles ligamentaires précédemment décrit. Cette étude aura pour but de faire la part, 

au sein des actions motrices, entre l’actif et le passif et d’évaluer la part de passif due aux 
ligaments. 

Ces études devraient nous permettre de faire un état des lieux de la modélisation 

cinématique et dynamique utilisée actuellement en analyse du mouvement, de développer des 

approches déformables de la modélisation du genou pour les calculs de cinématique et de 

dynamique inverse en analyse du mouvement et de proposer des pistes d’amélioration de ces 

modèles. 



 

 

Partie I  

 

Cinématique du genou : 

Prise en compte des ligaments 
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1 Positionnement du problème 
L’analyse cinématique du mouvement basée sur les méthodes de suivis de marqueurs 

cutanés consiste à prédire le mouvement des os à partir de marqueurs fixés sur la peau. Or, du 

fait du glissement de la peau et de la vibration des masses molles (muscles, masses 

adipeuses), ces marqueurs ont un mouvement relatif par rapport aux os appelé artéfact de 

tissus mous (ATM). La réduction des ATM est un des enjeux majeurs de l’analyse du 
mouvement car ils sont la première cause d’erreurs lors de l’estimation de la cinématique 

articulaire (Leardini et al., 2005). 

L’optimisation multi-segmentaire est une des méthodes cherchant à réduire les ATM qui a 

été introduite par Lu et O’Connor en 1999 (Lu and O’Connor, 1999) et adaptée ensuite par de 

nombreux auteurs (Andersen et al., 2009; Charlton et al., 2004; Duprey et al., 2010; Reinbolt 

et al., 2005). Cette méthode vise à réduire le biais dû aux ATM à l’aide de connaissances à 

priori de la géométrie ou des couplages articulaires du membre étudié, dans notre cas, le 

membre inférieur. Une chaîne cinématique modélisant le membre inférieur est définie à priori 

et sera mobilisée par des contraintes liées aux marqueurs cutanés. La chaîne cinématique 

correspond à un modèle mathématique représentant un ensemble de segments liés entre eux 

par des liaisons mécaniques plus ou moins complexes. La méthode d’optimisation multi-

segmentaire peut être vue comme une marionnette (la chaîne cinématique) mobilisée par des 

fils élastiques (les contraintes liées aux marqueurs) ou comme un « filtre mécanique » 

excluant du signal les données ne respectant pas les contraintes liées à la chaîne cinématique. 

La majorité des auteurs utilisant les méthodes d’optimisation multi-segmentaire prennent en 

compte des liaisons mécaniques simplifiées (liaison sphérique, pivot ou joint de cardan). Le 

problème ici est que la cinématique calculée correspondra à la cinématique d’une liaison 
simplifiée, les couplages articulaires présents à la cheville (Leardini et al., 1999) et au genou 

(Wilson et al., 2000) ne seront donc pas décrits.  De plus, il a été montré. (Andersen et al., 

2010; Stagni et al., 2009) que les modèles de liaisons sphériques et de pivots n’étaient pas 
suffisamment avancés pour décrire précisément la cinématique articulaire à partir de 

marqueur cutanés. 

Récemment des mécanismes parallèles à un degré de liberté indépendant ont été décrits 

dans la littérature (Feikes et al., 2003; Parenti-Castelli and Di Gregorio, 2000; Sancisi and 

Parenti-Castelli, 2011a; Wilson et al., 2000) et utilisés dans des méthodes d’optimisation 
multi-segmentaire (Dumas et al., 2012; Duprey et al., 2010). Ces mécanismes consistent en 

une combinaison de liaisons mécaniques élémentaires qui modélisent les structures 

anatomiques de l’articulation et qui reproduisent les couplages articulaires. Les ligaments sont 

modélisés par des bielles indéformables et les contacts articulaires par différents types de 

contacts élémentaires (sphère-sur-plan, sphère-sur-sphère, point-sur-ellipsoïde…). Ces 
modèles sont basés sur la cinématique passive de pièces anatomiques. 
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Nous allons nous intéresser plus particulièrement au genou (articulation fémoro-tibiale). 

Les mécanismes parallèles à un degré de liberté indépendant modélisant le genou sont 

généralement composés de deux contacts ponctuels (équivalent à un contact sphère-sur-plan) 

modélisant le contact des condyles fémoraux sur les plateaux tibiaux et de trois faisceaux 

ligamentaires modélisés comme des bielles indéformables : le ligament croisé antérieur 

(LCA),  le ligament croisé postérieur (LCP) et le ligament collatéral médial (LCM) (Feikes et 

al., 2003; Parenti-Castelli and Di Gregorio, 2000; Sancisi and Parenti-Castelli, 2011a; Wilson 

et al., 2000). Cependant, ces modèles n’ayant qu’un seul degré de liberté, la cinématique 
obtenue correspondra principalement à la cinématique définie par le modèle et non à la 

cinématique du sujet. L’hypothèse de ligaments isométriques pose également problème. 

D’une part cela limite le nombre de ligaments du modèle, car chaque ligament isométrique 

bloque un degré de liberté, d’autre part les données expérimentales in-vivo et in-vitro 

montrent une variation de longueur des ligaments en fonction de la flexion passive (Hsieh and 

Draganich, 1997; Rovick et al., 1991; Walker et al., 1988; Wang and Walker, 1973) et active 

(Liu et al., 2011) du genou. De plus, Li et al. (Li et al., 2012) a montré que des lois de 

couplages (couplages articulaires décrits sous forme de fonctions mathématiques), 

équivalentes au niveau des résultats, à des mécanismes parallèles ne permettaient pas de 

décrire précisément la cinématique articulaire d’un sujet quelconque. 

Dans cette partie, nous nous proposons d’introduire un modèle cinématique du genou, 

comprenant deux contacts sphère-sur-plan et quatre ligaments déformables afin d’essayer de 

dépasser les limites des mécanismes parallèles actuels et de se rapprocher du fonctionnement 

d’une articulation saine. Ce modèle sera implémenté dans une optimisation multi-segmentaire 

à l’aide d’une méthode de pénalité. Trois études sont proposées dans cette partie : la première 

traite de l’influence du type de contraintes au sein de l’optimisation, la deuxième traite de la 

fiabilité du modèle en comparant les résultats à une cinématique de référence calculée à partir 

de vis intra-corticales, la troisième traite de l’influence de la géométrie du modèle.  

Nous allons tout d’abord nous intéresser à la cinématique articulaire et à la variation de 

longueur des ligaments lors de la flexion du genou tel que décrit dans la littérature. 

 



I.2 Bilan sur la cinématique du genou et l’allongement des ligaments 

__________________________________________________________________________________ 

 

9 

2 Bilan sur la cinématique du genou et 

l’allongement des ligaments 

2.1 Cinématique du genou 

Un bilan sur la cinématique articulaire du genou en charge lors de différentes activités 

dynamiques a été réalisé.  Les auteurs de la littérature utilisant pour la plupart des méthodes 

de calcul de la cinématique différentes, les résultats ne sont pas comparables d’une étude à 
l’autre. Les données de la littérature basées sur les techniques de vis intra-corticales (Benoit et 

al., 2007, 2006; Lafortune et al., 1992; Reinschmidt and Van Den Bogert, 1997) et de 

fluoroscopie bi-plane (Beillas et al., 2004; Deneweth et al., 2010; Farrokhi et al., 2012; 

Kozanek et al., 2009; Li et al., 2012; Tashman, 2004; Tashman et al., 2007; Torry et al., 2011; 

Tsai et al., 2011) ont donc été extraites, analysées puis exprimées dans les référentiels de 

l’ISB (Wu and Cavanagh, 1995) afin qu’une comparaison entre les différentes activités soit 

possible.  

Les données des auteurs étant très disparates (origine, orientation et désignation des axes), 

nous avons dû utiliser un genou de référence pour obtenir les matrices de transformations 

entre les repères des auteurs et les conventions de l’ISB et ainsi mettre de la cohérence dans 
les données. Pour cela, nous avons utilisé le genou droit du sujet mâle du projet Visible 

Human (Ackerman, 1991). Les points anatomiques servant aux auteurs des différentes études 

à construire leurs repères ont été identifiés sur ce genou de même que les points anatomiques 

permettant de définir les repères dans les conventions de l’ISB. A partir de ces points 

anatomiques nous avons reconstruit l’ensemble des repères et obtenu les matrices de passages 

permettant de passer des conventions des auteurs aux conventions de l’ISB (voir annexe I) 

Lors du passage aux conventions de l’ISB, on impose au repère tibia d’être superposé au 

repère fémur à 0° de flexion (position neutre) avec comme origine le centre des épicondyles. 

L’ensemble des paramètres est alors à 0. Cette mise à zéro a été effectuée pour avoir une 

position de référence identique pour tous les sujets et toutes les études. En effet, la valeur en 

position neutre des paramètres cinématiques n’est pas des plus pertinente dans ce type d’étude 
étant donné l’importance de la variabilité inter-sujet. De plus, l’utilisation d’un genou 
générique introduit nécessairement des approximations pouvant être à la source des décalages 

en position neutre qui ne sont pas présents dans les données brutes. De plus, les décalages en 

position neutre des données brutes dus au différents systèmes d’axes ne peuvent pas être 

corrigés exactement à l’aide du genou générique. Nous nous intéresserons donc uniquement 

aux variations des différents paramètres cinématiques en fonction de la flexion. La 

cinématique calculée correspond aux mouvements du tibia par rapport au fémur. 

L’ensemble des données de la litérature sur les différentes activités dynamiques a été tracé 

en fonction de la flexion du genou. Seules les phases d’appui, quand le genou est en charge, 
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ont été tracées. Les activités dynamiques référencées dans la littérature sont les suivantes : la 

marche (Benoit et al., 2007, 2006; Farrokhi et al., 2012; Kozanek et al., 2009; Lafortune et al., 

1992), la course (Li et al., 2012; Reinschmidt and Van Den Bogert, 1997; Tashman, 2004; 

Tashman et al., 2007), le saut sur un pied (Beillas et al., 2004; Deneweth et al., 2010), la chute 

(Torry et al., 2011), la prise d’appuis (Benoit et al., 2006) et  la montée d’escalier (Li et al., 

2012; Tsai et al., 2011). 

Les résultats (figure 1 et figure 2) ne montrent pas de couplages spécifiques à une activité, 

l’ensemble des courbes ayant des allures similaires. Lors de la flexion du genou, le tibia a un 

couplage en rotation interne, en abduction et un déplacement dans la direction antérieure. Le 

déplacement latéral-médial reste dans une plage de ±5mm sans présenter d’allure particulière. 

Le déplacement proximal-distal ne présente pas d’allure spécifique, mais certains auteurs ne 

renseignent pas directement ce déplacement, signalant simplement qu’il est négligeable.  

 

Figure 1 : Bilan sur la cinématique du genou - Angles en fonction de la flexion du genou 

 

Figure 2 : Bilan sur la cinématique du genou - Déplacements en fonction de la flexion du genou 
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2.2 Allongement des ligaments 
Les données d’allongement basées sur genou cadavérique (Belvedere et al., 2012; 

Bergamini et al., 2011; Hsieh and Draganich, 1997; Rovick et al., 1991; Walker et al., 1988; 

Wang and Walker, 1973) et les données d’allongement in-vivo sous charge (basées sur des 

modèles géométriques de genou recalés à l’aide de méthodes de fluoroscopie bi-plane) 

(Abebe et al., 2011; Liu et al., 2011; Tashman et al., 2007; Taylor et al., 2013; Wu and 

Hosseini, 2010) ont été étudiées. Pour les ligaments LCA, LCP et LCM, généralement deux 

faisceaux sont décrits dans la littérature : le faisceau antérieur (a) et le faisceau postérieur (p). 

Cependant, certains auteurs ne précisent pas les faisceaux étudiés. Le ligament collatéral 

latéral (LCL) quant à lui est décrit avec un faisceau unique. Les résultats reportés dans le 

tableau 1 correspondent à l’allongement relatif maximal moyen des différents ligaments à 

travers la littérature. L’allongement relatif d’un ligament est calculé par rapport à la longueur 

de ce ligament en position neutre (0° de flexion). Il est à noter que les auteurs traitant des 

longueurs in-vivo sous charge étudient un seul ligament par étude.  

L’allure des variations de longueur des ligaments en fonction de la flexion de genou est 
régulière (linéaire ou de forme cubique). Lors de la flexion passive sur genou cadavérique, le 

faisceau antérieur du LCA a un allongement maximum de 5% à 10% (Belvedere et al., 2012; 

Bergamini et al., 2011; Hsieh and Draganich, 1997; Rovick et al., 1991; Wang and Walker, 

1973). Une seule étude montre à l’inverse, un raccourcissement de -15% (Belvedere et al., 

2012). Le faisceau postérieur du LCA a un raccourcissement moyen de -10% à -25% 

(Belvedere et al., 2012; Hsieh and Draganich, 1997; Walker et al., 1988). Le faisceau 

antérieur du LCP a un allongement maximal de 10% à 18% (Belvedere et al., 2012; Hsieh and 

Draganich, 1997; Rovick et al., 1991; Walker et al., 1988) et le faisceau postérieur un 

raccourcissement de -5% à -7% (Belvedere et al., 2012; Bergamini et al., 2011; Hsieh and 

Draganich, 1997; Rovick et al., 1991; Walker et al., 1988). Le faisceau antérieur du LCM a un 

allongement de 3% à 7% (Bergamini et al., 2011; Hsieh and Draganich, 1997; Rovick et al., 

1991; Walker et al., 1988), contredit par une étude montrant un raccourcissement de -5% 

(Belvedere et al., 2012). Le faisceau postérieur du LCM à un raccourcissement maximal de -

3% à -12% (Belvedere et al., 2012; Hsieh and Draganich, 1997; Rovick et al., 1991; Walker 

et al., 1988). Le LCL à un raccourcissement maximal de -8% à -12% (Belvedere et al., 2012; 

Bergamini et al., 2011; Hsieh and Draganich, 1997; Rovick et al., 1991; Walker et al., 1988; 

Wang and Walker, 1973). 

Les études sur la variation de longueur des ligaments durant la flexion sous charge sont 

basées sur des modèles numériques du genou. La géométrie est reconstruite à partir d’IRM et 
est recalée sur les données issues de mesures utilisant la fluoroscopie bi-plane (Abebe et al., 

2011; Liu et al., 2011; Taylor et al., 2013; Wu and Hosseini, 2010).  Les études traitant du 

LCA (Taylor et al., 2013; Wu and Hosseini, 2010) montrent deux pics d’allongement 
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maximal pour les faisceaux antérieurs et postérieurs de 10% et 13% durant l’appui du talon et 
au décollement du pied. Une étude contredit ces résultats en rapportant un raccourcissement 

maximal du LCA de -12% (Abebe et al., 2011). Taylor (Taylor et al., 2013) montre un 

phénomène d’hystérésis : l’allongement en fonction de l’angle de flexion du genou est 
différent selon que l’on est en phase d’appui (sous charge) ou en phase de balancement (sans 
charge). A notre connaissance, une seule étude s’est penchée sur le LCM (Liu et al., 2011). Le 

LCM a un allongement de 5% à 8% pour le faisceau antérieur, de 1% à 4% pour le faisceau 

intermédiaire et un raccourcissement de -2 à - 6% pour le faisceau postérieur. Il n’y a à notre 
connaissance pas d’étude sur le LCP ou le LCL sous charge. 

Il est à noter que sur l’ensemble des résultats, la variabilité est importante avec des écart-

types sur les valeurs d’allongement relatif allant jusqu’à 15%. Cependant les valeurs 

moyennes d’allongement relatif des ligaments sont globalement cohérentes malgré quelques 

singularités. 
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Tableau 1 : Bilan des allongements ligamentaires au genou 

Auteur 
Type de 
mesure 

Allongement relatif maximal des ligaments 

aLCA pLCA aLCP pLCP aLCM pLCM LCL 

Belvedere et 
al., 2012 

Cadavérique -15% -25% 18% -5% -5% -12% -10% 

Bergamini et 
al., 2011 

Cadavérique -10% -5% 
Supérieur : 7%  

-7% 
Profond : 2%  

Hsieh and 
Draganich, 
1997 

Cadavérique 10% -25% 10% -7% 7% -3% -11% 

Rovick et 
al., 1991 

Cadavérique 8% 2% 15% -5% 3% -7% -8% 

Walker et 
al., 1988 

Cadavérique 5% -10% 15% -5% 3% -7% -12% 

Wang and 
Walker, 
1973 

Cadavérique 5% -10% -5% -10% 

         

Abebe et al., 
2011 

In-vivo sous 
charge 

-12% - - - - - 

Liu et al., 
2011 

In-vivo sous 
charge 

- - - - 7% 3% -4% 

Taylor et al., 
2013 

In-vivo sous 
charge 

13% - - - - - 

Tashman et 
al., 2007 

In-vivo sous 
charge 

13% - - - - - 

Wu and 
Hosseini, 
2010 

In-vivo sous 
charge 

12% 13% - - - - - 
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3 Modèle cinématique et contraintes 
Trois géométries de modèles cinématique du genou vont être présentées : un modèle 

optimisé, un modèle reconstruit à partir de données IRM et un modèle issu de la fusion de 

deux jeux de données de la littérature. Les modèles cinématiques sont composés de deux 

contacts sphère-sur-plan et de quatre faisceaux de ligaments : le LCA,  le LCP, le LCM et 

LCL. Les sphères modélisent les condyles fémoraux et les plans modélisent les plateaux 

tibiaux. 

Un modèle cinématique de la cheville a été utilisé dans le cadre de la thèse mais n’a pas 

fait l’objet d’étude particulière. Il sera présenté brièvement par soucis de clarté. 

3.1 Modèle cinématique optimisé du genou 
Les données sont issues d’études cadavériques menées par l’équipe de modélisation du 

genou du Group of Robotic and Articular Biomechanic dirigée V. Parenti-Castelli (Ottoboni 

et al., 2010; Parenti-Castelli and Sancisi, 2013). Le modèle cinématique est représenté sur la 

figure 3 et les correspondances entre les marqueurs virtuels et les points anatomiques sont 

fournies dans le tableau 1 de l’annexe II. Les marqueurs virtuels noirs correspondent aux 

origines et insertions ligamentaires, les marqueurs virtuels blancs correspondent aux centres 

de sphères et aux points de contact des contacts sphères sur plan en position neutre ; les 

flèches correspondent aux normales aux plateaux tibiaux. Le modèle est présenté ouvert pour 

plus de lisibilité. 

Les origines et insertions des ligaments ainsi que la géométrie articulaire (condyles et 

plateaux tibiaux) sont mesurées sur pièces anatomiques. Un premier mécanisme parallèle avec 

trois ligaments isométriques (LCA, LCP, LCM) est défini à partir des points anatomiques 

mesurés. Les paramètres du mécanisme parallèle à ligaments isométriques (origine et 

insertion des ligaments, centres des sphères et normales aux plateaux) sont optimisés pour que 

la cinématique du modèle suive au mieux la cinématique passive du genou cadavérique.  

Le modèle complet est obtenu en ajoutant le LCL dont la géométrie est définie comme 

étant la fibre appartenant aux surfaces d’origine et d’insertion du ligament mesurée in-vivo 

qui est la plus isométrique durant la flexion du modèle cinématique (Sancisi and Parenti-

Castelli, 2011b). La géométrie du modèle (voir tableau 1 de l’annexe I) est exprimée dans le 

repère segmentaire lié au fémur dans la position neutre expérimentale (0° de flexion du genou 

cadavérique). Les axes sont définis selon les conventions de l’International Society of 

Biomechanics (ISB) (Wu and Cavanagh, 1995; Wu et al., 2002) et l’origine du repère est 
fixée au centre des épicondyles. En position neutre, les axes des repères segmentaires liés au 

fémur et au tibia sont superposés.  
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  Les variations de longueur des ligaments du modèle cinématique optimisé sont mesurées 

durant la flexion passive expérimentale en prenant comme référence la longueur des 

ligaments dans la position neutre expérimentale (0)ld . Il est à noter que cette longueur est 

différente de la longueur optimisée ld  des ligaments du mécanisme parallèle. Cette différence 

provient du fait que le mécanisme parallèle décrit « au mieux » la cinématique expérimentale 

avec des ligaments isométriques. Il reste donc toujours un écart qui n’est pas nul dans la 
position neutre expérimentale. Les variations relatives de longueurs des ligaments optimisés 

sont interpolées par des polynômes d’ordre 7, exprimés en fonction de l’angle de flexion   du 

genou en degrés : 

(1)   1 2 3 4 5 6 7
2 3 4 5 6 71 . . . . . . .l l l l l l l la a a a a a a a               

 avec l = 3, 4, 5, 6 correspondant  au LCA, LCP, LCM et LCL respectivement. 

Les coefficients 1
la  à 7

la sont donnés dans le tableau 4 de l’annexe I. La longueur des 

ligaments est définie comme :    0l ld a  . Ces coefficients ne sont cohérents qu’avec la 

géométrie du modèle cinématique optimisé, car tous les paramètres du modèle proviennent du 

même genou. 

 

Figure 3 : Modèle cinématique du genou 
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3.2 Modèles annexes du genou 
Une étude de sensibilité d’un modèle est essentielle à sa bonne compréhension et permet 

de se faire une idée sur la potentielle personnalisation de ce dernier. La troisième étude de 

cette partie traitera de ce problème. Plutôt que d’utiliser une méthode probabiliste de type 

Monte-Carlo, nous nous proposons d’introduire deux modèles issus de la littérature 
permettant de se faire une idée des méthodes de personnalisation envisageables. Deux 

méthodes sont envisagées : la reconstruction de modèle à partir d’IRM et la reconstruction à 
partir d’un modèle générique et de données personnalisées (radiographiques par exemple). Il 

est à noter que les jeux de données ne comportent pas d’information sur la variation de 
longueur des ligaments lors de la flexion du genou. Les modèles ont la même organisation 

que le modèle présenté ci-dessus. Le lecteur peut donc également se reporter à la figure 3. 

3.2.1 Modèle IRM 

Les données utilisées pour la reconstruction de ce modèle comprennent la géométrie 3D 

des surfaces articulaires (tiers distal du fémur et tiers proximal du tibia), deux faisceaux pour 

le LCA (antérieur : aLCA, postérieur : pLCA), deux faisceaux pour le PCA (antérieur : aPCA, 

postérieur : pPCA), trois faisceaux pour le LCM (antérieur : aLCM, intermédiaire : iLCM, 

postérieur : pLCM) et trois faisceaux pour le LCL (antérieur : aLCL, superficiel : sLCL, 

postérieur : pLCL). Les données proviennent d’une étude de Guess et al. (Guess et al., 2010) 

sur genou cadavérique. Elles sont disponibles en ligne sur le site www.simtk.com. L’auteur a 

reconstruit la géométrie du genou à partir des coupes IRM et les faisceaux ont été identifiés 

sur les coupes IRM et par pointage sur la pièce anatomique. Afin d’obtenir un modèle 

consistant avec le modèle optimisé présenté ci-dessus, nous avons approximé les surfaces de 

contact des condyles par des sphères et les plateaux tibiaux par des plans. Les données du 

modèle sont fournies dans le tableau 2 de l’annexe I. Ce type de création de modèle 

correspondrait à la personnalisation d’un modèle à partir de coupes IRM. 

3.2.2 Modèle hybride 

Ce modèle est issu de la fusion de deux jeux de données de la littérature. Le premier jeu de 

données correspond au modèle cinématique générique à trois ligaments isométriques et deux 

contacts sphère-sur-plan développé par Feikes et al. (Feikes et al., 2003). Le second jeu de 

données correspond à quatre ligaments issus d’une étude de Shelburne et al. (Shelburne et al., 

2004). Les deux jeux de données sont basés sur des études cadavériques. Les contacts sphère-

sur-plan du modèle de Feikes ont été recalés par une transformation affine dans les ligaments 

issus de l’étude de Shelburne. Les plans modélisant les plateaux ont été redressé par les 

auteurs, leurs normales sont imposées dans la direction proximale-distale. Au contraire, les 

modèles géométriques présentés précédemment ont conservé l’orientation estimée des plans 

modélisant les plateaux. Les données du modèle sont fournies dans le tableau 3 de l’annexe I. 

http://www.simtk.com/
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Ce type de création de modèle correspondrait par exemple à recaler les ligaments d’un 

modèle générique à partir de radiographies sur lesquelles auraient été identifiés les contacts 

fémoro-tibiaux et les centres des condyles. En effet, les ligaments sont inaccessibles par 

radiographie. 

3.3 Modèle de la cheville 
Le modèle cinématique utilisé à la cheville est un mécanisme parallèle composé d’une 

liaison sphérique au niveau du compartiment latéral de l’astragale et de deux ligaments 

isométriques : le ligament calcanéo-fibulaire (CaFil) dont l’origine et l’insertion 

correspondent à 4
2V  et 4

1V  respectivement sur la fi gure 4 et le ligament tibio-calcanéen 

(TiCal) dont l’origine et l’insertion correspondent à 3
2V et 3

1V  respectivement sur la figure 4. 

Ce modèle a été développé par DiGregorio et al. (DiGregorio, 2007). 

 

  

 

Figure 4 : Modèle cinématique de la cheville 
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4 Méthodes d’optimisation multi-segmentaire 
L’optimisation multi-segmentaire est une optimisation sous contrainte. Cette méthode 

consiste à minimiser ou maximiser une fonction objectif tout en respectant des contraintes. 

Mécaniquement ce type de méthode consiste à minimiser une énergie potentielle élastique en 

respectant des contraintes géométriques (respect de la géométrie du système), cinématique 

(liaison entre les positions, ou éventuellement les vitesses) ou dynamiques (liaison entre les 

accélérations et les actions mécaniques). Dans le type de problème qui nous intéresse, à savoir 

la définition d’une chaîne cinématique, nous n’utiliserons que des contraintes géométriques et 

cinématiques en position. 

Deux méthodes vont être présentées dans cette partie. La première consiste en une méthode 

d’optimisation multi-segmentaire classique utilisant des mécanismes parallèles à ligaments 

isométriques (Duprey et al., 2010). La seconde méthode correspond à la principale 

contribution de cette thèse sur l’aspect modélisation cinématique et consiste en une méthode 

de pénalité permettant l’introduction de ligaments déformables dans les modèles 
cinématiques. Cette dernière est une évolution de la première méthode et a été développée 

spécifiquement dans cette thèse. 

4.1 Paramétrage 
Un paramétrage en coordonnées généralisées (figure 5), noté iQ  pour le segment i est 

utilisé durant l’optimisation multi-segmentaire (Dumas and Chèze, 2007; Duprey et al., 2010; 

Jalón et al., 1986). Ce paramétrage est constitué, pour chaque segment i,  de deux points iP  

(proximal) et iD  (distal) et de deux vecteurs directeurs unitaires (iu  et iw ) avec i=1, 2, 3, 4 

pour le pied, la jambe, la cuisse et le pelvis respectivement : 
i i

T

i i P D i   Q u r r w . Ces 

paramètres sont appelés coordonnées naturelles (Jalón et al., 1986). Le vecteur Q  regroupe 

l’ensemble des coordonnées généralisées :    1 2 3 4 1 48

T T
q q Q Q Q Q Q  .  

On note jq  un paramètre de Q  avec 1 48j   . On a donc dim ) (4*12)*1( 48*1 Q . 

La notation Mr  correspond au vecteur position d’un point M quelconque dans le repère global.
  

Ce type de paramétrage permet de stocker des données anatomiques et fonctionnelles 

(Dumas and Chèze, 2007). En effet, la longueur du segment (
i ii P DL  r r ), l’axe de flexion 

de l’articulation proximale ( iw ) et le plan sagittal du segment (, , i iP D
i i i

i

P
L

 r r
u v ) sont 

compris dans ce paramétrage. La position d’un point M quelconque du segment i (marqueur 

cutané ou marqueur virtuel) est obtenue dans le repère global à l’aide d’une matrice 
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d’interpolation constante MiN  ( .M M
i i ir  N Q ). Douze paramètres sont utilisés pour représenter 

l’orientation et la position de chaque segment donc six contraintes de corps rigides doivent 

être introduites.  

 

ICS 

rP4 

u1 
w1 

1 1 

1 

L1 

2 

2 w2 

2 

u2 

3 

3 

w3 

3 

L3 

rP3 

rD3 

rP2 

rD2 

rP1 

rD1 

L2 

rP0 

4 

u4 

w4 

4 

4 
L4 

rD4 

u0 

w0 

u3 

 

 

Figure 5 : Représentation du paramétrage en coordonnées généralisées 

4.2 Contraintes 
Trois types de contraintes sont utilisés pour la mise en place de ces méthodes : les 

contraintes motrices mΦ , les contraintes cinématiques kΦ  et les contraintes de corps rigide 
rΦ . Du fait du paramétrage en coordonnées généralisées, ces contraintes sont toutes linéaires 

ou quadratiques. 

Les contraintes motrices mΦ  correspondent à la différence entre la position des marqueurs 

cutanés Mi
j mesurée expérimentalement et leur position calculée par le modèle. Cette position 

calculée correspond à la position fixe des marqueurs dans le repère segmentaire. Cette 

position peut être fixée lors d’une image choisie (généralement statique). Elle peut également 
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correspondre à la moyenne des positions dans le repère segmentaire au cours du mouvement 

(pour cela la solution initiale doit être très bonne). La contrainte motrice s’écrit donc :  

(2) : j
i

j
i

Mm
i iM

  Φ 0 r N Q 0  

où j
i

M
r correspond à la position mesurée du marqueur et 

j
iM

i iN Q  correspond à la position 

estimée par le modèle et 1 ij m   où im  correspond au nombre de marqueurs pour le 

segment i et i=1, 2, 3, 4 pour le pied, la jambe, la cuisse et le pelvis respectivement. 

Pour les besoins de la méthode de pénalité, le vecteur de contrainte cinématique kΦ est 

divisé en deux parties 1kΦ  et 2kΦ .  

1kΦ correspond aux contraintes associées aux ligaments du genou, qui correspondent à 

l’écart entre la longueur de référence et la longueur calculée par le modèle : 

(3)  

   
   
   
   

3 8
3 2

4 9
3 2

1 1

5 10
3 2

6 11
3 2

2 23 3
3 3 2 2

2 24 4
3 3 2 2

2 25 5
3 3 2 2

2 26 6
3 3 2 2

0

0
:      et :dim( ) 1

0

0

V V

V V

k k

V V

V V

d a

d a
l

d a

d a

                  

N Q N Q

N Q N Q
Φ 0 Φ

N Q N Q

N Q N Q

   

2kΦ correspond aux contraintes modélisant le reste de la chaîne cinématique. A la hanche, 

la liaison est une rotule, l’équation de contrainte est la suivante : 

(4)  1
2 4

34 4 3 1:k V
H P   Φ 0 N Q r 0   

Au genou, cela correspond aux contacts sphère-sur-plan modélisant les contacts fémoro-

tibiaux : 

(5) 
  

1 6 3
3 2 2

2

2 7 4
3 2 2

1
3 3 2 2 2 2

2
3 3 2 2 2 2

. 0
:

. 0

V V
K

k
G

V V
K

d

d

       

n

n

N Q N Q N Q
Φ 0

N Q N Q N Q
  

Où 1
Kd  et 2

Kd correspondent aux rayons des sphères représentant les condyles latéral et 

médial respectivement, 32n  et 4
2n  correspondent aux normales aux plans représentant les 

plateaux tibiaux latéral et médial respectivement. 
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A la cheville, les contraintes associées au mécanisme parallèle développé par DiGregorio 

et al. (DiGregorio, 2007) sont les suivantes :  

(6)    
   

3 2
2 1

3 3
2 1 2

4 4
1 2

2 2 1 1 3 1

2 23
1 1 2 2

2 24
1 1 2 2

0 : 0

0

V V

k V V
C C

V V
C

d

d


        

N Q N Q 0

Φ N Q N Q

N Q N Q

  

Où 3
Cd  et 4

Cd  correspondent aux longueurs isométriques optimisées du mécanisme parallèle 

des ligaments calcanéo-tibial et calcanéo-fibulaire respectivement. 

Le vecteur de contraintes cinématiques 2kΦ  est finalement sous la forme :  

(7) 

2

2 2

2

k
H

k k
G
k
C

      

Φ
Φ Φ

Φ
   et   2dim( ) 1k k Φ  

Les contraintes de corps rigides rΦ  permettent de conserver les angles entre chaque 
vecteur et les longueurs anatomiques constantes (figure 5). Ainsi l’hypothèse de segments 
rigides est respectée. Ces contraintes prennent la forme suivante : 

(8) 

 
  

2

2 2

2

1 0

cos 0

cos 0
0 :

0

cos 0

1 0

i i

i i

i i

i

i P D i i

i i ir
i

P D i

P D i i i

i

L

L

L






                

u

u r r

u w
Φ

r r

r r w

w

         et   dim( ) 24 1r  Φ  

4.3 Ligaments isométriques 
La méthode d’optimisation sans variation de longueur ligamentaire (al = 1) consiste à 

minimiser le carré des contraintes motrices tout en respectant strictement les deux types de 

contraintes cinématiques et les contraintes de corps rigide. Le problème d’optimisation s’écrit 
sous la forme suivante : 

(9) 

   
1

2

1
min  

2

 

soumis à :  

 

Tm m

k

k

r

f        

Q
Φ Φ

Φ 0
Φ 0
Φ 0

          avec  

1

2

3

4

 

       

Q

Q
Q

Q

Q
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En utilisant une formulation Lagrangienne du problème (calculs détaillés par la suite) 

l’optimisation est équivalente à trouver les zéros de la fonction suivante (Andersen et al., 

2009) :  

(10) 

    1 1

2 2

1

2

Tk k

T km km

r r

k

k

r

                             

K 0 0 λ
Φ 0 K 0 λK

Q 0 0 K λF
λ Φ

Φ
Φ

 

Avec 
m

m d

d
 Φ

K
Q

, 
1

1

k
k d

d
 Φ

K
Q

, 
2

2

k
k d

d
 Φ

K
Q

, 
r

r d

d
 Φ

K
Q

 les Jacobiennes des contraintes et 

1kλ , 2kλ  et rλ  les multiplicateurs de Lagrange associés aux contraintes strictes. Dans ce cas, 
1kΦ  contient uniquement les trois premières lignes, c’est-à-dire les contraintes correspondant 

au LCA, PCA et LCM. Les longueurs de ligaments sont constantes et correspondent à la 

longueur 
ld  du mécanisme parallèle. La recherche de zéros est résolue  en utilisant une 

descente de gradient de type Gauss-Newton qui sera détaillée en annexe. Cette méthode étant 

très contraignante, un mécanisme parallèle dont la géométrie est recalée pour obtenir une 

cinématique de référence (cf 3.1) est nécessaire pour que l’optimisation puisse converger. 

4.4 Ligaments déformables 

4.4.1 Problème d’optimisation 

Une méthode de pénalité est utilisée pour introduire des ligaments déformables dans le 

modèle cinématique. Cette méthode consiste à relâcher les contraintes ligamentaires 1kΦ  en 

les minimisant au lieu de les respecter strictement. Les ligaments sont donc autorisés à avoir 

une longueur variable. 

(11)  
1 1 1

2

1
min    =  

2

soumis à :

Tm m m

k k k

k

r

f
                     

Q

0

0

0

0

Φ W Φ
Φ W Φ

Φ
Φ

 

 avec mW  et 1kW  les matrices de poids associées aux contraintes motrices et 

ligamentaires respectivement. Ces matrices sont diagonales. 1kΦ  contient l’ensemble des 
contraintes ligamentaires, à savoir les contraintes correspondant au LCA, LCP, LCM et LCL. 
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Les matrices de poids sont introduites afin de gérer les contraintes motrices et 

ligamentaires. Plus le poids associé à une contrainte est important plus cette contrainte est 

respectée. Les poids permettent donc de gérer l’importance relative des contraintes. Dans une 

perspective de réduction des ATM, le poids des ligaments a été choisi supérieur au poids des 

contraintes motrices. La matrice mW est donc une matrice identité et les paramètres de la 

matrice 1kW  sont donnés dans le tableau 5 de l’annexe I. Les poids relatifs entre ligaments 
sont déterminés par essais-erreur et basés sur la littérature (Bergamini et al., 2011; Hsieh and 

Draganich, 1997; Liu et al., 2011; Rovick et al., 1991; Walker et al., 1988) : plus un ligament 

a une variation de longueur faible, plus le poids de la contrainte associée sera élevé. 

La méthode de minimisation de la variation de longueur consiste à imposer un objectif de 

longueur constante aux ligaments. La variation de longueur imposée ( )la   est la moyenne de 

( )la   sur un cycle de marche. 

La méthode de prescription de la variation de longueur consiste, quant à elle, à imposer un 

objectif de longueur variable aux ligaments, en fonction de l’angle de flexion du genou. La 

variation de longueur imposée est ( )la  . 

Nous allons maintenant détailler les calculs menant à la formulation Lagrangienne du 

problème et à sa résolution. 

4.4.2 Formulation Lagrangienne 

La formulation Lagrangienne permet de transformer ce problème de minimisation sous 

contrainte en problème de recherche de zéros. Une combinaison linéaire scalaire   de la 

fonction objectif et des contraintes strictes est créée en introduisant un vecteur de 

multiplicateurs de Lagrange  2
Tk rλ λ λ . 2kλ et rλ correspondent respectivement aux 

multiplicateurs de Lagrange associés au contraintes 2kΦ  et rΦ . 

(12) 
2

1 1 1

21

2

TT km m m k

k k k rr
                   
          

Φ W Φ Φλ
Φ W Φ Φλ

Q

λ
 

La recherche des zéros de la dérivée par rapport à Q  de cette combinaison linéaire permet 

de trouver les paramètres qui minimisent la fonction objectif et respectent la dérivée des 

contraintes strictes. Une fonction vectorielle 
   
Q

F
λ

 où sont associées la dérivée de la 

combinaison linéaire et les contraintes strictes est construite. Le zéros de cette fonction 

permettra de trouver les paramètres Q et λ  permettant de minimiser la fonction objectif tout 

en respectant les contraintes strictes et leurs dérivées : 
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(13)  

 
2

T

k

r

d

d
               

Q
Q

F 0
λ

Φ
Φ

  

Dérivée de la combinaison linéaire     
Q

λ
  

La notation indicielle sera utilisée par la suite : les indices i et j servent uniquement à 

exprimer les composantes des vecteurs et des matrices, ils n’indiquent pas un numéro de 
segment ou de marqueur comme précédemment. Un indice double dans une expression est 

équivalent à une somme sur cet indice.  

On notera :  

- 1mk
iΦ  la composante i du vecteur 

1

m

k

   
Φ
Φ

 de dimension (m+l) 1   

- 1mk
iiW  la composante ii  de la matrice 

1

m

k

   W0

W 0
 de dimension (m+l) (m+l)   

- 2k r
jλ  la composante j du vecteur 

2k

r

   
λ
λ

 de dimension (k+24) 1  

- 2k r
jΦ  la composante ii  du vecteur 

2k

r

   
Φ
Φ

 de dimension (k+24) 1  

 

La dérivée sera un vecteur de dimension 1*48 et aura la forme suivante : 

(14) 
1 2 48p

d

d q q q q

               Q
    

Calculons la composante p  de 
d

d


Q

 :  

(15) 
21

1 1 1 2 2 1 1 2
1

2

k rmk
jmk mk mk k r k r mk mk k ri

i ii i j j ii i j
p p p pq q q q

            
ΦΦΦ W Φ λ Φ W Φ λ   

On note K  la Jacobienne de la contrainte Φ , on aura : 

(16)  
d

d
 Φ

K
Q
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La composante ij de K  correspond à 
j

ij
i

q

 
Φ

K  donc : 

(17) 1 1 1 2 2mk mk mk k r k r
i ii ip j jp

pq

   Φ W K λ K   

Ce qui équivaut sous forme matricielle à : 

(18)     1 1 1 2 2
T Tmk mk mk k r k r           Φ W K λ K

Q
   

Il est maintenant possible d’écrire l’expression finale de    
Q

F
λ

: 

(19) 
2 2

1 1 1

2

TT k km m m

k k k r r

k

r

                                       

Q K 0 0 Φ K 0 λ
F

λ 0 K 0 Φ 0 K λ
Φ
Φ

W
W

 

La minimisation sous contrainte est équivalente à trouver les zéros de cette fonction. Nous 

utiliserons pour cela une méthode de Gauss-Newton détaillée en annexe. 

4.5 Initialisation 
La solution initiale de Q pour la méthode isométrique correspond aux points et aux 

directions Q (Pi, Di , ui and, wi) calculés à partir des marqueurs cutanés (Dumas and Chèze, 

2007). Pour des raisons de coût  numérique, l’initialisation des méthodes de pénalité 
correspond au résultat de l’optimisation isométrique. L’angle de flexion calculé avec cette 

solution optimale est utilisé pour calculer la variation de longueur des ligaments ( )la   et sa 

moyenne ( )la  . Le problème de recherche de zéros est résolu à l’aide d’un algorithme de 

Gauss-Newton, détaillé en annexe. 

4.6 Cinématique angulaire et variation de longueur des 

ligaments 
La cinématique angulaire est calculée à partir des coordonnées généralisées Qi (Dumas and 

Chèze, 2007). Les matrices de rotations des repères segmentaires orthonormés du fémur et du 

tibia dans les conventions de l’ISB sont déduites de Q2 et Q3 en utilisant deux matrices 

constantes Bi
u et Bi

w :  
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(20) 

  2
2

1 cos cos

cos cos cos
0 sin

sin

cos cos cos
0 0 1 cos

sin

L

L

 
   

   

                

uB   

 

(21)   2
2

cos cos cos
sin 0

sin

cos cos cos
0 1 cos 0

sin

cos cos 1

L

L

L

   
   

 

                

wB  

 

Bi
u permet d’obtenir les rotations d’un repère orthonormal segmentaire basé sur le vecteur 

ui à partir des coordonnées généralisées Qi. Bi
w  permet d’obtenir les rotations d’un repère 

orthonormal segmentaire basé sur le vecteur wi à partir des coordonnées généralisées Qi. Les 

rotations du fémur sont obtenues en utilisant Bi
w et les rotations du tibia sont obtenues en 

utilisant Bi
u. Ainsi la matrice de rotation du tibia par rapport au fémur 3 2R  est obtenue de la 

manière suivante : 

(22)     
3 3 2 2

1 1

3 2 3 3 3 2 2 2.w u
P D P D

 
        R B u r r w u r r w B   

Les angles articulaires sont calculés à partir de 3 2R  selon les conventions de l’ISB  (Wu 

and Cavanagh, 1995), en utilisant une séquence d’angle d’Euler ZXY. Le premier axe e1 du 

repère non-orthogonal lié à l’articulation correspond à l’axe w3, le troisième axe e3 correspond 

à l’axe v2, le deuxième axe e2 (axe flottant) correspond au produit vectoriel de e3 par e1.  

Les déplacements du tibia par rapport au fémur sont calculés comme la projection non-

orthonormale (Desroches et al., 2010) du vecteur allant du point D3 à P2 sur les axes du repère 

lié à l’articulation (e1, e2, e3). En position neutre (0° de flexion) D3 et P2 sont superposés et 

correspondent à l’origine commune des repères segmentaires liés au fémur et au tibia : le 

centre des épicondyles. 
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La variation de longueur  relative des ligaments (ΔL/L), exprimée en pourcentage est 

calculée à partir de Q2 et Q3 pendant le cycle de marche comme le ratio entre la norme du 

vecteur allant de l’origine à l’insertion d’un ligament et sa longueur en position neutre 

expérimentale (0)ld . 

(23) 
(0)

(0)

l l ll
origine insertion

l

dL

L d

   r r
  

Maintenant que l’ensemble des méthodes a été présenté, nous allons passer aux différentes 

études sur la cinématique du genou effectuées dans le cadre de cette thèse. 
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5 Etude de l’influence des contraintes 
Dans cette section, les méthodes d’optimisation multi-segmentaire avec variation de 

longueur des ligaments nulle, minimisée et prescrite vont être comparées en utilisant le 

modèle cinématique optimisé. 

Les optimisations sont appliquées sur les données provenant de cinq sujets sains (âge: 

28.8±4.8 ans; taille: 1.74±0.09 m; poids : 76.5±13.5 kg) réalisées précédemment au 

laboratoire (Duprey et al., 2010). Les trajectoires de vingt-deux marqueurs cutanés disposés 

sur la jambe droite sont enregistrées à 100Hz pendant un cycle de marche à l’aide d’un 
système opto-électronique (Motion Analysis© System). La cinématique moyenne optimisée 

et la variation de longueur moyenne des ligaments, obtenues par les différentes méthodes, 

sont calculées sur les cinq sujets.  

5.1 Résultats 

5.1.1 Cinématique angulaire 

Les moyennes et écart-types sur les 5 sujets des cinématiques angulaires calculées avec les 

contraintes d’allongements (ΔL) nuls, minimisés ou prescrits sont tracés sur la figure 6. 

 

Figure 6 : Influence des contraintes - Cinématique angulaire (moyenne ± 1 écart-type) 

La flexion-extension du genou ne varie pas quelle que soit la méthode. Les courbes ont un 

premier pic de flexion à 15% du cycle de marche et un second et maximal à 75% du cycle de 

marche. En considérant la moyenne et l’écart-type des résultats, la plage angulaire de 

l’adduction-abduction est la même pour les différentes méthodes, environ 4°. L’allure de cet 
angle pour la méthode avec variation de longueur de ligament nulle suit l’allure de la flexion 

du genou. 
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Le genou est globalement en rotation interne durant le cycle de marche. La courbe de la 

méthode à variation de longueur de ligaments nulle comporte un premier pic (9mm) à 15% du 

cycle de marche et un second pic (16mm) autour de 75% du cycle de marche. Ces pics 

correspondent aux pics de flexion du genou. Les courbes obtenues aves les méthodes de 

variation de longueur des ligaments minimisée et prescrite sont proches. Elles présentent un 

pic maximal (entre 15 et 16mm) à 55% du cycle de marche, correspondant au décollement des 

orteils. La méthode de prescription de la variation de longueur présente un pic (7,5mm) à 15% 

du cycle de marche, correspondant au premier pic de flexion. 

5.1.2 Déplacements articulaires 

Les moyennes et écart-types sur les 5 sujets des déplacements articulaires calculées avec 

les contraintes d’allongements (ΔL) nul, minimisé ou prescrit sont tracés sur la figure 7.  

 

Figure 7 : Influence des contraintes - Déplacements (moyenne ± 1 écart-type) 

Le déplacement dans la direction latéral-médiale est médial et inférieur à 3mm pour la 

méthode de variation de longueur nulle. La plage de déplacement est plus importante pour les 

méthodes de minimisation et de prescription de la variation de longueur des ligaments, 

environ 1cm. Les allures sont similaires avec deux pics médiaux à 15% et 75%  du cycle de 

marche et un pic latéral à 45% du cycle de marche. Cependant la méthode de minimisation est 

décalée (de 1 à 5mm) dans la direction latérale par rapport à la méthode de prescription. 

Le déplacement antéro-postérieur est constant (1mm) jusqu’à 60% du cycle de marche puis 
présente un pic de déplacement antérieur de 4mm à 75% du cycle de marche, pour la méthode 

avec variation de longueur nulle. La méthode avec variation de longueur minimisée présente 

la même allure avec un pic de déplacement antérieur plus important. Le déplacement varie 

légèrement autour de 1 mm jusqu’à 60% du cycle de marche puis présente un pic de 7 mm à 
75% du cycle de marche. La méthode de prescription de l’allongement des ligaments présente 

un premier pic antérieur de 2.5 mm à 15% du cycle de marche et un second pic antérieur de 
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4mm à 75% du cycle de marche. Ces pics coïncident avec les pics de flexion. Cette méthode 

présente également un déplacement postérieur de 1mm à 40% du cycle de marche. 

Le déplacement proximal-distal est quasi-identique pour les différentes méthodes, avec un 

pic distal entre -2mm et 3mm à 75% du cycle de marche. 

5.1.3 Variation de longueur des ligaments 

Les moyennes et écart-types des variations de longueur ligamentaires calculées avec les 

contraintes d’allongements (ΔL) nul, minimisé ou prescrit sont tracés sur la figure 8. La 

variation de longueur ligamentaire mesurée sur genou cadavérique (ΔL expérimental) est 

également tracée. 

 

Figure 8 : Influence des contraintes - Allongement des ligaments (moyenne ± 1 écart-type) 

Comme prévu, aucune variation de longueur n’est observée pour la méthode de variation 

de longueur ligamentaire nulle. 

La méthode de variation de longueur ligamentaire minimisée présente des résultats dans 

une plage d’allongement comprise en -5% et 5% d’allongement pour le LCP, le LCM et le 

LCL. Le LCA présente un pic important de 10% d’allongement à 75% du cycle de marche, ce 

pic reste tout de même dans une plage d’allongement raisonnable (±10% d’allongement). 
L’allure des courbes est proche de la variation de longueur ligamentaire expérimentale pour le 

LCA, le LCP, le LCM et le LCL.  

Les résultats obtenus avec la méthode de variation de longueur ligamentaire prescrite sont 

très proches des valeurs d’allongements mesurées lors de la flexion passive du genou 

cadavérique. 

5.2 Discussion des résultats 
Les résultats issus de l’étude de Lafortune et al. (Lafortune et al., 1992) vont être pris 

comme référence pour cette discussion. A notre connaissance, il s’agit de la seule étude de la 
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marche avec vis intra-corticales qui donne le cycle de marche complet ; généralement, les 

études ne présentent que la phase d’appui. La cinématique angulaire de l’étude de Lafortune 
et al. est présentée sur la figure 9. Les courbes en trait fin correspondent aux cycles de 

marches des cinq sujets (un cycle par sujet). Les courbes en trait épais correspondent à la 

moyenne des paramètres sur les cinq sujets. 

La plage angulaire de l’adduction-abduction dans notre étude est comparable aux données 

de la littérature obtenues par vis intra-corticales (figure 9) et est réduite par rapport à une 

précédente étude utilisant un mécanisme parallèle (Duprey et al., 2010). Cet angle articulaire 

est classiquement interprété comme étant dû à un désalignement de l’axe de flexion réel du 
genou et de l’axe autour duquel est calculée la flexion. Le modèle géométrique utilisé dans 

cette étude permet donc une estimation satisfaisante de l’axe de flexion du genou. 

 

Figure 9 : Cinématique angulaire issue de Lafortune et al. - A : flexion(-)/extension(+), B : 
adduction(+)/abduction(-), C : rotation interne(+)/externe(-) 

Concernant la rotation interne-externe, la plage angulaire pour les différentes méthodes est 

proche des données de la littérature (environ 15°) (Benoit et al., 2007; Lafortune et al., 1992). 

Cependant, dans le cas de la méthode de variation de longueur ligamentaire nulle, le second 

pic de rotation interne durant la flexion maximale est en contradiction avec les données de 

Lafortune et al. montrant un pic maximal de rotation interne durant le décollement du pied à 

60% du cycle de marche. La méthode de minimisation de l’allongement ligamentaire présente 

bien ce pic de rotation interne à 60% du cycle de marche. La méthode de prescription de 

l’allongement ligamentaire donne les résultats les plus proches de l’allure des courbes de 
Lafortune et al. (figure 9). Elle présente en effet un premier pic de rotation interne à 15% et 

un second pic de rotation interne durant le décollement du pied, de la même manière que les 

données de Lafortune et al..  

L’allure des déplacements antéro-postérieurs est proche de celle issue de la littérature pour 

les trois méthodes.  Les pics de déplacement antérieur sont corrélés à la flexion du genou et 

ont une amplitude de 4 mm pour les méthodes de variation de longueur ligamentaire nulle et 
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prescrite et de 7mm pour la méthode de minimisation de la variation de longueur 

ligamentaire. 

De plus, les variations de longueur des ligaments sont proches des données expérimentales 

et des données sous charge de la littérature (Abebe et al., 2011; Liu et al., 2011; Tashman et 

al., 2007; Taylor et al., 2013; Wu and Hosseini, 2010). Comme on pouvait s’y attendre la 
méthode de prescription des allongements permet d’obtenir les résultats les plus proches des 
variations de longueur expérimentales.  

En conclusion, comparée à une méthode de variation de longueur ligamentaire nulle 

(ligaments isométriques) utilisant les multiplicateurs de Lagrange, la méthode de prescription 

des allongements ligamentaires semble fournir des résultats plus proches de la physiologie 

articulaire durant la marche des cinq sujets asymptomatiques et permet également d’obtenir 
des allongements ligamentaires cohérents avec les données de la littérature. La méthode de 

variation de longueur ligamentaire minimisée fournit des résultats proches de la cinématique 

obtenue à l’aide de la méthode de variation de longueur ligamentaire prescrite. Ces résultats 

sont également cohérents avec la littérature et les différences les plus remarquables sont 

observées sur le déplacement antérieur et l’allongement du LCA. Le point négatif de la 

méthode de variation de longueur minimisée est la définition délicate des poids relatifs entre 

les ligaments. La méthode de variation de longueur prescrite permet d’assigner le même poids 
à chacun des ligaments et de n’avoir à gérer que le poids relatif entre les contraintes motrices 
et  ligamentaires. Cependant, il n’est pas possible à ce stade de faire la part entre la précision 
de l’une ou l’autre de ces deux méthodes. 

Les résultats semblent satisfaisants, toutefois, une validation est requise et, le modèle 

géométrique étant générique, il serait intéressant d’évaluer la personnalisation potentielle de 

ces modèles. Les paragraphes suivants abordent ces deux points en commençant par 

l’évaluation de la méthode. 
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6 Evaluation de la méthode  
Les résultats obtenus dans la section précédente semblent globalement cohérents avec la 

littérature mais la pertinence des méthodes reste à évaluer. Dans cette optique, les couplages 

cinématiques obtenus durant la marche avec le modèle optimisé et les trois types de 

contraintes ligamentaires seront comparés au bilan sur la cinématique articulaire effectuée au 

paragraphe 2. Puis, les cinématiques calculées à l’aide des différentes méthodes basées sur les 

trajectoires de marqueurs cutanés seront comparées à la cinématique calculée à l’aide de vis 
intra-corticales lors d’expérimentation ex-vivo (flexion du membre inférieur) et in-vivo 

(course). 

6.1 Comparaison avec les données de la littérature 
Les cinématiques obtenues dans le paragraphe 5 vont maintenant être comparés aux 

données de cinématique du genou sous charge issues de la littérature et exprimées dans les 

repères ISB (Beillas et al., 2004; Benoit et al., 2007, 2006; Deneweth et al., 2010; Farrokhi et 

al., 2012; Kozanek et al., 2009; Lafortune et al., 1992; Li et al., 2012; Reinschmidt and Van 

Den Bogert, 1997; Tashman et al., 2007; Torry et al., 2011; Tsai et al., 2011) (cf. paragraphe 

2.1). Les courbes non légendées (grises) de la figure 10 et de la figure 11 correspondent aux 

données de la littérature. La cinématique tracée correspond uniquement à la phase sous charge 

de la marche, à savoir entre 0 et 60% du cycle de marche, l’ensemble du cycle de flexion n’est 
donc pas représenté.  

6.1.1 Couplages angulaires 

L’angle d’adduction-abduction, le même pour les trois types de contraintes, est bien dans 

une plage angulaire proche des données de la littérature.  

La rotation interne pour la méthode à la variation de longueur nulle est linéaire et 

correspond à l’allure générale des courbes de la littérature. L’allure de la rotation interne 

passe par trois phases pour les méthodes de variation de longueur minimisée et prescrite. Une 

première phase croissante et linéaire qui correspond à la phase de double support et donc la 

première flexion du genou lors du cycle de marche (en se basant sur la figure 6). La deuxième 

phase est linéaire, croissante dans le cas la méthode à allongement minimisée et décroissante 

dans le cas de la méthode à allongement prescrit. Cette phase correspond à la phase de simple 

support et donc la première extension du genou. La troisième phase correspond à la flexion de 

genou précédant la phase de balancement. La rotation interne croit alors de manière quasi 

parabolique. Les résultats obtenus avec la méthode de variation de longueur prescrite ont la 

même allure que les résultats de Lafortune et al.. 
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Figure 10 : Modèles vs littérature - Cinématique angulaire 

6.1.2 Couplages en déplacements 

Les déplacements articulaires sont cohérents avec la littérature pour les trois méthodes. Les 

couplages sont quasi-linéaires. Dans cette plage angulaire de flexion, le déplacement 

antérieur-postérieur est sous-estimé pour les méthodes de variation de longueur nulle et 

minimisée. Le déplacement antérieur-postérieur obtenu avec la méthode de variation de 

longueur prescrite semble le plus cohérent. 

 

Figure 11 : Modèles vs littérature - Déplacements 

6.1.3 Discussion 

La méthode de variation de longueur ligamentaire nulle permet d’obtenir des couplages 
linéaires entre la flexion du genou et les autres degrés de libertés du genou cohérents avec la 

physiologie d’un genou sain sous charge, bien que le déplacement antéro-postérieur semble 
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sous-estimé. Les méthodes de variation de longueur ligamentaire minimisée et prescrite 

permettent également d’obtenir des couplages cohérents avec le fonctionnement sain d’une 
articulation, bien que la méthode de variation de longueur minimisée semble également sous-

estimer le déplacement antéro-postérieur. L’allure de la rotation interne obtenue avec ces deux 

méthodes est plus proche des données de Lafortune et al. (Lafortune et al., 1992) que la 

rotation interne obtenues avec la méthode à variation de longueur nulle. La méthode de 

variation de longueur nulle donne un couplage linéaire entre la flexion et la rotation interne 

car le modèle n’a qu’un degré de liberté donc la rotation interne sera toujours la même en 
fonction de l’angle de flexion du genou. Concernant les méthodes de variation de longueur 

ligamentaire minimisée et prescrite, les contraintes sont relâchées donc le couplage entre la 

flexion et la rotation interne-externe ne dépendra pas uniquement de l’angle de flexion, ce qui 
permet d’obtenir les trois phases observée chez Lafortune et al.. 

Bien que cette étude ne permette pas de valider les différentes méthodes et le modèle 

cinématique optimisé du genou, elle permet toutefois de montrer que les couplages 

articulaires obtenus avec ces méthodes et ce modèle géométrique sont cohérents avec la 

physiologie d’un genou sain sous charge.  

Les deux études suivantes vont comparer la cinématique obtenue à partir de vis intra-

corticales et la cinématique obtenue à l’aide des méthodes d’optimisations basées sur les 
marqueurs cutanés ex-vivo (flexion) et in-vivo (course). 

6.2 Comparaison du modèle optimisé avec des données de vis 

intra-corticales issus d’études ex-vivo et in-vivo 

6.2.1 Etude ex-vivo  

Les données utilisées sont issues d’une étude de Grimpampi et al. (Grimpampi et al., 2013) 

effectuée sur deux cadavres adultes intacts (homme, 75-80 ans). Nous n’avons pas participé 
aux expérimentations mais le protocole expérimental sera rapidement présenté ci-après pour 

la compréhension du lecteur. Les sujets ne présentaient aucun précédent pathologique au 

niveau des membres inférieurs. Des vis intra-corticales sont insérées au niveau de la crête 

iliaque droite, du tiers proximal de la diaphyse fémorale et de la face antéro-médiale du tibia. 

Un quadripode de marqueurs est fixé à chacune de ces vis pour suivre le mouvement des 

segments. Des incisions cruciformes sont effectuées au niveau de l’insertion de chaque vis 

pour limiter les perturbations dues à l’action de la peau sur ces dernières. Cinq marqueurs 

cutanés sont disposés sur la cuisse et quatre sur la jambe. Les sujets sont disposés sur le dos, 

jambes étendues. Un opérateur mobilise la jambe où sont fixés les marqueurs de manière à 

fléchir au maximum la hanche et le genou puis revient en position initiale. La vitesse 

d’exécution du mouvement est lente et la flexion maximale du genou est de l’ordre de 100°. 
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L’acquisition 3D des trajectoires des marqueurs est effectuée à l’aide d’un système 
optoélectronique composé de 9 caméras (Vicon MX, 120Hz). 

La cinématique articulaire calculée à partir des trajectoires des vis intra-corticales sera 

comparée à celles calculées à l’aide des marqueurs cutanés par différentes méthodes. Les 

méthodes basées sur les marqueurs cutanés sont les suivantes : une méthode d’optimisation 
sans liaison au genou (mono-segmentaire), une méthode d’optimisation avec une liaison 

sphérique au genou, les méthodes d’optimisation utilisant le modèle cinématique optimisé au 

genou avec variation de longueur ligamentaire nulle, minimisée et prescrite (décrites dans la 

section 4). Ceci nous permettra de comparer les méthodes développées durant cette thèse à 

des méthodes d’analyse du mouvement classiques. N’ayant pas de données sur les 
allongements ligamentaires des sujets, l’étude portera uniquement sur la cinématique 
articulaire. 

Les courbes tracées dans les figures ci-dessous représentent la cinématique moyennée sur 3 

cycles de flexion de genou pour chacun des sujets et pour chaque méthode. La cinématique 

obtenue à l’aide des vis intra-corticales correspond à la référence. 

6.2.1.1 Résultats 

6.2.1.1.1 Cinématique angulaire 

La flexion du genou est bien reproduite par l’ensemble des méthodes pour les deux sujets 

(figure 12). L’adduction-abduction pour le sujet 1 va vers l’abduction et est comprise entre -
3° et -9°. La méthode sans liaison reproduit l’abduction sur le début du cycle de flexion (entre 

0° et -15° de flexion) puis les résultats sont plus éloignés. La courbe obtenue avec la liaison 

sphérique est éloignée des données de vis intra-corticales. Les courbes obtenues avec les 

méthodes de variation de longueur ligamentaire nulle, minimisée et prescrite sont quasi-

symétriques aux résultats obtenus à l’aide des vis intra-corticales. Pour le sujet 2, le tibia est 

en adduction par rapport au fémur durant la flexion du genou. Les résultats des méthodes sans 

liaison et avec liaison sphériques reproduisent l’allure des résultats avec vis intra-corticales 

mais avec une adduction bien plus marquée, jusqu’à 5° de plus. Les résultats obtenus avec les 

méthodes utilisant les modèles cinématiques avec variation de longueur ligamentaire nulle, 

minimisée et prescrite ont une adduction bien plus faible que celle obtenues à l’aide des vis 
intra-corticales. 

Concernant la rotation interne-externe, les résultats obtenus avec les méthodes sans liaison 

et avec liaison sphérique suivent assez bien l’allure de la courbe de référence et sont proches 

en valeur des résultats obtenus avec les vis intra-corticales pour les deux sujets. Les résultats 

du modèle à variation de longueur ligamentaire minimisée ont la même allure que les résultats 

obtenus avec le modèle de liaison sphérique. Cependant ils sont décalés vers la rotation 

externe d’environ -5° pour le sujet 1 mais plus proche de la référence pour le sujet 2. Les 
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résultats obtenus avec le modèle cinématique avec variation de longueur ligamentaire nulle ou 

prescrite, pour le sujet 1, suivent la courbe jusqu’à -30° de flexion puis s’en éloigne, quasi 
symétriquement pour le modèle à variation de longueur nulle. Pour le sujet 2, les courbes 

obtenues avec les méthodes de variation de longueur ligamentaire nulle et prescrite sont très 

proches de la référence. Le modèle à variation de longueur ligamentaire nulle semble donner 

les meilleurs résultats.  

Il est à noter que pour l’adduction-abduction et la rotation interne-externe, les résultats 

obtenus avec les modèles cinématiques à variation de longueur nulle et prescrites sont très 

proches entre les deux sujets. Ce qui n’est pas le cas avec les vis intra-corticales. 

 

 

Figure 12 : Vis intra-corticales - ex-vivo : Cinématique angulaire 

6.2.1.1.2 Déplacement 

Comme attendu, le modèle avec liaison sphérique ne présente pas de déplacement. 

Le déplacement latéral-médial obtenu avec les vis intra-corticales est médial pour le sujet 1 

et quasi-nul pour le sujet 2. Pour le sujet 1, la courbe la plus proche est celle du modèle 

cinématique à allongement ligamentaire prescrit. Les résultats obtenus sans liaison sont 

également proches pour le sujet 1 mais aberrants pour le sujet 2. Les modèles cinématiques à 

variation de longueur nulle et minimisée reproduisent l’allure de la courbe pour le sujet 1. Le 
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modèle à variation de longueur minimisée est plus proche de la référence que le modèle à 

variation de longueur nulle. Pour le sujet 2 le modèle à variation de longueur minimisée est le 

plus proche de la référence. Le modèle à variation de longueur nulle est également assez 

proche de la référence. Cependant, le modèle à variation de longueur prescrite a une erreur 

d’environ 5mm. 

Pour le déplacement antéro-postérieur, on observe un couplage quasi linéaire entre la 

flexion du genou et le déplacement antérieur avec les vis intra-corticales pour les deux sujets. 

Cette allure est reproduite par les différentes méthodes. Cependant, l’écart entre les résultats 

calculés et les données de référence est important, jusqu’à 2cm. La meilleure estimation 

semble donnée par la méthode sans liaison. 

Concernant le déplacement proximal-distal, les résultats obtenus avec les vis intra-

corticales montrent un déplacement distal jusqu’à environ 70° de flexion puis un déplacement 

allant dans la direction proximale pour les deux sujets. L’ensemble des courbes des modèles 

cinématiques montre un déplacement distal linéaire d’un ordre de grandeur cohérent avec les 
résultats de vis intra-corticales. La méthode sans liaison montre un déplacement cohérent 

jusqu’à 70° de flexion pour le sujet 1 et un déplacement incohérent dans le cas du sujet 2. 

 

 

Figure 13 : Vis intra-corticales - ex-vivo : Déplacements 
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6.2.1.1.3 Discussion des résultats 

Concernant la cinématique angulaire, les modèles n’apportent pas d’amélioration notable, 

voire, comme dans le cas du sujet 1, amènent des résultats opposés à ceux de référence. On 

constate également que l’adduction-abduction est réduite avec les modèles cinématiques par 

rapport aux vis intra-corticales et aux calculs sans liaison ou avec liaison sphérique au genou. 

Ce résultat est un effet de la construction des modèles cinématiques utilisés. En effet, l’axe de 
flexion du genou est contraint par les modèles à s’approcher de l’axe sur lequel est calculée la 
flexion (w3) ce qui a pour effet de réduire l’adduction-abduction, souvent considérée plus 

comme une conséquence du calcul des angles d’Euler (cross-talk en anglais). L’adduction-

abduction correspond ici à une estimation imprécise de l’axe de flexion du mouvement par 

l’axe sur lequel est calculée la flexion, ce qui mène à une surestimation de l’angle.  

Les modèles cinématiques montrent leur intérêt au niveau des déplacements articulaires, 

notamment pour le sujet 2. Bien qu’ils ne soient pas personnalisés, ces modèles permettent 

d’obtenir des résultats cohérents avec ceux de référence et avec la physiologie articulaire. Au 

contraire, les résultats obtenus à l’aide du modèle sphérique ne permettent pas d’estimer ces 
déplacements étant donné que les degrés de libertés en translation sont bloqués. Les  résultats 

sur le déplacement antéro-postérieur du modèle sans liaison sont cohérents pour les deux 

sujets, de même que le déplacement proximal-distal et le déplacement latéral-médial jusqu'à 

30° de flexion. Cependant, sans liaison les déplacements latéral-médial et proximal-distal du 

sujet 2 sont aberrants. Comme dans l’étude précédente, les déplacements antéro-postérieurs 

calculés avec les modèles cinématiques semble être sous-estimé par rapport à ceux calculés à 

l’aide des vis intra-corticales. Les déplacements proximo-distaux obtenus avec les vis intra-

corticales a une allure en cloche car le rayon des condyles n’est pas constant. A l’opposé, les 
déplacements obtenus avec les modèles sont quasi-linéaires car les condyles des modèles 

cinématiques sont sphériques. Pour remédier à ce problème, il faudrait utiliser des contacts de 

type ellipsoïde-sur-plan ou ellipsoïde-sur-ellipsoïde afin de reproduire la variation de rayon 

des condyles. Il serait également possible  d’introduire un rayon de sphère variable en 

fonction de la flexion du genou dans l’équation de contrainte du contact, dans la même idée 
que la prescription de longueur ligamentaire. Cependant, cela nécessiterait probablement de 

gérer cette contrainte en pénalité. Certain auteurs (Ottoboni et al., 2010; Parenti-castelli et al., 

2004; Ribeiro et al., 2011) ont proposé des modèles géométriques plus proches de la 

géométrie physiologique mais ils n’ont pas été mis en œuvre dans cette thèse. 

Les résultats de cette étude soulignent la difficulté de créer un modèle générique à partir de 

la cinématique d’un seul genou. En effet, les différences dans les cinématiques de références 

des deux sujets sont importantes et l’on observe que les modèles cinématiques à variation de 

longueur nulle et prescrite peuvent bien reproduire la cinématique d’un sujet mais peuvent 
être à l’opposé de la cinématique d’un autre. Ces modèles de par l’importance des contraintes 
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vont donner une cinématique proche de la cinématique du modèle et non de la cinématique du 

sujet. En effet, on voit que la variabilité entre les deux sujets pour ces méthodes est très faible. 

Les modèles à variation de longueur ligamentaire nulle et prescrite ne permettraient donc pas 

de prendre en compte la variabilité inter-sujet. Le modèle cinématique avec variation de 

longueur ligamentaire minimisée semble le plus adaptable des trois modèles cinématiques, ce 

qui est probablement du au fait que ce modèle est le moins contraint. Un autre point crucial 

semble la définition de l’alignement du modèle cinématique au sein de la chaine cinématique, 

c'est-à-dire la position relative des points anatomiques et des marqueurs virtuels les 

représentants (obtenus à l’aide des marqueurs  cutanés) dans les repères segmentaires. Pour 

l’instant, il a été simplement supposé que la position des marqueurs virtuels du tableau 1 de 

l’annexe  II  était cohérente avec le repère segmentaire du fémur construit pour chaque sujet. 

Dans cette étude, l’apport des modèles cinématiques ne semble pas indispensable bien 

qu’ils permettent tout de même d’éviter des déplacements non physiologiques qui peuvent 

apparaitre dans les résultats des calculs sans liaison. De plus, ces expérimentations quasi-

statiques ne permettent pas de se faire une idée sur les perturbations induites par les effets 

inertiels et la contraction musculaire et donc sur l’intérêt des modèles dans une situation 
dynamique. En effet, les artéfacts de mesure proviennent dans ce cas uniquement du 

glissement de la peau. Le paragraphe suivant s’attachera à la comparaison de ces méthodes 

dans le cadre d’un mouvement dynamique : la course. 

6.2.2 Etude in-vivo 

Cette étude est basée sur des données de courses issues d’une étude menée par 

Reinschmidt et al. (Reinschmidt and Van Den Bogert, 1997) mesurant les trajectoires de 

marqueurs fixés sur des vis intra-corticales et des marqueurs cutanés. Bien qu’il soit connu 
(Benoit et al., 2006; Reinschmidt and Van Den Bogert, 1997) que les vis intra-corticales 

vibrent et peuvent éventuellement se déformer lors d’activités dynamiques, elles permettent  

de donner une estimation de la cinématique articulaire non biaisée par les ATM. N’ayant pas 
de données sur les allongements ligamentaires des sujets, l’étude portera uniquement sur la 
cinématique articulaire. 

L’étude porte sur cinq cycles de course effectués par trois sujets sains identifiés comme 

BW, JS et SP. Deux vis intra-corticales sont fixées de part et d’autre du genou, l’une dans le 
fémur, l’autre dans le tibia. Douze marqueurs cutanés sont collés sur la cuisse et la jambe. Les 

vis intra-corticales et les marqueurs cutanés sont filmés à l’aide de trois caméras 

vidéographiques (200Hz). Une radiographie bi-plane est effectuée en statique afin d’identifier 
la position des points anatomiques du fémur et du tibia par rapport aux vis intra-corticales et 

aux marqueurs cutanés. Ces points anatomiques ont été utilisés pour positionner au mieux le 
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modèle cinématique par rapport aux marqueurs cutanés. On ne dispose pas d’assez de points 
anatomiques pour envisager une tentative de personnalisation. 

Les méthodes utilisées, les paramètres cinématiques calculés et les codes couleurs des 

courbes sont les mêmes que pour l’étude ex-vivo. Les courbes tracées dans les figures ci-

dessous représentent la cinématique moyennée sur 5 cycles de course de genou pour chacun 

des sujets et pour chaque méthode. 

6.2.2.1 Résultats 

6.2.2.1.1 Cinématique angulaire 

Les paramètres de flexion-extension calculés par les différentes méthodes basées sur les 

marqueurs cutanés sont superposés et sont consistants avec la flexion calculée à partir des vis 

intra-corticales, quel que soit le sujet (figure 14). 

 

 

 
Figure 14 : Vis intra-corticales - in-vivo : Cinématique angulaire  
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Concernant l’adduction-abduction, pour le sujet BW, les courbes obtenues sans liaison et 

avec la liaison sphérique sont identiques. Elles sont assez proches au niveau de l’allure et de 
l’amplitude mais elles sont décalées vers l’abduction. Les autres courbes sont décalées et 

d’amplitude plus faible. Au contraire, pour les sujet JS et SP, les méthodes de variations de 

longueur ligamentaire nulles, minimisées et prescrites sont plus proches de la référence que 

les résultats obtenus sans liaison et liaison sphérique au genou. Cependant, pour le sujet JS, 

aucune méthode ne reproduit l’allure en double M obtenue avec les vis intra-corticales mais 

les méthodes à variation de longueur nulle et prescrite sont les plus proches de la référence. 

L’adduction-abduction du sujet SP obtenue avec les vis intra-corticale est la mieux reproduite 

par la méthode de variation de longueur minimisée.  

La rotation interne est assez bien reproduite par les différentes méthodes mais avec des 

décalages plus ou moins importants. 

Il est à noter que les courbes obtenues avec les différents modèles cinématique varient 

moins d’un sujet à l’autre que celles obtenues à l’aide des vis intra-corticales. 

 

6.2.2.1.2 Déplacements articulaires 

La méthode d’optimisation utilisant une liaison sphérique n’a, par définition, pas de 

déplacement articulaire ce qui est incohérent. Les courbes ont tout de même été tracées. 

Les déplacements latéraux-médiaux obtenus sans liaison au genou ont une plage de 

variation bien plus importante que la référence (figure 15). Ces mêmes déplacements obtenus 

avec la méthode de variation de longueur minimisée sont totalement à l’opposé de notre 
référence. Ceux obtenus avec la méthode de variation de longueur nulle sont bien plus faibles 

que la référence. La méthode de variation de longueur prescrite permet d’obtenir les résultats 
les plus proches sur le déplacement latéral-médial mais avec des erreurs conséquentes, 

notamment pour le sujet JS. 

Concernant le déplacement antéro-postérieur, les différentes méthodes sont à l’opposé des 
données de références issues des mesures de vis intra-corticales pour les sujets JS et SP qui 

montrent un déplacement postérieur du tibia par rapport au fémur lors de la flexion de genou. 

Les résultats obtenus sur le sujet BW avec la méthode de variation de longueur minimisée 

sont assez proches de la référence qui montre un déplacement antérieur lors de la flexion de 

genou. Les résultats obtenus sans liaison au genou montrent des pics très importants en début 

de cycle. 

Le déplacement proximal-distal calculé par les méthodes de variation de longueur nulle, 

minimisée et prescrite est décalée de 10 mm par rapport à la référence pour le sujet JS et les 

amplitudes sont de 1mm au lieu de 5mm. Les résultats sans liaison ne permettent pas non plus 

de retrouver ce déplacement. Pour le sujet JS, l’allure des courbes obtenues avec les méthodes 
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d’optimisation ont également des allures proches mais des amplitudes de 2mm au lieu de 
7mm pour la référence. Concernant le sujet SP, les méthodes d’optimisation sont proches de 

la référence. Dans ces deux cas, les résultats obtenus sans liaison sont très loin de la référence. 

 

 

 

Figure 15 : Vis intra-corticales - in-vivo : Déplacements 

6.2.3 Discussion des résultats 

Les résultats des méthodes de variation de longueur nulle, minimisée et prescrite des 

ligaments sont assez proches de la cinématique angulaire obtenue par vis intra-corticales. 

Cependant, ces méthodes n’apportent pas d’amélioration significative par rapport aux 
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méthodes d’optimisation sans liaison ou avec une liaison sphérique, excepté au niveau de 

l’adduction-abduction des sujets JS et SP.  

Du point de vue des déplacements articulaires, les modèles cinématiques ont l’avantage, 
par rapport au modèle sphérique, de décrire les déplacements articulaires, mais cela 

n’implique pas que ces résultats soient satisfaisants. Les déplacements médiaux-latéraux 

semblent mieux estimés par la méthode de variation de longueur prescrite. Les résultats de 

déplacement antéro-postérieur obtenus avec les vis intra-corticales pour les sujets JS et SP 

sont surprenants. En effet, le déplacement du tibia par rapport au fémur durant la flexion du 

genou est décrit dans la littérature (cf. paragraphe 2.1) comme étant antérieur. Les différentes 

méthodes ne permettent pas de suivre la référence du déplacement antéro-postérieur excepté 

pour le sujet BW. La méthode d’optimisation sans liaison introduit des déplacements bien 

plus élevés que la référence et n’est donc pas fiable pour l’estimation des déplacements 

articulaires lors d’activités dynamiques. 

On constate qu’il n’y a pas de méthodes permettant d’estimer au mieux la cinématique sur 
l’ensemble des sujets. En effet, les meilleures estimations des paramètres de chaque sujet sont 
données par des méthodes différentes. La variabilité inter-sujet est plus importante avec les 

vis intra-corticales qu’avec les méthodes d’optimisation basées sur les marqueurs cutanés. On 
retrouve ici l’effet introduit par les modèles cinématiques et discuté précédemment qui 

consiste à calculer une cinématique proche de celle du modèle mais pas nécessairement de 

celle du sujet. On remarque également la présence de décalages entres les courbes de 

références et les courbes obtenues à l’aide des méthodes d’optimisations. Cet effet est 

probablement dû à un mauvais recalage des repères segmentaires en position neutre, qui 

introduit une mauvaise orientation des modèles cinématiques. Cette question du recalage du 

modèle est cruciale quand un utilise un modèle cinématique plus complexe que le modèle 

sphérique. Dans cette étude, les points anatomiques mesurés dans une radiographie bi-plane 

ont été utilisés pour positionner le modèle cinématique par rapport aux marqueurs cutanés 

mais cette position relative ne semble plus correcte au cours du mouvement, d’où les forts 
décalages observés sur certaines courbes. 

On voit bien ici aussi que le modèle n’est pas nécessairement compatible avec le sujet, ce 
qui confirme la difficulté de la mise en place d’un modèle générique permettant de décrire 

précisément la cinématique angulaire d’un sujet quelconque. Il semble donc qu’une 
personnalisation des modèles soit nécessaire à une description précise de la cinématique d’un 
sujet en particulier. Cependant, cela va dépendre du but de l’utilisation des modèles. 

L’obtention d’un modèle générique permettant de décrire la cinématique d’un sujet 
quelconque est en effet séduisante mais, un modèle permettant de fournir des couplages 

articulaires proches de la cinématique physiologique peut suffire comme première étape pour 

l’utilisation, notamment, de modèles musculo-squelettiques. En effet, des couplages 
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articulaires physiologiques, notamment sur les déplacements antéro-postérieurs et la rotation 

interne-externe, sont essentiels à la détermination des bras de levier des lignes d’action 
musculo-tendineuse de manière réaliste. Deux choix d’exploration dans les modèles 

cinématiques sont alors possibles : le développement d’un modèle géométrique générique 

fournissant des couplages articulaires physiologiques ou le développement de modèles de plus 

en plus personnalisés permettant une description fine de la cinématique articulaire d’un sujet, 
tout en sachant qu’il peut sembler illusoire de décrire des déplacements articulaires précis au 
millimètre en ayant des ATM sur les marqueurs cutanés de l’ordre du centimètre (Leardini et 

al., 2005). 

Cependant, il faut également relever que les données expérimentales de référence n’ont pas 
été obtenues dans les meilleures conditions. En effet, le nombre de caméra est limité ce qui 

provoque la présence de nombreuses occlusions dans les trajectoires de marqueurs, rectifiées 

à l’aide d’interpolation  entre les différents marqueurs. De plus l’acquisition se fait à l’aide 
d’un système vidéographique et non optoélectronique dont l’erreur instrumentale serait plus 

faible. Le jeu de marqueurs n’a pas été disposé sur des points anatomiques, le recalage 

géométrique des modèles cinématiques est donc plus ardu qu’avec un jeu de marqueurs 
adaptés. Finalement, les vis intra-corticales sont connues pour vibrer au cours du mouvement 

voire se déformer et, lors d’un geste dynamique comme la course, il peut sembler optimiste de 
suivre avec précision les déplacements articulaires. 

Il serait donc souhaitable d’évaluer ces méthodes à l’aide de techniques modernes, à savoir 

une méthode de fluoroscopie bi-plane (ayant également ses limites) pour les données de 

référence et l’utilisation d’un système opto-électronique avec un nombre de caméras suffisant 

et un jeu de marqueurs adapté permettant un recalage optimal des modèles cinématiques.  

Toutefois, ces données étant les seules données de validation dont nous disposons, la 

méthode de pénalité ne s’est pas montrée totalement concluante et reste encore à valider plus 

avant. 

6.3 Conclusion intermédiaire 
Dans la première de ces deux études nous avons montré que les modèles de cinématique de 

genou associés à différentes méthodes d’optimisation utilisant des ligaments déformables 
permettent d’obtenir des couplages articulaires compatibles avec le fonctionnement 

physiologique d’un genou sain. 

Cependant, ces méthodes d’optimisation n’ont pas apporté d’amélioration substantielle au 
niveau de la cinématique angulaire quand on les compare à des méthodes d’optimisation 

classique sans liaison ou avec une liaison sphérique pour modèle de genou.  
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L’intérêt de ces modèles à ligaments déformables est donc bien d’amener des couplages 
articulaires physiologiques au niveau des déplacements, lors de mouvements dynamiques. En 

effet, lors de mouvements lents ex-vivo,  les méthodes n’ont pas montré d’amélioration 

significative par rapport aux méthodes classiques. Cependant, l’étude sur la course montre 

que les méthodes sans liaison ou avec liaison sphériques ne permettent pas d’avoir une 
estimation raisonnable des déplacements articulaires et d’observer les couplages 

physiologiques présents dans un genou sain. Toutefois les déplacements obtenus avec les 

méthodes de variation de longueur nulle, minimisée et prescrite lors de la course ne peuvent 

pas être considérés comme proches de la référence.  

Bien que l’on puisse mettre en doute la capacité des méthodes utilisant les vis intra-

corticales à suivre précisément les déplacements du genou lors d’un geste dynamique comme 
la course, on ne peut affirmer que ces méthodes sont validées. Cela rejoint les conclusions 

d’Andersen et al. (Andersen et al., 2010) et de Li et al. (Li et al., 2012) qui ont montré 

l’incapacité des modèles (sphérique pour le premier et courbes de couplages pour le second) à 

décrire précisément la cinématique d’un sujet quelconque. 

Une des pistes d’améliorations évoquées ci-dessus serait la personnalisation des modèles 

cinématiques, mais cela est-il possible ? Nous allons essayer de donner des éléments de 

réponse à cette question dans la section suivante en étudiant l’influence du choix des 
faisceaux ligamentaires dans les modèles cinématique et en comparant différents cas possibles 

de personnalisation.   
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7 Etude de l’influence de la géométrie du 

modèle 
Cette étude a pour but d’étudier l’influence de la géométrie et la sensibilité des modèles 

cinématiques du genou. Ce type d’étude est essentiel à la compréhension des méthodes et 

permet d’évaluer la possible personnalisation des modèles. 

Dans cette optique, les différentes configurations du modèle IRM vont être comparées 

entre elles, puis, les trois modèles cinématiques définis précédemment (optimisé, IRM, 

hybride) le seront aussi. Les données de marche utilisées sont les mêmes que dans le 

paragraphe 5. 

Etant trop contraignante, la méthode de variation de longueur nulle nécessite l’utilisation 

de modèles cinématique optimisés. Les modèles IRM et hybrides ne le sont pas et ne 

permettent donc pas d’utiliser cette méthode. De plus, les données des modèles IRM et 

hybrides ne donnent pas d’information sur la variation de longueur des ligaments donc 

l’utilisation de la méthode de prescription des allongements est impossible. La méthode 

d’optimisation utilisée pour les deux études de cette section sera donc la méthode de variation 

de longueur ligamentaire minimisée. Dans ce cas les longueurs de référence des ligaments 

correspondent aux longueurs des ligaments lorsque le mécanisme est en position neutre (0° de 

flexion). Ces longueurs sont obtenues directement à partir des tableaux donnant les 

coordonnées des modèles en annexe I. Pour un ligament, elle correspond à la distance entre 

l’origine et l’insertion du ligament fournis par le tableau. Pour le modèle cinématique 

optimisé, les longueurs de références sont les longueurs optimisées ld  pour être cohérent 

avec les autres modèles. 

7.1 Influence de la configuration des ligaments 
Le modèle IRM comporte plusieurs faisceaux par ligaments : 2 faisceaux pour le LCA 

(antérieur, postérieur), 2 faisceaux pour le LCP (antérieur, postérieur), 3 faisceaux pour le 

LCM (antérieur, intermédiaire et postérieur) et 3 faisceaux pour le LCL (antérieur, superficiel 

et postérieur). Ceci nous permet de tester 36 configurations ligamentaires différentes pour un 

modèle à quatre ligaments. Les ligaments seront notés avec la première lettre du faisceau et 

les trois lettres du ligament. Ainsi le aLCA correspond au faisceau antérieur du ligament 

croisé antérieur et le iLCM correspond au faisceau intermédiaire du ligament collatéral 

médial. 

La solution initiale correspond aux paramètres Q non optimisés déterminés à partir des 

marqueurs cutanés (Dumas and Chèze, 2007). Le code couleur des figures ci-dessous permet 

de visualiser les résultats de l’ensemble des configurations ligamentaires où l’on retrouve le 
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ligament ou le couple de ligaments mis en légende et ainsi de montrer l’influence d’un 
ligament ou d’un couple de ligaments en particulier. Par exemple, dans la figure 16, 

l’ensemble des courbes bleues pleines correspond aux différentes configurations 

ligamentaires où l’on retrouve le faisceau antérieur du LCA et le faisceau antérieur du LCP ; 

l’ensemble des courbes rouges pointillées correspond aux différentes configurations 

ligamentaires où l’on retrouve le faisceau postérieur du LCA et le faisceau postérieur du LCP. 

Il en va de même pour la figure 17 et la figure 18. 

7.1.1 Cinématique angulaire et déplacements articulaires 

Globalement la cinématique angulaire (figure 16) et les déplacements (figure 17) sont peu 

influencés par les différentes configurations ligamentaires des modèles. Cependant, quatre 

groupes de configurations ayant une cinématique commune peuvent être identifiés : les 

modèles avec le faisceau antérieur du LCA et du LCP, ceux avec le faisceau antérieur du LCA 

et postérieur du LCP, ceux avec le faisceau postérieur du LCA et antérieur du LCP et 

finalement ceux avec les faisceaux postérieurs du LCA et du LCP, quelle que soit la 

configuration ligamentaire par ailleurs.  

Comme précédemment, on retrouve la cohérence de la cinématique avec les données de la 

littérature compilées dans la section 2 et ce pour l’ensemble des modèles. Il semble tout de 

même que le déplacement latéral-médial soit trop important.  

 
Figure 16 : Influence de la configuration des ligaments : Cinématique angulaire (moyenne) 

 

Figure 17 : Influence de la configuration des ligaments : Déplacements (moyenne) 



I.7 Etude de l’influence de la géométrie du modèle 

__________________________________________________________________________________ 

 

49 

7.1.2 Allongement des ligaments 

Comme on pouvait s’y attendre, on observe également différents groupes de modèles pour 

les allongements des différents ligaments (figure 18).  

Ainsi, on observe deux groupes et deux sous-groupes d’allongements pour le LCA. 

L’influence la plus importante vient du choix du faisceau antérieur ou postérieur du LCA. 

L’allongement du groupe de modèles avec le pLCA est compris dans une plage 
d’allongement d’environ 10% alors que le groupe de modèles avec le aLCA dépasse 

largement les 10% d’allongement avec un pic compris entre 30% et 40% d’allongement à 
75% du cycle de marche. Au sein de ces deux groupes et dans une moindre mesure, on 

constate que le choix du faisceau antérieur ou postérieur du LCP influence aussi 

l’allongement du LCA. 

L’allongement du LCP diffère très peu selon les modèles et reste toujours dans une plage 

de ±5% d’allongement. Cependant, et de manière surprenante, les deux groupes qui peuvent 

être identifiés dépendent de la configuration du LCA. 

Trois groupes d’allongement sont observés pour le LCM, correspondant aux modèles ayant 

comme faisceaux le aLCM, le iLCM ou pLCM. Les allongements restent dans une plage de 

±5% pour le groupe aLCM et ±2% pour les groupes iLCM et pLCM. 

Trois groupes d’allongement sont observés pour le LCL correspondant aux modèles ayant 

comme faisceau le aLCL, le iLCL et ou le pLCL. Les allongements restent globalement dans 

une plage de ±10%.  

 

Figure 18 : Influence de la configuration des ligaments : Allongement des ligaments (moyenne) 

7.1.3 Discussion des résultats 

Les configurations du LCA et du LCP ont une influence sur la cinématique mais qui reste 

tout de même limitée. Dans cette étude, les configurations du LCM et du LCL n’ont pas 

montré d’influence sur la cinématique. 
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Comme on pouvait s’y attendre, la configuration de chaque ligament a une influence sur 

son allongement excepté pour le LCP. Les configurations du LCA et du LCP ont une 

influence réciproque mais limitée sur leurs allongements respectifs. Les configurations 

ligamentaires du LCM et du LCL n’ont pas d’influence sur ces deux ligaments. Les variations 

de longueurs du LCM et LCP ne sont pas influencée par les configurations ligamentaires 

autres que la leur. Excepté le faisceau antérieur du LCA, les ligaments sont dans des plages 

d’allongement proches de celles décrites dans la littérature, à savoir ±10%. Les faisceaux les 

plus isométriques sont le pLCA, le pLCP, le pLCM et le aLCL. 

La méthode de pénalité permet donc de jouer avec les différentes configurations 

ligamentaires, ce qui n’est pas possible avec la méthode de variation de longueur nulle où la 

cinématique est trop influencée par la géométrie. En relâchant les contraintes, la méthode de 

pénalité amène plus de flexibilité sur les modèles cinématiques et la configuration 

ligamentaire. Il n’est donc pas nécessaire d’optimiser la géométrie du modèle cinématique sur 

une cinématique de référence pour pouvoir faire aboutir l’optimisation. 

7.2 Influence de la  géométrie du modèle 
Les trois modèles présentés au paragraphe 1 (modèles optimisé, IRM et hybride) vont 

maintenant être comparés en utilisant la méthode de variation de longueur minimisée. La 

solution initiale correspond aux paramètres Q non optimisés déterminés à partir des 

marqueurs cutanés (Dumas and Chèze, 2007). Le modèle IRM sera composé de ses ligaments 

les plus isométriques (pLCA, pLCP, pLCM et aLCL) dans un souci de cohérence avec la 

construction du modèle cinématique optimisé et la contrainte imposée (minimisation de la 

variation de longueur). 

7.2.1 Cinématique angulaire 

La flexion est similaire pour les trois modèles, bien que le pic maximal de flexion du 

modèle hybride soit légèrement plus faible (55°) que les modèles optimisé et IRM (60°).  

Les allures des modèles optimisés et IRM sont similaires pour l’adduction-abduction. 

L’adduction est quasi constante au cours du cycle de marche, dans une plage de 4°. On 

observe un minimum d’adduction lors de la flexion maximale du genou (75% du cycle de 
marche). Le modèle hybride est majoritairement en abduction. L’allure de la courbe est la 
même que celle de la flexion, avec un premier pic d’abduction (-2°) à 15% du cycle de 

marche et un second pic (-10°) à 75% du cycle de marche. 

L’articulation va vers la rotation interne entre 0% et 55% du cycle de marche et va vers la 

rotation externe entre 55% et 100% du cycle de marche avec une plage angulaire de 15° pour 

les géométries optimisées et IRM. Pour le modèle hybride, l’articulation va vers la rotation 
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interne entre 0% et 60% du cycle de marche et va vers la rotation externe entre 60% et 100% 

du cycle de marche avec une plage angulaire de 20°. 

 

Figure 19 : Influence de la géométrie - Cinématique angulaire (moyenne ± 1 écart-type) 

7.2.2 Déplacements articulaires 

Le déplacement latéral-médial des modèles optimisé et IRM ont la même allure avec un 

décalage allant jusqu’à 5mm. Le modèle hybride n’a pas la même allure mais reste dans une 

plage de 5°. 

 

Figure 20 : Influence de la géométrie - Cinématique angulaire (moyenne ± 1 écart-type) 

L’allure des déplacements antéro-postérieurs est la même quel que soit le modèle. Le 

déplacement est globalement antérieur avec un pic maximal de déplacement antérieur de 

7mm, 27mm et 11mm à environ 70% du cycle de marche pour le modèle optimisé, le modèle 

IRM et le modèle hybride respectivement. Le modèle IRM présente un premier pic de 

déplacement antérieur de 10mm à 15% du cycle de marche.  

Le déplacement sur l’axe proximal-distal est distal et compris entre 0 et -3mm pour le 

modèle optimisé avec une allure proche de la flexion du genou. Il est quasi constant à -1mm 

jusqu’à 60% du cycle de marche puis il présente un pic proximal de 5mm à 75% du cycle de 
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marche et revient à la valeur de -1mm pour le modèle IRM. Il est proximal pour le modèle 

hybride avec un premier pic de 4 mm à 15% du cycle de marche et un second pic de 15mm à 

75% du cycle de marche. Ces pics sont corrélés à la flexion du genou. 

7.2.3 Variation de longueur des ligaments 

La variation de longueur des ligaments du modèle optimisé reste dans une plage de 5% 

d’allongement pour le LCP, le LCM et le LCL. Le LCL est dans une plage de  7% 

d’allongement. La variation de longueur des ligaments du modèle IRM est dans une plage 

d’allongement de 10% pour l’ensemble des ligaments. La variation de longueur des ligaments 

du modèle hybride est dans une plage d’allongement de ±10% pour le LCA, le LCP et le 

LCM. Le LCL a un premier pic de -15% d’allongement à 15% du cycle de marche et -45% 

d’allongement à 75% du cycle de marche. 

 

Figure 21 : Influence de la géométrie : Allongement des ligaments (moyenne ± 1 écart-type)  

7.2.4 Discussion des résultats 

Les cinématiques des modèles optimisés et IRM sont très proches et sont cohérentes avec 

les données de la littérature. La forte abduction du modèle hybride suggère une mauvaise 

estimation de l’axe de flexion. De plus, la variation de longueur des ligaments qui semble la 

moins fiable parmi les modèles est obtenue avec le modèle hybride avec un raccourcissement 

maximal du LCL atteignant -45%. Il est à noter que le modèle hybride est le seul à avoir les 

plateaux dans le plan transverse. Les résultats peu concluants obtenus avec ce modèle 

semblent indiquer l’importance de l’orientation des plans de contacts. Ces résultats suggèrent 

également la nécessité d’avoir une géométrie consistante (ligaments et contacts pris sur le 
même genou) pour obtenir une cinématique satisfaisante. 

7.3 Discussion à propos de la personnalisation 
Globalement, on retrouve la cohérence des résultats avec la littérature pour le modèle IRM 

mais des résultats moins satisfaisants avec le modèle hybride. Cependant les résultats ne sont 
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pas fantaisistes, excepté certains allongements ligamentaires, et la méthode d’optimisation 
converge. Ceci est encourageant car la méthode de variation de longueur nulle ne permet pas 

cette flexibilité. Avec cette méthode l’utilisation de modèles non-optimisés ne permet pas 

toujours la convergence de l’optimisation. L’ajout de ligaments déformables, en relâchant les 

contraintes, permet donc un nouveau pas vers la personnalisation des modèles et une 

cinématique potentiellement plus proche de la cinématique articulaire des sujets.  De plus, une 

étude récente (Taylor et al., 2013), qui compare des données issues d’IRM et des dissections 

sur un même sujet, montre que l’identification de la position des ligaments à partir d’IRM 
permet de positionner précisément l’anatomie réelle. La personnalisation des modèles à partir 
d’IRM semble donc tout à fait envisageable. Le problème principal reste l’obtention des 
allongements ligamentaires en fonction de la flexion pour une utilisation potentielle de la 

méthode de prescription des allongements. 

L’utilisation de modèles reconstruits à partir de différents jeux de données n’est pas 
conseillée. 
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8 Conclusions relatives aux modèles 

cinématiques 
Dans cette partie, nous avons introduit une méthode permettant de gérer des contraintes 

déformables dans un modèle cinématique. Cette méthode a été appliquée aux ligaments du 

genou mais peut également s’appliquer à d’autres articulations comme la cheville. En effet, 

des mécanismes parallèles à ligaments isométriques de la cheville ont été développés (Di 

Gregorio and Parenti-Castelli, 2003; Franci et al., 2009; Parenti-Castelli and Sancisi, 2013). 

Cette méthode pourrait également être utilisée pour modéliser un contact déformable et il 

serait également possible d’ajouter un nombre plus important de faisceaux ligamentaires. 

Comparé à des modèles dynamiques plus détaillés (Bei and Fregly, 2004; Blankevoort and 

Huiskes, 1996; Caruntu and Hefzy, 2004; Guess, 2012; Shelburne et al., 2004; Wismans et 

al., 1980), la méthode proposée permet de traiter directement la cinématique sans passer par la 

résolution d’un équilibre statique ou dynamique ayant un coût numérique élevé. 

Les données cadavériques utilisées pour les modèles (Feikes et al., 2003; Garg and Walker, 

1990; Guess, 2012; Ottoboni et al., 2010; Shelburne et al., 2004) ont été calculées afin de 

créer des modèles cinématiques du genou ayant comme référence la position neutre, à savoir 

que les angles articulaires, les déplacements et les allongements sont nuls à 0° de flexion. Ces 

hypothèses correspondent aux  définitions des mécanismes parallèles (Duprey et al., 2010) et 

des lois de couplage entre degrés de libertés (Li et al., 2012) utilisés dans de précédentes 

optimisations multi-segmentaires.  

Les modèles cinématiques ne sont pour l’instant pas personnalisés et la variation de 

longueur des ligaments est mesurée en flexion passive, sans charge alors que les mouvements 

étudiés sont généralement tout ou en partie sous charge. La flexibilité de la méthode de 

pénalité a montré qu’elle permet d’envisager une personnalisation de la géométrie des 

modèles cinématiques à partir d’IRM. Cependant le suivi des allongements des ligaments lors 

de la flexion du genou nécessiterait la mise en place d’un protocole envisageable mais très 

lourd et comprenant des IRM et de la fluoroscopie ou radiographie bi-plane. 

La validation de la méthode à l’aide de vis intra-corticales a été abordée. Les résultats sont 

satisfaisants au niveau de la cinématique angulaire, cependant des progrès restent à faire au 

niveau des déplacements articulaires. D’autres optimisations multi-segmentaires utilisant des 

modèles simplifiés (Andersen et al., 2010) ou des couplages articulaires (Li et al., 2012) n’ont 
également pas donné de résultats satisfaisants. Cependant, pour les applications où un modèle 

cinématique est nécessaire, particulièrement dans le cas de modèles musculo-squelettiques, la 

cinématique articulaire fournie par le modèle cinématique est pertinente car elle fournit des 

couplages articulaires proches de la physiologie d’une articulation (Dumas et al., 2012; Hu et 

al., 2013; Ribeiro et al., 2011; Seth et al., 2010). Ce type de modèle est particulièrement 
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nécessaire pour réduire le biais dû aux ATM quand la cinématique est estimée à partir de 

mesures de trajectoires de marqueurs cutanés. 

Dans cette perspective, les angles et le déplacement les plus affectés par les ATM 

(Akbarshahi et al., 2010) et les plus sensibles au modèle cinématique (Duprey et al., 2010) 

sont l’adduction-abduction, la rotation interne-externe et le déplacement antéro-postérieur. 

Il est à noter que le principal écueil de la méthode de pénalité est la définition des poids. 

Les poids des ligaments ont uniquement un sens numérique et ne sont pas reliés directement à 

la raideur mécanique des ligaments. Ils peuvent être vus comme une raideur numérique 

associée aux contraintes dans le problème d’optimisation. Dans une optique de compensation 
des ATM, le poids des ligaments a été choisi largement supérieur aux poids des marqueurs, 

mais en respectant la convergence de l’optimisation. Une analyse quantitative de l’influence 

des poids dans l’optimisation reste à faire. 

En conclusion, le modèle optimisé proposé semble un bon compromis entre un modèle 

rigide trop simpliste et un modèle dynamique déformable trop complexe, lorsque qu’un 
modèle cinématique du genou est nécessaire (particulièrement en modélisation musculo-

squelettique). Il offre également de bonnes perspectives de personnalisation. 
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1 Positionnement du problème 
L’hypothèse de liaison parfaite entre des segments rigides domine en analyse du 

mouvement mais cette hypothèse est limitative. En effet, il a été montré la présence d’actions 

passives (butées articulaires, raideur) dans les articulations humaines et animales.  

Tout d’abord dans cette partie on fera le bilan sur les méthodes de mesure des actions 

passives, leur modélisation et leur influence durant la marche à travers une revue de 

littérature. Puis, nos travaux sur ce problème seront présentés à travers deux études utilisant 

des modèles d’actions passives issus de la littérature. La première étude traite de l’influence 
de la prise en compte des actions passives ligamentaires sur l’estimation des forces musculo-

tendineuses et les forces de contact durant la marche, au sein d’un modèle musculo-

squelettique. Les forces musculo-tendineuses représentant les actions passives et actives, une 

seconde étude apportera un éclairage complémentaire en présentant la part relative de l’action 
passive des ligaments seuls et de l’action passive due à l’ensemble des structures péri-
articulaires par rapport aux actions motrices durant la marche à travers une étude en 

dynamique inverse. 

 

1.1 Hypothèse de liaison parfaite et structures passives  
La modélisation cinématique du membre inférieur en analyse du mouvement repose sur 

l’hypothèse de liaison parfaite entre segments rigides (pelvis, cuisse, jambe, pied), c'est-à-dire 

des liaisons ne mettant en jeux ni raideur, ni amortissement. Ainsi, pour une liaison parfaite, 

on considère un torseur de liaison avec une composante nulle sur les axes des degrés de 

liberté et une composante liée à une raideur infinie sur les autres axes. 

Cependant, les articulations du corps humain sont des mécanismes complexes constitués 

d’un ensemble de structures articulaires permettant son bon fonctionnement et sa 

préservation. Nous nous intéresserons aux principales articulations synoviales (ou diarthroses) 

du membre inférieur (hanche, genou, cheville). Ces articulations ont des géométries et une 

organisation différentes mais les structures anatomiques les composant sont les mêmes. 

La figure 1 montre l’organisation d’une articulation synoviale type composée : de deux os, 

de muscles squelettiques et de leur tendons permettant de mobiliser l’articulation, de 
ligaments articulaires reliant les os, d’une bourse séreuse permettant le glissement du 
complexe musculo-tendineux et d’une capsule articulaire renfermant la membrane synoviale, 

le liquide synovial et le cartilage articulaire.  

Lors de la sollicitation d’une articulation synoviale, l’ensemble de ces structures va jouer 

un rôle. Deux types de structure vont apparaître : les structures actives et passives. Les 

structures actives correspondent aux fibres musculaires contractées permettant de mobiliser et 



II.1 Positionnement du problème 

__________________________________________________________________________________ 

 

64 

de stabiliser l’articulation. Les structures passives correspondent au reste des tissus qui permet 

d’assurer la coaptation articulaire, la lubrification du contact etc. Nous allons nous intéresser 
plus particulièrement au rôle des structures passives en se concentrant sur les axes des degrés 

de liberté (où la composante du torseur de liaison est nulle si la liaison est parfaite). 

Le liquide synovial et les cartilages articulaires permettent une bonne lubrification du 

contact et ainsi une réduction des forces de frottement au sein de l’articulation. Dans le cas 

d’une articulation saine, l’hypothèse d’absence de frottement dans une articulation semble 
donc raisonnable (McCutchen, 1962). 

 

Figure 1 : Schéma d’une articulation synoviale type 

Les muscles non contractés, les tendons et la capsule articulaire ont, entre autre, le rôle 

d’assurer la coaptation articulaire. Au genou et à la hanche, les butées articulaires en 

extension sont assurées principalement par la capsule articulaire et les ligaments (Kapandji, 

2007). Ces structures ayant un comportement viscoélastique (Siegler et al., 1984; Yoon and 

Mansour, 1982), on peut se poser la question de la pertinence de l’hypothèse de liaison 
parfaite lors de l’étude dynamique du mouvement. En effet, mécaniquement, la raideur et 

l’amortissement dans une liaison permettent d’une part de stocker et de restituer de l’énergie 
et d’autre part d’en dissiper. L’action passive des structures péri-articulaires sur les axes des 

degrés de liberté peut donc permettre de ralentir les segments avant l’arrivée en butée mais 
également de stocker et de restituer de l’énergie pouvant aider à la locomotion tout en 
économisant les dépenses énergétiques. On parlera de raideur articulaire pour décrire le 

comportement de ces actions passives. Ceci est à différencier d’autres études traitant de quasi-
raideur articulaire (Rouse et al., 2013; Shamaei et al., 2013a, 2013b) qui s’attachent à décrire 
le fonctionnement global des articulations (actions inter-segmentaires à la fois passives et 
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actives) à l’aide de ressorts de torsion sur les axes des degrés de liberté dans le but de 

développer des prothèses proches du fonctionnement physiologique des articulations. 

1.2 Détermination expérimentale des raideurs passives  

1.2.1 Moments représentant l’action passive de l’ensemble des structures péri-

articulaires 

1.2.1.1  Méthodes de mesures 

L’action de l’ensemble des structures péri-articulaires peut être mesurée in vivo. Deux 

types de dispositifs expérimentaux ont été proposés dans la littérature pour mesurer les 

moments dus aux structures passives sur les axes des degrés de liberté, particulièrement sur 

l’axe de flexion-extension. Dans les deux cas, l’articulation sur laquelle est effectuée la 
mesure est mobilisée passivement par l’expérimentateur. La mesure est effectuée en quasi-

statique afin de ne pas prendre en compte d’amortissement dans l’articulation. L’état de repos 

des groupes musculaires principaux des sujets peut être contrôlée par électromyographie 

(EMG) (Lamontagne et al., 2000; McFaull and Lamontagne, 1998; Silder et al., 2007; Vrahas 

et al., 1990; Wang and Walker, 1973). Différentes méthodes sont utilisées pour enlever 

l’action du poids dans la mesure et seront détaillées par la suite. Les mesures permettent 

d’établir la loi de comportement  , ,P H G CM f     du moment passif PM  à une articulation 

en fonction des angles de flexion-extension de la hanche (θH), du genou (θG) et/ou de la 

cheville (θC). Le moment passif d’une articulation correspond ainsi à l’action passive des 

structures péri-articulaires sur l’axe d’un degré de liberté en rotation d’une articulation. 

1.2.1.1.1 Dispositifs expérimentaux 

Le premier dispositif de mesure du moment passif consiste à équiper le sujet d’une orthèse 
mesurant directement le moment sur un axe concordant avec l'axe de flexion-extension de 

l'articulation concernée (voir figure 2 (A)). Les membres sont mobilisés passivement par un 

opérateur extérieur. La mesure est effectuée à différents degrés de flexion de l’articulation 
pour établir une carte du moment passif. Le problème ici est que l’axe de flexion de l’orthèse 
est fixe alors que l’axe de flexion du genou par exemple est mobile. Les deux axes ne vont 

donc pas correspondre sur l’ensemble de la plage angulaire. 

Dans le second type de dispositif, l’expérimentateur mobilise passivement l’articulation du 
sujet à l’aide de poignées instrumentées (voir figure 2 (B)). Les mesures sur les poignées 

permettent de déduire la valeur du moment passif sur l’axe de flexion-extension de 

l’articulation. Le problème viendra ici de l’estimation de la position de l’axe de flexion et du 
centre du genou. 

Il est à noter que Siegler et al. (Siegler et al., 1984) utilisent une méthode originale pour 

mesurer l’action passive à la cheville durant la marche. La cinématique angulaire de la 
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cheville des sujets est d’abord mesurée durant un cycle de marche à l’aide d’un dispositif 
vidéo graphique et de marqueurs cutanés. Le sujet est ensuite allongé avec le pied fixé dans 

une pédale instrumentée et asservie. Le cycle de marche est reproduit par la pédale, le sujet 

gardant le membre inférieur relâché. Une injection de xylocaïne (0.2%) est effectuée au 

niveau du nerf sciatique pour enlever la composante reflexe des muscles. Le moment mesuré 

est considéré comme le moment passif à la cheville durant la marche. 

1.2.1.1.2 Action du poids  

Lors de la détermination de ces moments, l’action du poids doit être prise en compte afin 
d’isoler uniquement l’action passive. La majorité des auteurs calculent la contribution du 

poids à l'aide des modèles anthropométriques de Winter (Hoang et al., 2005; Lamontagne et 

al., 2000; Lee and Munn, 2000; Siegler et al., 1984) ou de Zatsiorsky et Seluyanov 

(Amankwah et al., 2004; Riener and Edrich, 1999). Deux méthodes expérimentales sont 

utilisées pour enlever cette action. Dans le premier cas (figure 2 (A)), le sujet est placé sur le 

côté, l’auteur considère alors que le poids des segments s’équilibre avec la surface sur laquelle 
est posé le membre (Mansour and Audu, 1986; Silder et al., 2007; Vrahas et al., 1990; Yoon 

and Mansour, 1982). Dans le second cas (figure 2 (C)), le sujet est assis et un contrepoids 

situé du côté proximal de l’articulation est utilisé (Heerkens and Woittiez, 1985; Heerkens et 

al., 1986). 

1.2.1.1.3 Prise en compte des muscles bi-articulaires  

Certain auteurs prennent en compte l’influence des muscles bi-articulaires dans leurs 

modèles. 

Riener et Edrich (Riener and Edrich, 1999), mesurent le moment passif en fonction de la 

flexion de l’articulation concernée et des articulations adjacentes. Les mesures se font en 

quasi-statique à l’aide de poignées instrumentées et d’électro-goniomètres mesurant les angles 

articulaires (figure 2 (B)). Trois cycles complets de flexion-extension sont effectués à chaque 

articulation pour différentes positions fixées des articulations adjacentes. Le nombre total de 

mesures n’est pas indiqué.  

Silder et al. (Silder et al., 2007) proposent un autre dispositif expérimental permettant de 

prendre en compte l’action des muscles bi-articulaires à partir de 15 mesures. Les 

configurations du membre inférieur pour les essais sont choisies pour permettre de découpler 

l’action des muscles mono et bi-articulaire. Le sujet est allongé sur le côté avec le membre 

inférieur mesuré posé sur des plateaux articulés et les segments sont mobilisés à l’aide de 
poignées instrumentées. La cinématique est également mesurée à l’aide de marqueurs cutanés 

et d’un dispositif optoélectronique afin de mettre en relation les angles articulaires et les 

moments passifs.  
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Figure 2 : Dispositifs expérimentaux de mesure des actions passives du membre inferieur. (A) Mesure 
avec orthèse, (Vrahas et al., 1990), (B) Mesure avec poignée instrumentée, (Riener and Edrich, 1999), (C) 

Mesure avec orthèse et contrepoids, (Heerkens et al., 1985, 1986) 

1.2.1.2 Comportement observé 

Les études expérimentales sur le comportement des structures passives montrent un 

comportement en double exponentielle à la hanche (Lee and Munn, 2000; Riener and Edrich, 

1999; Silder et al., 2007; Vrahas et al., 1990; Yoon and Mansour, 1982) et au genou (Audu 

and Davy, 1985; McFaull and Lamontagne, 1998; Piziali and Rastegar, 1977; Riener and 

Edrich, 1999; Silder et al., 2007), à savoir une zone où le moment passif est faible (dans la 

plage fonctionnelle de l’articulation) et des pics de moments passifs au niveau des butées 

articulaires (aux extrémités de la plage fonctionnelle). Le moment passif à la cheville a un 

comportement en simple exponentielle, avec une butée en flexion (Hajrasouliha et al., 2005; 

Hoang et al., 2005; Lamontagne et al., 2000; Riener and Edrich, 1999; Siegler et al., 1984; 

Silder et al., 2007). La présence d’hystérésis entre la charge et la décharge est également 

largement observée (Frey et al., 2004; Hajrasouliha et al., 2005; Heerkens and Woittiez, 1985; 

Heerkens et al., 1986; Mansour and Audu, 1986; Siegler et al., 1984; Vrahas et al., 1990; 

Yoon and Mansour, 1982). 

L’étude de Riener et Edrich (Riener and Edrich, 1999) montre que les muscles bi-

articulaires ont une influence substantielle sur les actions passives et qu’ils devraient être pris 

en compte dans les moment passifs. En effet, dans la figure 3 basée sur les données de Riener 

et Edrich, on peut observer les fortes variations de moment passif à la cheville et à la hanche 

en fonction de la flexion du genou et de l’articulation concernée. Quand le genou est en 

extension complète la raideur passive à la cheville et à la hanche augmente très fortement 

pour les mouvements de flexion. L’extension de genou étend, entre autres, les gastrocnémiens 
qui croisent les articulations du genou et de la cheville et les ischio-jambiers qui croisent les 

articulations de la hanche et du genou. La flexion de cheville et l’extension de hanche étirent 
ces muscles qui sont déjà pré-tendus, la résistance au mouvement augmente. Ces structures 
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ayant, entre autre, un comportement élastique, on peut supposer que cette raideur aidera un 

retour en extension pour la cheville et en flexion pour la hanche. 

 

Figure 3 : influence des muscles bi-articulaires à la cheville et à la hanche  
(d’après : Riener and Edrich, 1999) 

L’influence de l’âge a peu été étudiée (Anderson et al., 2007; Silder et al., 2008). Anderson 

et al. (Anderson et al., 2007) mesurent les actions passives sur le membre inférieur sur trois 

classes d’âges avec 14 sujets entre 18 et 25 ans, 14 sujets entre 55 et 65 ans et 6 sujets au-

dessus de 65 ans. En comparant l’ensemble des paramètres de raideur articulaire de l’étude, 
on observe une augmentation globale de cette raideur entre la classe d’âge de 18-25 ans et 

celle de 55-65 ans pour ensuite stagner dans le groupe d’âge supérieur à 65 ans. Silder et al. 
(Silder et al., 2008) étudient également l’influence de l’âge en comparant une population de 
20 sujets de 18 à 35 ans et 20 sujets de 65 à 85 ans. Il n’est pas observé de différences 
significatives entre les groupes concernant les actions passives. 

L’influence du sexe n’est observable que dans une seule étude (Anderson et al., 2007). 

L’auteur différencie les données de ses modèles de moments passifs pour les sujets hommes 

et femmes des différentes classes. Cependant, aucune différence significative n’est observée 
en fonction du sexe. 

Dans le cas pathologique comme chez les patients hémi-parétiques, diabétiques ou 

immobilisés après fracture  (Amankwah et al., 2004; Hajrasouliha et al., 2005; Heerkens et 

al., 1986; Lamontagne et al., 2000), la raideur articulaire augmente. Heerkens et al. (Heerkens 

et al., 1986) montrent dans le cas d’une immobilisation après fracture qu’une remobilisation 
permet de récupérer les niveaux de raideurs avant traumatisme.  

On voit donc que l’hypothèse de liaison parfaite largement utilisée en analyse du 
mouvement est très limitative. Cependant, pour une articulation saine, loin des butées 

articulaires (dans la plage fonctionnelle), la raideur des articulations est peu importante, de 

l’ordre de quelques Newtons mètres (Hajrasouliha et al., 2005; Heerkens and Woittiez, 1985; 

Lee and Munn, 2000; McFaull and Lamontagne, 1998; Riener and Edrich, 1999; Vrahas et 
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al., 1990; Yoon and Mansour, 1982). On peut donc se poser la question du rôle des structures 

passives durant un mouvement comme la marche.  

1.2.2 Action passive ligamentaire  

L’action des structures ligamentaires seules n’est mesurable qu’in vitro sur pièces 

anatomiques, généralement sous forme de matrice de raideur (Fujie et al., 1996; Piziali and 

Rastegar, 1977). Les pièces sont nettoyées de toutes les structures autres que ligamentaires. 

Le fémur est ensuite fixé sur un bâti et le tibia est manipulé par un robot 6 axes instrumenté, 

ce qui permet le calcul des actions passives dans toutes les directions de l'articulation. Ce sont 

surtout les composantes du torseur de liaison sur les autres axes que ceux des degrés de liberté 

qui ont été étudiées.  Certains coefficients de la matrice de raideur dans certaines positions 

articulaires sont connus mais l’information reste très incomplète. 

Sur les axes des degrés de liberté, contrairement aux moments passifs représentant 

l’ensemble des structures péri-articulaires, le moment passif représentant les ligaments n’a été 
quasiment pas étudié expérimentalement. La question du rôle de ces structures passives 

durant un mouvement comme la marche se pose alors. 

1.3 Prise en compte des structures passives dans l’analyse de 

la marche  
Très peu d’études de la marche prennent en compte l’action des structures passives péri-

articulaires sur les axes des degrés de liberté (Lamontagne et al., 2000; Silder et al., 2008; 

Whittington et al., 2008). 

Dans le cas de la dynamique inverse, la question de la contribution de l’ensemble des 
structures passives péri-articulaires aux moments moteurs (moment inter-segmentaire projeté 

sur l’axe de mobilité de l’articulation) a été abordée mais fait aujourd’hui débat au sein de la 

communauté scientifique. En effet, plusieurs auteurs se sont penchés sur la question sans 

trouver de consensus. Certains ont conclu que l’influence des structures passives était 
négligeable durant la marche (Lamontagne et al., 2000; Siegler et al., 1984; Vrahas et al., 

1990) alors que d’autres études montrent une forte influence de ces structures (Mansour and 

Audu, 1986; Whittington et al., 2008; Yoon and Mansour, 1982). Excepté une étude 

(Whittington et al., 2008), une seule articulation à la fois est étudiée. Il semble donc que 

l’effet des muscles bi-articulaires n’ait pas été analysé en profondeur. 

Dans le cas de la modélisation musculo-squelettique, les actions musculo-tendineuses 

(passives et actives) sont prises en compte directement au niveau des lignes d’actions. 
L’action des ligaments et éventuellement du cartilage de l’articulation n’apparait que dans des 
simulations en dynamique directe et font souvent appel à des modèles discrets (Blankevoort 

and Huiskes, 1996; Guess, 2012; Imhauser et al., 2008), même si des modèles simplifiés 
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comme des ressorts de torsion ont également été proposés (Al Nazer et al., 2008; Anderson 

and Pandy, 1999). L’influence de la prise en compte ou non de ces actions passives, 

principalement ligamentaires, dans la modélisation musculo-squelettique est méconnue. 

La composante visqueuse n’est généralement prise en compte qu’à des fins de stabilités 
numériques dans des simulations en dynamique directe. Les paramètres semblent uniquement 

numériques (Al Nazer et al., 2008; Anderson and Pandy, 1999; Silva et al., 1997). 

1.3.1 Modélisation des structures passives 

1.3.1.1 Ressort de torsion non-linéaire 

L’action passive au niveau de l’articulation a été majoritairement modélisée par des 

ressorts de torsion non linéaires appliqués sur l’axe de flexion-extension de l’articulation 
concernée (hanche, genou, cheville). Il s’agit de moments passifs dépendant de l’angle de 
flexion de l’articulation concernée pour les modèles ne prenant pas en compte les muscles bi-
articulaires (Anderson et al., 2007; Audu and Davy, 1985; Davy and Audu, 1987; Lee and 

Munn, 2000; Yoon and Mansour, 1982), ou dépendant de la flexion de l’articulation 
concernée et des articulations adjacentes, pour les modèles prenant en compte l’action des 
muscles bi-articulaires (Hatze, 1976; Riener and Edrich, 1999; Silder et al., 2007; Whittington 

et al., 2008). Ces modèles de moments passifs sont uniquement en 2D dans le plan sagittal. La 

majorité des auteurs utilise des modèles de moment passif à double exponentielle pour 

modéliser les butées articulaires et la raideur faible dans la plage fonctionnelle (Anderson et 

al., 2007; Anderson and Pandy, 1999; Audu and Davy, 1985; Davy and Audu, 1987; Hatze, 

1976; Lee and Munn, 2000; Mansour and Audu, 1986; Riener and Edrich, 1999; Silder et al., 

2007; Whittington et al., 2008; Yoon and Mansour, 1982). Il existe cependant quelques 

modèles de moment passif linéaires (Al Nazer et al., 2008; Amankwah et al., 2004). 

Ces modèles prennent généralement en compte l’ensemble des structures péri-articulaires 

d’une articulation, avec ou sans muscles bi-articulaires (Amankwah et al., 2004; Anderson et 

al., 2007; Audu and Davy, 1985; Hoang et al., 2005; Lee and Munn, 2000; Mansour and 

Audu, 1986; Piazza and Delp, 1996; Riener and Edrich, 1999; Silder et al., 2007; Whittington 

et al., 2008; Yoon and Mansour, 1982), on parlera alors de moment passif total. Toutefois, 

certains modèles ne prennent en compte que l’action des ligaments et de la capsule articulaire 

(Al Nazer et al., 2008; Anderson and Pandy, 1999; Piazza and Delp, 1996), on parlera alors 

de moment passif ligamentaire. Ils peuvent être basés sur des mesures expérimentales (Al 

Nazer et al., 2008; Audu and Davy, 1985; Davy and Audu, 1987) ou sur des paramètres 

arbitraires issus de simulations en dynamique directe (Anderson and Pandy, 1999).  

La prise en compte en 3D des butées articulaires des articulations n’est pas simple. Une 

option consiste à définir le cône de mobilité (ou cône de circumduction (Kapandji, 2007)) des 

différentes articulations et à appliquer un moment de pénalité lorsque l’articulation s’approche 
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des limites du cône (Silva et al., 1997). Ce type de modèle est utilisé en dynamique directe 

(Silva et al., 1997) et sert à ce que les mannequins numériques n’atteignent pas des positions 

trop extrêmes dans des simulations de choc. Les paramètres de raideur sont fixés 

arbitrairement et ne sont donc pas nécessairement cohérents avec les données expérimentales 

des autres études. En effet, les moments passifs maximaux définis dans modèle de Silva et al. 

à la hanche et au genou sont de 452 Nm et 226 Nm respectivement contre des valeurs 

maximales de moments passifs mesurées sur les axes de flexion des différentes articulations 

globalement inférieures à 100 Nm. Ce type de modèle semble prometteur mais le paramétrage 

ne semble pas cohérent avec la littérature pour des applications en étude de la marche. Pour 

les moments passifs ligamentaires, on retrouvera plus simplement trois composantes à la 

hanche, sur les axes de flexion-extension, adduction-abduction et rotation interne-externe, une 

composante au genou sur l’axe de flexion-extension et deux composantes à la cheville sur les 

axes de flexion-extension et d’adduction-abduction (Al Nazer et al., 2008; Anderson and 

Pandy, 1999). 

1.3.1.2 Modèle musculo-squelettique 

Dans ce cas, un modèle de Hill représentant le complexe musculo-tendineux est 

implémenté dans un modèle musculo-squelettique complet (Arnold et al., 2010). Le modèle 

musculo-squelettique permet d’estimer les forces dans les lignes d’actions des complexes 

musculo-tendineux représentés.  

 

 

Figure 4 : Modèle de Hill 

Le modèle de Hill (figure 4) permet alors de faire la part entre les composantes passives et 

actives de ces forces au sein du tissu musculaire et du tendon. L’intérêt de ce type de modèle 
serait d’avoir une estimation en 3D des actions passives de chaque structure (tissu musculaire, 

tendon) au niveau de chaque articulation. Le principal écueil est la détermination des 

paramètres de raideur de chaque muscle. De plus, les ligaments n’ont jusqu’à présent pas été 

Fmt : force musculo-tendineuse 
K  : raideur du tendon 
a(t) : % de fibres actives 
CE : élément contractile 
DE : amortisseur 
PE : élément élastique en parallèle 
 : angle de pennation 
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pris en compte dans ce type de modèles sans que soit justifié le fait qu’ils puissent être 

négligés. On retrouve donc ici typiquement l’hypothèse des liaisons parfaites. 

1.3.1.3 Modèle articulaire 

Ce type de modèle s’attache, quant à lui, à prendre en compte de manière spécifique les 

ligaments et les contacts articulaires. Les géométries articulaires sont reconstruites à partir 

d’IRM ce qui permet d’obtenir une description détaillée des os et des cartilages (Bei and 

Fregly, 2004; Blankevoort and Huiskes, 1996; Guess, 2012; Imhauser et al., 2008; Shelburne 

et al., 2005) mais également des ligaments (Blankevoort and Huiskes, 1996; Guess, 2012; 

Imhauser et al., 2008; Shelburne et al., 2005) et des ménisques pour le genou (Guess, 2012). 

Les contacts articulaires sont déformables et sont gérés en utilisant différentes méthodes 

d’éléments finis. Les lois de comportement pour les modèles de genou (Bei and Fregly, 2004; 

Blankevoort and Huiskes, 1996; Guess, 2012) sont quasiment toutes issues du modèle de 

Wismans et al. (Wismans et al., 1980) lui-même basé sur des études expérimentales. Les lois 

de comportement pour le modèle de cheville d’Imhauser et al. (Imhauser et al., 2008) se base 

sur des données issues d’une étude animale. 

Les ligaments (Blankevoort and Huiskes, 1996; Guess, 2012; Imhauser et al., 2008) sont 

modélisés comme des ressorts non linéaires. Plusieurs lignes d’action par ligaments sont 
définies afin de prendre en compte le recrutement des différentes fibres ligamentaires au cours 

du mouvement. Pour le genou, les lois de comportements des ligaments sont issues du modèle 

de Wismans et al. (Wismans et al., 1980) basé sur des données expérimentales (Trent et al., 

1976). Les propriétés des ligaments subtalaires ne sont pas connues, Imhauser et al. (Imhauser 

et al., 2008) utilisent donc le comportement d’un ligament comparable : le ligament tibio-

talaire postérieur. 

Le but de ces modèles est de fournir une modélisation très détaillée des articulations et 

ainsi de permettre d’investiguer les causes probables de pathologies articulaires d’origine 
mécanique (arthrose par exemple). Les modèles articulaires peuvent être incorporés dans des 

modèles musculo-squelettiques d’analyse du mouvement mais nécessitent des méthodes plus 

lourdes qu’une simple analyse en dynamique inverse. Les données issues des modèles 

musculo-squelettiques peuvent en effet être utilisées comme les conditions aux limites des 

modèles détaillés des articulations. L’ensemble des calculs peuvent également être menés en 

dynamique directe. Les modèles articulaires nécessitent la résolution d’équilibres dynamique 

(Bei and Fregly, 2004; Guess, 2012; Imhauser et al., 2008) ou quasi-statique (Blankevoort 

and Huiskes, 1996) qui impliquent un coût computationnel élevé. 
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1.3.2 Contribution des structures passives lors de la marche 

1.3.2.1 Cas de la marche saine 

Whittington et al. (Whittington et al., 2008) montre que le moment passif total à la hanche 

contribue jusqu'à 40% de la puissance motrice résistive à la hanche durant la phase 

d'extension, pour 50% de la puissance motrice propulsive durant la phase de flexion de la 

hanche et pour 10% de la puissance à la cheville durant la phase de propulsion (entre 20 et 

60% du cycle de marche). Il montre ainsi que la puissance emmagasinée durant l'extension de 

la hanche est ensuite relâchée durant la flexion. Ainsi la raideur articulaire aide à freiner et à 

mobiliser l’articulation. De même en comparant les valeurs de moments passifs total de la 

hanche (Yoon and Mansour, 1982) et du genou  (Mansour and Audu, 1986) aux valeurs de 

moments moteurs (moment inter-segmentaire projeté sur l’axe de flexion-extension de 

l’articulation) calculés durant la marche, ces auteurs concluent que les structures passives ont 

une importance substantielle durant la locomotion. Dans un bilan global sur toutes les 

articulations durant la simulation d’un cycle complet de marche, (Sasaki et al., 2009) la 

puissance passive positive a été évaluée à 35% de la puissance articulaire positive (hanche, 

genou et cheville cumulée) 

Au contraire d’autres auteurs considèrent la contribution des actions passives chez les 

sujets sains négligeable à la hanche (Vrahas et al., 1990) et à la cheville (Lamontagne et al., 

2000; Siegler et al., 1984). Les résultats de Vrahas et al. (Vrahas et al., 1990) à la hanche 

montrent une contribution du moment articulaire passif total (prenant en compte l’ensemble 
des structures péri-articulaires) inférieure à 10%  du moment moteur. Les études de Siegler et 

al. (Siegler et al., 1984) et Lamontagne et al. (Lamontagne et al., 2000) montrent une action 

des structures passives à la cheville comprise entre 5 et 7%  du moment moteur.  

1.3.2.2 Cas de la marche pathologique 

L’augmentation de la raideur des articulations du membre inférieur peut avoir des effets 
bénéfiques ou néfastes au niveau de la marche. Chez le patient hémi-parétique (Lamontagne 

et al., 2000), une augmentation de la contribution de la raideur passive au moment moteur à la 

cheville du côté parétique permet au patient de compenser le manque de contraction 

musculaire lors de l’extension de cheville durant la phase de propulsion. Les structures 
passives prendraient alors le relai des structures actives lésées. La contribution passive du côté 

parétique est 2 à 3 fois supérieure (16,9% en moyenne) que celle du côté non parétique (7,3% 

en moyenne) ou du groupe contrôle de l’étude (5,9% en moyenne). 

Au contraire, dans le cas du patient diabétique (Hajrasouliha et al., 2005), l’augmentation 
de raideur passive de la cheville réduit la plage angulaire de la cheville, modifie l’angle 
d’attaque du pied sur le sol et pourrait donc être une des causes de l’ulcère du pied du 
diabétique.  
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1.3.2.3 Contribution des ligaments ? 

La contribution passive des ligaments et de la capsule articulaire n’a pas été étudiée 
spécifiquement lors de la marche que ce soit dans les études de dynamique inverse ou 

d’estimation des forces musculo-tendineuses Cependant, une étude d’Arnold et al. (Arnold et 

al., 2010), qui estime les moments passifs articulaires à partir d’un modèle musculo-

squelettique complet ne prenant pas en compte les ligaments montre des résultats très proches 

des données de Riener et al. (Riener, 1999) à la cheville mais plus éloignés à la hanche et au 

genou. Il semblerait donc que l’action passive des ligaments soit faible sur l’axe du degré de 

liberté de la cheville mais tout de même non négligeable au genou et à la hanche. Dans une 

réponse à une lettre à l’éditeur (Paul, 2010) à propos du rôle des ligaments dans d’une étude 
de Correa et al. (Correa et al., 2010) utilisant le modèle ligamentaire de Anderson et al. 

(Anderson and Pandy, 1999), les auteurs estiment que l’action des ligaments est négligeable. 

Toutefois, aucune étude n’a à notre connaissance étudié explicitement l’action passive des 
ligaments des articulations du membre inférieur au cours de la marche. 

1.4 Hypothèses de travail 
Dans ce contexte, nous nous proposons d’étudier l’influence des structures passives durant 

la marche saine. 

L’étude portera sur les articulations du membre inférieur, à savoir : la hanche, le genou où 

les articulations tibio-fémorale et patello-fémorale seront simplifiées en ne considérant qu’une 
seule liaison entre la cuisse et la jambe, et finalement la cheville où les articulations tibio-

tarsienne et talo-crurale seront simplifiées en ne considérant qu’une seule liaison entre la 

jambe et le pied. Nous voulons vérifier si, durant la marche, localement, (1) la prise en 

compte des actions passives ligamentaires a un effet sur l’estimation des forces musculo-

tendineuses et les forces de contact et plus globalement, (2) si les actions passives musculo-

tendineuses et/ou ligamentaires contribuent ou non aux actions motrices. 

Nous nous baserons sur les modèles de moment passif disponibles dans la littérature qui 

ont été sélectionnés et adaptés.  

Aucune composante visqueuse ne sera prise en compte.  Cette action est généralement 

considérée comme négligeable pendant la marche du fait des faibles vitesses articulaires. La 

majorité des auteurs ne considèrent pas de dissipation dans les articulations même si certains 

modèles de moment passif introduisent une composante visqueuse  mais qui est utilisée à des 

fins de stabilité numérique lors de simulations en dynamique directe (ces valeurs sont peu 

représentatives du comportement mécanique des articulations). Cette question resterait 

toutefois à explorer.  



II.1 Positionnement du problème 

__________________________________________________________________________________ 

 

75 

Pour que les calculs soient cohérents, l’axe sur lequel est appliqué le moment passif doit 

être l’axe sur lequel est effectuée la mesure expérimentale, or cet axe n’est pas toujours bien 
défini. Dans tous les cas, nous faisons donc le choix d’appliquer les moments passifs sur les 

axes de mouvement construit au moment des calculs. De manière cohérente avec les études 

sur la cinématique, nous utiliserons donc les axes du système de coordonnées articulaires 

définis par l’ISB (Wu et al., 2002).  
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2 Application à la marche saine 
La présente section regroupe les travaux effectués aux cours de cette thèse sur la 

thématique des moments passifs. 

2.1 Choix des modèles 
2.1.1  Critique des modèles de la littérature 

La majorité des modèles de moment passif ne sont qu'en deux dimensions, dans le plan 

sagittal, les moments sont donc perpendiculaires à ce plan et les mesures permettant la 

détermination des paramètres des modèles sont effectuées sur l’axe de flexion-extension 

estimé des articulations du membre inférieur (Anderson et al., 2007; Audu and Davy, 1985; 

Davy and Audu, 1987; Hatze, 1976; Hoang et al., 2005; Lee and Munn, 2000; Mansour and 

Audu, 1986; Piazza and Delp, 1996; Riener and Edrich, 1999; Silder et al., 2007). Lors 

d’application en analyse 3D du mouvement, la pertinence de ces modèles sera donc limitée. Il  

sera uniquement possible d’étudier le rôle des moments passifs sur les axes de flexion-

extension des articulations. 

Une mesure sur l’axe de flexion-extension seul est compréhensible à la cheville et au 

genou car, comme on l’a vu dans la partie 1, ils peuvent être considérés comme n’ayant qu’un 
seul degré de liberté indépendant (DiGregorio, 2007; Feikes et al., 2003; Leardini, 1999; 

Parenti-Castelli and Di Gregorio, 2000; Wilson et al., 2000). Cependant, du fait des couplages 

cinématiques, les axes de flexion-extension de la cheville et du genou sont mobiles et ne sont 

pas normaux au plan sagittal. La mesure des moments autour d’un axe fixe semble donc 
moins fiable que les mesures effectuées avec des poignées instrumentées qui laissent 

l’articulation libre. Le problème sera par contre d’obtenir une estimation fiable de l’axe de 
rotation de l’articulation. Ce problème se pose également lors de l’application des modèles. 
L’axe sur lequel est appliqué le modèle lors des calculs doit être cohérent avec l’axe de 
mesure des moments passifs. 

Le problème de l’axe se pose surtout à la hanche, car cette articulation possède trois degrés 

de liberté indépendants : la flexion-extension, l'adduction-abduction, la rotation interne-

externe. Bien que pour la marche les mouvement du membre inférieur soient souvent 

considérés uniquement dans le plan sagittal (Winter, 1990), la hanche a bien un mouvement 

en trois dimensions (Kadaba et al., 1989). Il y a donc un manque de données sur les moments 

passifs totaux lors de l’adduction-abduction et de la rotation interne-externe de la hanche.  

A la cheville, la majorité des études mesurent la raideur de l'articulation tibio-tarsienne 

(flexion-extension) (Anderson and Pandy, 1999; Arnold et al., 2010; Davy and Audu, 1987; 

Hoang et al., 2005; Riener and Edrich, 1999; Siegler et al., 1984; Silder et al., 2007). Peu de 

données de raideurs passives sont disponibles pour l'articulation subtalaire (inversion-

éversion) (Al Nazer et al., 2008; Anderson and Pandy, 1999). Les données de l’articulation 
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subtalaire correspondent à des valeurs arbitraires servant à la stabilité du pied dans la 

simulation en dynamique directe. Elles ne sont donc pas pertinentes dans notre étude. 

La majorité des modèles de moment passif total (Audu and Davy, 1985; Davy and Audu, 

1987; Lee and Munn, 2000; Mansour and Audu, 1986; Yoon and Mansour, 1982) ne prend 

pas en compte les structures bi-articulaires. Le reste des modèles ne s'intéressent qu'à une 

(Fujie et al., 1996; Hoang et al., 2005; Lee and Munn, 2000; Piziali and Rastegar, 1977; Yoon 

and Mansour, 1982) ou deux articulations (Mansour and Audu, 1986; Piazza and Delp, 1996; 

Silva et al., 1997). Seul le modèle de Yoon et Mansour prend en compte le phénomène 

d’hystérésis mais l’étude ne porte que sur la hanche.  Seuls les modèles de Riener et Edrich 

(Riener and Edrich, 1999) et de Silder et al. (Silder et al., 2007) prennent en compte les 

muscles bi-articulaires et l’ensemble des articulations. Cependant, Silder et al. (Silder et al., 

2007) ne fournissent pas de jeu de données générique. Ils proposent un protocole 

expérimental permettant d’obtenir un modèle personnalisé. Toutefois, ce protocole, 
comprenant 15 essais de mesures est trop lourd pour les applications potentielles en clinique 

des méthodes d’étude du mouvement développées dans cette thèse. 

On constate également que l'origine des paramètres de certains modèles est confuse. Par 

exemple, Piazza et Delp (Piazza and Delp, 1996) utilisent des paramètres issus du modèle de 

moment passif, présenté comme ligamentaire, développé par Audu et Davy (Audu and Davy, 

1985) au sein d’une modélisation musculo-squelettique complète. Or ce modèle est une 

reformulation du modèle de Hatze (Hatze, 1976) basé sur des résultats expérimentaux sur un 

sujet sain et qui prend en compte l’ensemble des structures péri-articulaires. Il y aurait donc 

redondance des actions passives des muscles dans l’étude de Piazza et Delp, de même que 

dans l’étude de Audu et Davy. Piazza et Delp justifient l’utilisation du modèle de Audu et 

Davy en affirmant enlever la composante bi-articulaire de ce modèle sans expliquer cette 

opération. Cependant, le modèle de moment passif total de Audu et Davy ne dépend que de 

l'angle de flexion-extension de l'articulation considérée et ne prend donc pas en compte les 

muscles bi-articulaires soi-disant enlevés par Piazza et Delp.  De même, Piazza et Delp ne 

retiennent que 75% du moment passif à la hanche car ils le considèrent trop important en 

rapport avec les données de Winter (Winter, 1990) mais sans donner de justification claire. 

Certains auteurs n’expliquent pas l’origine des paramètres de leurs modèles, comme Davy et 

Audu (Davy and Audu, 1987) à la cheville. De plus, ces auteurs présentent de nouveau leur 

modèle comme un modèle de moment passif ligamentaire. Or dans ce nouveau modèle, seule 

la plage angulaire où le moment passif est négligeable est modifié par rapport à leur 

précédente étude (Audu and Davy, 1985). Il s’agit donc une fois de plus d’un modèle de 

moment passif total. Le modèle de moment passif ligamentaire de Al Nazer et al. (Al Nazer et 

al., 2008) est basé sur une étude expérimentale du moment passif total (Amankwah et al., 

2004) excepté pour la rotation interne-externe de la hanche où les paramètres sont obtenus par 
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une simulation en dynamique directe. Les auteurs ne précisent pas comment ils passent du 

modèle de moment passif total de l’article de référence au modèle de moment passif 

ligamentaire de leur étude. 

2.1.2 Modèles de moments passifs sélectionnés 

A l’issue de cette revue de littérature, quatre modèles nous paraissent utilisables pour 

l’analyse de la marche. Pour les moments passifs totaux, le modèle de Riener et Edrich 

(Riener and Edrich, 1999), bien qu’en 2D, convient à notre étude. En effet, il présente un 
modèle générique en double exponentielle, basé sur 10 sujets et prenant en compte les 

muscles bi-articulaires. Concernant les moments passifs ligamentaires, celui de Audu et Davy 

(Audu and Davy, 1985; Davy and Audu, 1987) est en double exponentielle et les paramètres 

sont disponibles. Ce modèle semble être un modèle de moment passif total, cependant il est 

présenté et utilisé  (Neptune et al., 2008; Piazza and Delp, 1996; Sasaki and Neptune, 2010) 

comme un modèle de moment passif ligamentaire. Le modèle de Anderson et Pandy 

(Anderson and Pandy, 1999) est également en double exponentielle et les paramètres sont 

disponibles. Cependant, ces paramètres sont basés sur des simulations numériques et non des 

mesures expérimentales. Un autre  modèle de moment passif ligamentaire proposé par Al 

Nazer et al. (Al Nazer et al., 2008) est au contraire linéaire mais semble basé sur une étude 

expérimentale (Amankwah et al., 2004). Ce modèle semble à priori peu réaliste mais il peut 

être intéressant de voir si un modèle linéaire peut être suffisant à décrire l’action des 
ligaments. A notre connaissance, les modèles de moment passif ligamentaire que nous avons 

sélectionnés sont les trois seuls disponibles dans la littérature. Bien qu’ils ne semblent pas 
totalement fiables, il est intéressant de les tester afin d’avoir une vue d’ensemble sur la 

modélisation des actions passives ligamentaires. 

Les  modèles sélectionnés correspondent à des ressorts de torsion dont l’axe correspond à 
l’axe de mouvement de l’articulation concernée. Ils dépendent uniquement des angles 

articulaires. Des modifications ont été apportées pour respecter les conventions de signe des 

angles suivant les recommandations de l’ISB et recaler les plages angulaires des modèles pour 

les rendre cohérentes entres elles. Les moments sont appliqués sur les différents axes des 

repères liés aux articulations (JCS) définis dans la partie 1 lors des calculs de cinématique. Le 

paramétrage en coordonnées généralisées (
i i

T

i i P D i   Q u r r w ) sera de nouveau utilisé, 

les axes de flexion-extension de chaque articulation correspondent ainsi aux vecteurs wi. 

2.1.2.1 Moment passif total (Riener and Edrich, 1999) : Mpt 

Ce modèle de moment passif total prend en compte l’action des muscles bi-articulaires et 

est basé sur 10 hommes sains (23 à 29 ans, 79.8±9.5kg, 1.85±0.06m). Il s’agit d’un modèle 
générique en double exponentielle dépendant des angles de flexion des articulations du 

membre inférieur.  
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Le système d’axes utilisé par Riener et Edrich étant différent du système ISB (Wu et al., 

2002) au niveau de l’orientation des axes, les signes des moments passifs ont été adaptés aux 

conventions de l’ISB. Ainsi les signes des angles de flexion et de l’axe du moment passif dans 
les conventions de Riener et Edrich et de l’ISB sont opposés à la cheville et au genou ; en 

revanche les signes à la hanche sont les mêmes. 

On note θH ,θG et θC l’angle de flexion extension en degrés de la hanche, du genou et de la 

cheville respectivement et HMp , GMp et CMp  les valeurs des moments passifs à la hanche, au 

genou et à la cheville respectivement. 

On a :   et 

ISB Riener
H H
ISB Riener
G G
ISB Ri

ISB Riener
H H
ISB Riener
G G
ISB Rie enen

C
r r

C
e

C C

Mp Mp

Mp Mp

Mp Mp

 
 
 
     


 


 

   
  

Les moments suivants sont les moments exprimés dans les conventions d’axe et d’angles 
de l’ISB 

Pour la hanche, le moment est appliqué sur l’axe du JCS 1
4H e w : 

(1) 
(1.4655 000.34 0.0075 )

(1.3403 0.0226 0.0305 ) 8.072

tot
H G H

G H

Mp exp

exp

 
 

  
   

   

Pour le genou, le moment est appliqué sur l’axe du JCS 1
3G e w : 

(2) 

(1.800 0.0460 0.0352 0.0217 )

( 3.971 0.0004 0.0495 0.0128 ) 4.820

(2.220 0.150 )

G C G H

C G H

G

totMp exp

exp

exp

  
  


   

   


 
 


  

Pour la cheville, le moment est appliqué sur l’axe du JCS 1
2C e w : 

(3) 
(2.1016 0.0843 0.0176 )

008( 7.9763 0.1949 0.0 ) 1.792

tot
C G

C

C

G

Mp exp

exp

 
 

 
   

      

 

2.1.2.2 Moment passif ligamentaire linéaire Mpl1 (Al Nazer et al., 2008) 

Les paramètres du modèle linéaire de moment passif ligamentaires adaptés d’une étude 

expérimentale du moment passif total (Amankwah et al., 2004) excepté pour l’inversion-

éversion de la cheville et la rotation interne de la hanche.  

A l’articulation i, le moment passif est donné par l’expression suivante :  

(4)  1 0l
i i i ip k    M  
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Où i correspond à l’articulation concernée : cheville, genou, hanche. 

ik correspond au coefficient de raideur passive en Nm/°. 

i correspond à l’angle de flexion de l’articulation en degrés. 
0
i correspond à la position neutre de l’articulation en degrés. Ce paramètre n’était pas pris 

en compte dans le modèle original et donnait des valeurs de moment passif aberrantes. Les 

valeurs de positions neutres ont été déterminées en se basant sur les livres d’anatomie 
fonctionnelle (Kapandji, 2007) et sur les courbes expérimentales de moments passifs 

disponibles dans la littérature (Audu and Davy, 1985; Davy and Audu, 1987; Hajrasouliha et 

al., 2005; Mansour and Audu, 1986; McFaull and Lamontagne, 1998; Riener and Edrich, 

1999; Siegler et al., 1984; Silder et al., 2007; Vrahas et al., 1990; Yoon and Mansour, 1982). 

Les zones de raideur minimale étant consistantes entre les différentes études, un angle neutre 

a pu être ainsi déterminé. Les paramètres sont disponibles dans le tableau 1 ci-dessous. 

Tableau 1 : Paramètres du modèle de moment passif ligamentaire linéaire 

 Hanche Genou Cheville 

 
Flexion 

– 
Extension 

Adduction 
– 

Abduction 

Internal 
– 

External Rotation 

Extension 
– 

Flexion 

Flexion 
– 

Extension 

ik  

(N.m/°) 
0.7 1.5 0.8 0.27 0.21 

0
i  (°) 20 0 0 -25 -15 

Axe JCS 1
4H e w  

2 3 1
H H H e e e

 
3 3

3
3( ) /H P D L e r r

 

1
3G e w  1

2C e w  

 

2.1.2.3 Modèle passif ligamentaire exponentiel Mpl2 (Audu and Davy, 1985; Davy and Audu, 

1987) 

Les paramètres de ce modèle de moment passif ligamentaire exponentiel ont été adaptés à 

partir de deux modèles. Les modèles de la hanche et du genou sont issus de l’étude de Audu 
et Davy (Audu and Davy, 1985). En effet les paramètres de leur seconde étude (Davy and 

Audu, 1987) ne fournissaient pas de résultats cohérents. Le modèle de cheville est issu de 

l’étude de Davy et Audu (Davy and Audu, 1987). Ce modèle étant 2D, il ne gère donc que les 

degrés de liberté en flexion des articulations.  

A l’articulation i, le moment passif est donné par l’expression suivante : 

(5) 
   2 i i i i i ia bl

i i ip c e d e
       M  

Où i correspond à l’articulation concernée : cheville, genou, hanche. 
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ic et id sont deux paramètres d’échelle permettant de régler l’amplitude du moment en 

Nm. 

ia et ib sont deux paramètres reliés à la raideur exprimés en radians-1. Plus ces paramètres 

sont importants, plus le pic de raideur sera important. 

i correspond à l’angle de flexion de l’articulation en radians. 

 ,i i  correspond à la zone neutre de la plage angulaire exprimée en radian. 

Les paramètres sont disponibles dans le tableau 2 ci-dessous, l’angle de cheville étant 
paramétré différemment dans l’étude, il a été adapté : 

Tableau 2 : Paramètres du modèle de moment passif ligamentaire exponentiel Mpl2 

 Hanche Genou Cheville 

 Flexion 
– 

Extension 

Extension 
– 

Flexion 

Flexion 
– 

Extension 

a (rad-1) 5.8 5.9 5.0 

b (rad-1) 1.3 11.8 5.0 

 (rad) 0.174 -1.22 -0.34 

 (rad) 0.95 -0.09 0.34 

c (N.m) 2.6 3.1 2.0 

d (N.m) 8.7 10.5 5.0 

axe JCS 1
4H e w  1

3G e w  1
2C e w  

2.1.2.4 Moment passif ligamentaire exponentiel Mpl3 (Anderson and Pandy, 1999)  

Les paramètres de ce modèle de moment passif ligamentaire exponentiel sont basés sur des 

simulations numériques. La formulation est la même, à quelques signes près, que pour le 

modèle Mpl2. 

A l’articulation i, le moment passif est donné par l’expression suivante : 

(6) 
   3 i i i i i ia bl

i i ip c e d e
     M  

Où i correspond à l’articulation concernée : cheville, genou, hanche. 

ic et id sont deux paramètres d’échelle permettant de régler l’amplitude du moment en 

Nm. 
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ia et ib sont deux paramètres reliés à la raideur exprimés en radians-1. Plus ces paramètres 

sont importants, plus le pic de raideur sera important. 

i correspond à l’angle de flexion de l’articulation en radians. 

 ,i i  correspond à la zone neutre de la plage angulaire exprimée en radians. 

Les plages angulaires en flexion-extension, trop importantes dans le modèle original, ont 

été ajustées au genou (Audu and Davy, 1985; Davy and Audu, 1987) et à la cheville 

(Imhauser et al., 2008).  

Les paramètres sont disponibles dans le tableau 3. 

Tableau 3 : Paramètres du modèle de moment passif ligamentaire exponentiel 2  

 Hanche Genou Cheville 

 Flexion 
– 

Extension 

Adduction 
– 

Abduction 

Internal 
– 

External Rotation 

Extension 
– 

Flexion 

Flexion 
– 

Extension 

a (rad-1) 5.05 14.94 14.94 33.94 38.11 

b (rad-1) -21.88 -14.94 -14.94 -11.33 -42.12 

 (rad) 1.81 0.5 0.92 0.0 0.26 

 (rad) -0.47 -0.5 -0.92 -2.4 -0.52 

c (N.m) -2.44 -0.03 -0.03 -6.09 -2.03 

d (N.m) 1.51 0.03 0.03 11.03 0.18 

axe JCS 1
4H e w  2 3 1

H H H e e e
 

3 3

3
3( ) /H P D L e r r 1

3G e w  1
2C e w  

 

2.1.2.4.1 Comparaison des modèles de moments passifs ligamentaires 

A la hanche, on constate que les zone neutres, où le moment passif est faible sont proches 

pour le modèle linéaire et le premier modèle ligamentaire exponentiel, entre 10° et 20° de 

flexion. Le second modèle exponentiel est quasi-nul sur l’ensemble de la plage angulaire. 

Au genou, les moments passifs ligamentaires sont faibles sur la plage angulaire de la 

marche (-60° à 0° de flexion). Le modèle exponentiel Mpl2 montre des butées articulaires très 

marquées avec des moments passifs allant jusqu’à 240Nm, ce qui semble surestimé par 

rapport aux données de la littérature sur les moments passifs totaux. Le modèle exponentiel 

Mpl3 est nul sur l’ensemble de la plage angulaire et augmente très fortement lors de l’hyper-
extension (à partir de 5°) pour atteindre une valeur de 2300Nm à 10° d’extension. Ceci 

conforte l’idée que ce modèle est un modèle de butées articulaires utilisé pour limiter les 
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plages angulaires des mannequins numériques plutôt qu’un modèle représentant le 
comportement physiologique des ligaments. 

A la cheville, les modèles ligamentaires linéaires et le modèle exponentiel Mpl2 sont 

quasi-similaires sur l’ensemble de la plage angulaire. Le modèle exponentiel Mpl3 présente 

une butée articulaire après 15° de flexion. 

 

Figure 5 : Comparaison des moments passifs ligamentaires 
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2.2 Influence des actions passives ligamentaires sur les 

forces musculo-tendineuses et les forces de réactions 

articulaires 
L’influence des actions passives ligamentaires n’a, à notre connaissance, pas été étudiée en 

analyse de la marche au sein d’une modélisation musculo-squelettique. En effet, les modèles 

de moment passif ligamentaire ont généralement pour but d’éviter aux articulations 
d’atteindre des positions non physiologiques en simulation dynamique directe, c’est-à-dire 

des positions articulaires dépassant la plage fonctionnelle d’une articulation saine. Ils peuvent 

également jouer un rôle de stabilisation numérique dans les intégrations temporelles. Dans 

une estimation des forces musculo-tendineuses par optimisation dite « statique » (c’est-à-dire 

basée sur la dynamique inverse), les moments passifs ligamentaires ne sont quasiment jamais 

introduits. Leur impact sur les forces musculo-tendineuses et de réaction articulaire est 

méconnu. 

2.2.1 Modèle musculo-squelettique et sujets  

Un modèle 3D du membre inférieur basé sur de précédentes méthodes de dynamique 

inverse (Dumas and Chèze, 2007) et d’optimisation multi-segmentaire (Duprey et al., 2010) a 

été développé (Moissenet et al., 2012). Ce modèle est composé de quatre segments rigides et 

de 43 lignes d’action musculo-tendineuses.  

 

Figure 6 : Paramétrage, modèle cinématique et lignes d'actions musculo-tendineuses 
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2.2.2 Méthode 

Les équations de la dynamique ne sont écrites que pour trois segments du membre inférieur 

droit, à savoir le pied, la jambe et la cuisse et donc trois articulations : la cheville, le genou et 

la hanche. Comme dans la partie 1, le modèle utilise un paramétrage en coordonnées 

généralisées : on retrouvera des contraintes cinématiques et de corps rigides comme vu dans 

la partie 1. Pour pouvoir récupérer, le cas échéant, des forces ligamentaires à travers les 

multiplicateurs de Lagrange (Moissenet et al., 2012), le modèle cinématique avec trois 

ligaments isométriques est introduit au niveau du genou. Les modèles cinématiques de la 

hanche et de la cheville sont respectivement une liaison sphérique et un mécanisme parallèle à 

la cheville (DiGregorio, 2007). 

Les détails des calculs sont développés par Dumas et al. (Dumas et al., 2012). Pour 

résumer, l’équation de la dynamique prend la forme suivante : 

(7)  
T  GQ K λ E Lf   

Avec : G la matrice de masse, Q  le vecteur regroupant l’accélération des 3 segments en 

coordonnées généralisées, TK λ  correspond au produit des matrices jacobiennes des 

contraintes cinématiques et des contraintes de corps rigides par les multiplicateurs de 

Lagrange associés, E correspond à l’ensemble des forces extérieures au système, à savoir le 
poids, les forces de contacts et les moments passifs ligamentaires, le vecteur Lf correspond au 

produit des bras de levier généralisés des lignes d’actions musculo-tendineuses par les forces 

musculo-tendineuses. Les accélérations en coordonnées généralisées sont calculées à partir 

des résultats de l’optimisation multi-segmentaire telle que présentées dans la partie 1. 

Les moments passifs pris en compte dans un modèle musculo-squelettique ne peuvent être 

que ligamentaires. En effet, les actions passives ou actives des groupes musculo-tendineux 

sont comprises sans en faire la distinction dans les forces musculo-tendineuses déterminées 

par le modèle. Ma contribution a principalement consisté à sélectionner, adapter puis 

introduire les moments passifs ligamentaires dans l’équation de la dynamique. Les moments 

passifs implémentés dans le modèle sont le moment passif ligamentaire linéaire et le moment 

passif ligamentaire exponentiel Mpl3 présentés précédemment. En effet, Mpl1 et Mpl2 

présentent un comportement proche dans la plage angulaire de la marche. L’étude complète 
s’intéressait également à l’influence de la modélisation cinématique (liaisons sphériques, 

pivots, mécanismes parallèles) (Dumas et al., 2012).  

 A partir de l’équation de la dynamique (équation (7)), le système linéaire suivant est 

obtenu : 

(8)  
T        

f
L K GQ E

λ
   
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Le vecteur  Tf λ   contenant les forces musculo-tendineuses et les multiplicateurs de 

Lagrange est l’inconnue de ce système. Une réduction de paramétrage est effectuée afin de 

simplifier le problème en enlevant les multiplicateurs de Lagrange de l’équation. Pour cela la 
matrice KZ  définie comme la base orthogonale de l’espace nul de K est introduite. Elle est 

composée des vecteurs propres de la matrice TK K associés aux valeurs propres nulles de 

cette même matrice. La matrice KZ  (dite de projection dans l’espace nul de la Jacobienne des 

contraintes) possède la propriété suivante : T T  K KKZ 0 Z K 0  qui va permettre de 

simplifier le système en le multipliant par cette matrice. Le système linéaire est finalement 

écrit sous la forme Af b  : 

(9)   T T    K K

bA

Z L f Z GQ E
  

Le système musculo-squelettique étant redondant, une méthode d’optimisation est 
nécessaire afin de répartir les forces entre les différentes composantes musculo-tendineuses. 

Cette méthode est dite « statique », en effet chaque instant du mouvement est traité 

indépendamment. De plus les forces musculo-tendineuses doivent être positives. Il serait en 

effet aberrant d’avoir des tendons qui « poussent ». Le problème d’optimisation prend la 
forme suivante : 

(10)  

1
min

2

:

TJ

soumis à

     

f
f Wf

Af b

f 0

  

Où W est une matrice de poids diagonale basée sur la section physiologique des muscles 

(PCSA) : 2(1/ )jj PCSAW . 

Les forces de réaction articulaire sont calculées dans un deuxième temps (une fois les 

forces musculo-tendineuses obtenues) à travers les multiplicateurs de Lagrange : 

(11)    †T λ = K GQ + E + Lf  

2.2.3 Etude 

Afin de comprendre l’influence des modèles de moments passifs, trois types de modèles 
ont été comparés. Le premier n’incorpore pas de moments passifs (Ma), le second incorpore 
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le modèle de moments passifs ligamentaires linéaires Mpl1 (Mb), le troisième incorpore le 

modèle de moments passifs ligamentaires exponentiels Mpl3 (Mc). 

Les données utilisées pour l’étude sont issues du « second grand challenge to predict in 

vivo knee loads » organisé par Fregly et al. (Fregly et al., 2012). Ces données sont basées sur 

un cycle de marche d’un sujet homme (67kg, 1,72m) équipé d’une prothèse de genou 
instrumentée. Les données comportent la cinématique du sujet, les forces et moments de 

réaction au sol, les signaux électromyographiques (EMG) de 14 muscles et les forces de 

contact au genou qui sont fournies par la prothèse instrumentée. Qualitativement, les forces 

musculo-tendineuses pourront être comparées aux RMS des signaux EMG (valeurs 

quadratiques moyennes des signaux), les forces de réaction articulaire au genou pourront être 

comparées aux mesures de la prothèse et les forces de réaction articulaire à la hanche pourront 

être comparées aux mesures par prothèses instrumentées rapportées pour d’autres sujets dans 
la littérature. Quantitativement, la racine de l’erreur quadratique (RMSE) adimensionnée par 
le poids du sujet sera calculée ainsi que les coefficients de corrélation R entre les forces de 

réaction articulaire au genou et les mesures par prothèses instrumentées du sujet. 

2.2.4 Résultats 

Les différences observées sur les forces musculo-tendineuses entre les différents modèles 

de moment passif ligamentaire sont négligeables. Les seules différences notables sont 

observées sur le gluteus medius, le rectus femoris, le tibialis anterior et le tenseur du fascia 

latae entre les modèles Ma et Mb. Les forces musculo-tendineuses sont dans l’ensemble en 

accord avec la chronologie des signaux EMG. 

Concernant les forces de réaction articulaires, les différences entre les modèles sont 

également très faibles (figure 8). Les seules différences notables sont observées sur la force de 

réaction articulaire à la hanche. Pour la force de réaction articulaire dans la direction 

supérieure-inférieure à la hanche, au genou et à la cheville, quand les moments passifs 

ligamentaires linéaires sont pris en compte, l’amplitude est généralement plus faible pendant 

la phase d’appui et plus importante pendant la phase oscillante. 
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Figure 7 : Forces musculo-tendineuses 

 

 



II.2.2 Application à la marche saine : Influence des actions passives ligamentaires sur les forces 

musculo-tendineuses et les forces de réaction articulaires  

 

89 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 8 : Force de contact articulaire en 3D 
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Tableau 4 : Comparaison des forces de contact supérieures-inférieures des modèles avec les forces de 
contact mesurées sur le sujet au genou 

Modèle 
RMSE  

(en poids de corps) 
R 

Ma 1,03 0,914 

Mb 0,955 0,943 

Mc 1,05 0,914 

2.2.4.1 Discussion 

Les modèles de moments passifs ligamentaires ont une influence limitée sur les forces de 

contact et sur les forces musculo-tendineuse obtenues. Le modèle de moment passif 

ligamentaire exponentiel semble sous-estimer l’action des ligaments sur les articulations ; en 

effet, il n’y a aucune différence dans les résultats quand ce modèle est pris en compte ou non. 
L’influence du modèle de moment passif ligamentaire linéaire Mpl1 est plus marquée. En 

effet les principales différences sont observées entre ce modèle et les deux autres (sans 

moment passif ou avec moment passif ligamentaire exponentiel). Dans ce cas, l’amplitude des 
forces musculo-tendineuses est légèrement augmentée ou diminuée selon que les muscles 

s’opposent ou non à la raideur passive. Les forces de réaction 3D sont généralement plus 
faibles avec ce modèle. 

Ceci serait le reflet d’une demande musculaire plus faible. En d’autres mots, les actions 

passives contribueraient aux actions motrices. C’est un résultat plutôt attendu pour les actions 
passives de l’ensemble des structures péri-articulaires (Lamontagne et al., 2000; Mansour and 

Audu, 1986; Whittington et al., 2008; Yoon and Mansour, 1982) et non pour les actions 

passives uniquement ligamentaires. Donc, si le modèle de moment passif ligamentaire 

exponentiel Mpl3 semble sous-estimer l’action des ligaments sur les articulations, le  modèle 

de moment passif ligamentaire linéaire Mpl1 semble les surestimer. Ces tendances pourront 

être confirmées par l’étude en dynamique inverse de la contribution des actions passives 

totales et ligamentaires aux actions motrices. 

Les résultats complémentaires de l’étude (Dumas et al., 2012) qui comparent les résultats 

obtenus avec les différents modèles cinématiques (sphérique, pivot, joint de cardant, 

mécanisme parallèle) et la prise en compte ou non des moments passifs ligamentaire montrent 

qu’il peut être pertinant d’introduire les rôles des structures passives articulaires dans la 

modélisation biomécanique. Pour la modélisation musculo-squelettique, l’action des 
ligaments peut être prise en compte par des contraintes cinématiques (comme décrit dans la 

partie 1) et par des moments passif ligamentaires. Pour la dynamique inverse, les forces 

musculaires n’étant pas prises en compte, il sera également possible de s’intéresser aux 

moments passifs totaux, comme présenté dans l’étude suivante. 
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2.3 Contribution des actions passives aux actions motrices 
Nous allons étudier l’influence des structures passives durant la marche saine, en 

particulier sur l’axe de flexion-extension. Pour cela nous utiliserons les modèles de moment 

passifs présentés ci-dessus : les moments passifs obtenus seront comparés aux moments 

moteurs calculés par dynamique inverse. En plus des deux modèles de moment passif 

ligamentaire utilisés (Mpl1 et Mpl3) dans l’étude de modélisation musculo-squelettique, on 

intègrera le modèle de moment passif total et le modèle de moments passifs ligamentaires 

Mpl2. 

2.3.1 Sujets 

Cette étude porte sur une population de 10 sujets sains hommes (26 ± 2,4 ans, 73,5 ± 15 

kg, 1,75 ± 0.06 m) effectuant chacun 3 cycles de marche. Les sujets correspondent à la 

population de l’étude de Riener et Edrich (Riener and Edrich, 1999), 10 hommes sains entre 

23 et 29 ans (79,8 ± 9,5 ans et 1,84 ± 0.06 m). 

2.3.2 Dynamique inverse 

La méthode de dynamique inverse utilisée consiste à déterminer les moments inter-

segmentaires (moments nets articulaires) à partir de mesures de trajectoires de marqueurs 

cutanés et de la mesure des actions de contact entre le sol et le pied à l’aide d’une plateforme 
de force. L’équilibre dynamique est tout d’abord résolu pour le pied, puis pour la jambe et 

enfin pour la cuisse. Ceci permet de déterminer torseur d’action du segment proximal sur le 

segment distal. Les moments nets articulaires correspondent au moment de ce torseur.  

Les moments moteurs correspondent aux moments inter-segmentaires projetés sur les axes 

de mobilités des articulations. Les calculs de dynamique inverse sont effectués directement à 

partir du paramétrage en coordonnées généralisées Q (Dumas and Chèze, 2007). Le 

paramétrage étant surabondant il est nécessaire d’introduire six équations de contraintes de 
corps rigide. Ces équations sont définies dans la partie 1.  

L’équation du mouvement est posée en utilisant la méthode de Lagrange, pour le segment 

i=1,2,3,4 (pied, jambe, cuisse, pelvis), le bilan des actions mécaniques est appliqué au point 

Pi, le point proximal du segment considéré : 

 (12)        1
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Où, pour le segment i : Gi est constante et correspond à la matrice de masse,  iQ  

correspond à l’accélération généralisée, K r
i
 correspond à la Jacobienne des contraintes de 

corps rigide (cf. partie 1), λr
i correspond au vecteur des multiplicateurs de Lagrange associés 

aux contraintes de corps rigide, les matrices Ni sont constantes et correspondent aux matrices 
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d’interpolation dépendant du point d’application de la force appliquée qui permettent de 
prendre en compte la force pour le bilan des résultantes et les moments pour le bilan sur les 

moments, mig correspond à l’action du poids des segments, Fi et M i correspondent aux forces 

et moments appliquées par le segment i+1 sur le segment i, Fi-1 et M i-1 correspond aux forces 

et moments appliquées par le segment i sur le segment i-1. Les inconnues sont Fi, M i et λr
i. De 

la même manière que pour  la modélisation cinématique, le problème est simplifiable en 

enlevant les multiplicateurs de Lagrange de l’équation à l’aide de la matrice Zr
i. Cette 

dernière est définie comme étant la base orthogonale de l’espace nul de K r
i.  Ensuite Fi et M i 

sont calculés de la manière suivante : 

(13)          1
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Les moments passifs n’interviennent pas dans la dynamique inverse, ils sont fonction de la 

cinématique articulaire du membre inférieur. Cette cinématique est aussi déduite des 

paramètres Q (Dumas et al. 2012), de la même manière que la méthode présentée dans la 

partie 1. Les puissances passives et motrices seront également étudiées. Elles correspondent 

au produit du moment passif ou moteur par la vitesse angulaire sur l’axe de flexion-extension. 

Comme dans l’étude précédente, l’axe de flexion-extension est l’axe w du paramétrage Q des 

segments. 

Les moments et les puissances sont adimensionnés afin de rendre les résultats 

comparables. Les résultats issus de la résolution de l’équation (13) sont divisés 

respectivement par les coefficients αM (pour les moments) et αP (pour les puissances). Ces 

ratios d’adimensionnement dépendent de la masse et de la taille des sujets. Ils prennent la 

forme suivante :  

(14) 1/2
3

. .
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. .
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Où m correspond à la masse en kg du sujet, g à l’accélération de la pesanteur et T à la taille du 

sujet en cm. La taille T est divisée par deux pour s’approcher de la longueur de la jambe des 
sujets. 
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2.3.3 Résultats 

A la hanche (figure 9), durant la phase d’appui (entre 0 et 60% du cycle de marche), le 

moment passif total et le premier moment passif ligamentaire exponentiel contribuent pour 

40% du moment moteur de flexion. Le moment passif ligamentaire linéaire contribue 

respectivement pour 50% du moment moteur de flexion. Le moment passif total ne contribue 

pas aux deux pics de flexion du moment moteur. Le moment passif ligamentaire linéaire y 

contribue jusqu’à 10% pour le premier pic et au-delà de 50% pour le deuxième pic. Le 

moment passif ligamentaire exponentiel 1 y contribue jusqu’à 10% du premier pic et environ 
30% du second. Au niveau des puissances, le modèle de moment passif ligamentaire linéaire 

et le premier modèle de moment passif exponentiel contribue à 10% de la puissance 

propulsive du premier pic moteur. Durant la phase de décollement du pied (entre 45% et 60% 

du cycle de marche) la puissance passive totale contribue jusqu’à 60% du premier pic résistif 

de la puissance motrice, la puissance passive ligamentaire linéaire vaut jusqu’à 100% de la 

puissance motrice résistive et la puissance passive ligamentaire du modèle exponentiel 1 vaut 

jusqu’à 40% de cette puissance. Durant la phase oscillante, le second pic propulsif de la 

puissance motrice est inférieur au pic de puissance passive linéaire. La puissance passive 

totale monte jusqu’à 80% de la puissance motrice, la puissance passive ligamentaire linéaire 

monte jusqu’à 95% de la puissance motrice propulsive et la puissance passive exponentielle 1 

monte jusqu’à 40% de cette puissance. Les modèles de moments passifs ligamentaires linéaire 

et exponentiel 1 contribuent jusqu’à 10% du dernier pic de puissance motrice résistive. Le 

modèle de moment passif ligamentaire exponentiel 2 n’apporte pas de contribution 
significative. 

 

Figure 9 : Cinématique, moment et puissance moteur vs passif à la hanche 

Au genou (figure 10), durant la phase de simple support (entre 15% et 45% du cycle de 

marche) la contribution des moments passifs au moment moteur de flexion va jusqu’à 25% 

pour le modèle de moment passif total, 16% pour le modèle de moment passif linéaire et 33% 

pour le modèle de moment passif exponentiel 1. Au milieu de la phase oscillante, le moment 
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passif ligamentaire linéaire (extenseur) et la puissance passive ligamentaire linéaire 

(propulsive) sont opposés au moment moteur et à la puissance motrice.  Le moment passif 

total et la puissance passive totale ont le même comportement que le modèle de moment 

passif ligamentaire linéaire mais ils présentent un décalage qui les fait mieux correspondre à 

l’allure de l’action motrice. A la fin de la phase oscillante, la puissance passive totale, la 

puissance passive ligamentaire linéaire et la puissance passive exponentielle 1 contribuent à 

65%, 25% et 40% de la puissance motrice résistive respectivement. Le modèle de moment 

passif ligamentaire exponentiel 2 n’apporte pas de contribution significative. 

 

Figure 10 : Cinématique, moment et puissance moteur vs passif au genou 

 

Figure 11 : Cinématique, moment et puissance moteur vs passif à la cheville 

A la cheville (figure 11), durant la phase d’appuis simples (entre 0% et 45% du cycle de 

marche), deux pics de puissance motrice résistive sont observés. La contribution des actions 

passives au premier pic et au second pic sont respectivement de 25% et 30% pour le modèle 

passif total, 17% et 7% pour le modèle ligamentaire linéaire et de 8% et 7% pour le modèle 

ligamentaire exponentiel 1. Le modèle Mpl3 n’y contribue pas. Durant la phase pré-oscillante 

(double support entre 45% et 60% du cycle de marche) la contribution des moments passifs 
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au moment moteur est de 20% pour le modèle passif total, 5% pour le modèle ligamentaire 

linéaire, 5% pour le modèle Mpl2 et 11% pour le modèle Mpl3. Durant cette phase, les 

puissances passives sont propulsives et leur contribution à la puissance propulsive totale est 

de 12% pour le modèle passif total, 6% pour le modèle Mpl1, 3.5% pour le modèle Mpl2 et 

2.5% pour le modèle Mpl3. A la fin de la phase oscillante on note la présence de moments 

passifs total, ligamentaire linéaire et exponentiel (Mpl2) sans présence de moments moteurs. 

Deux pics de puissance sont observés pour ces modèles de moments passifs : un pic résistif 

entre 75% et 80% du cycle de marche et un pic propulsif à 90% du cycle de marche. Le pic 

résistif le plus important est dû au moment passif linéaire. Le pic propulsif le plus important 

est dû au moment passif total. Il peut s’agir d’artéfacts des modèles. 

2.3.4 Discussion 

Le modèle de moment passif total donne des résultats en accord avec les études affirmant 

que le rôle des structures péri-articulaires est substantiel lors de la marche (Silder et al., 2008, 

2007; Whittington et al., 2008), à savoir environ 40% de la puissance résistive à la hanche 

durant la phase d’extension, 50% de la puissance propulsive durant la flexion de genou et 

10% de la puissance propulsive à la cheville. Les résultats sont par contre contraires aux 

résultats de l’étude de Vrahas et al. (Vrahas et al., 1990) à la hanche qui montre une 

contribution des actions passives totales inférieure à 10%. Les résultats des études de 

Lamontagne et al. (Lamontagne et al., 2000) et de Siegler et al. (Siegler et al., 1984) 

concluant que l’action passive totale à la cheville est négligeable avec une contribution 

comprise entre 5% et 7%  du moment moteur sont tout de même proches des résultats obtenus 

avec le modèle de Riener et al. et dans l’étude de Whittington et al. qui donnent une 

contribution de l’ordre de 10%. Il y a donc plus ou moins consensus à la cheville autour d’une 
contribution des actions passives totales de 5% à 10% du moment moteur. Les différences 

peuvent venir des méthodes de dynamique inverse ou des dispositifs expérimentaux utilisés. 

De plus, certaines de ces études n’utilisent pas de modèle générique comme nous l’avons fait, 
mais des modèles de moment passif établis expérimentalement pour chaque sujet. 

 Les résultats de l’étude confirment que les structures passives peuvent avoir un effet 

bénéfique sur la marche en aidant à la propulsion à la cheville et à la hanche ainsi qu’à freiner 

la jambe à la fin de la phase oscillante au niveau du genou. On observe un phénomène de 

stockage d’énergie élastique durant l’extension de la hanche et la flexion de la cheville puis 

restitution de cette énergie élastique en puissance motrice pour la flexion de hanche et 

l’extension de cheville. L’action au genou est principalement un rôle de butée (action résistive 
lors de l’extension). Les structures passives jouent donc le rôle de butées articulaires 

élastiques du membre inférieur. Elles aident à freiner et maintenir les articulations mais elles 

aident également à la propulsion. Leur implémentation dans l’étude de la dynamique du 
mouvement est donc intéressante au moment de l’interprétation (rappelons que les moments 



II.2.3 Application à la marche saine : Contribution des actions passives aux actions motrices 

__________________________________________________________________________________ 

 

96 

passifs n’interviennent pas dans le calcul de la dynamique inverse, ils ne dépendent que des 

angles articulaires). Le modèle générique de Riener et Edrich (Riener and Edrich, 1999) 

semble satisfaisant dans un premier temps mais un modèle 3D serait souhaitable, notamment 

à la hanche. 

Le modèle ligamentaire linéaire donne des résultats largement surestimé à la hanche et au 

genou. En effet, la puissance passive ligamentaire à la hanche est supérieure à la puissance 

passive totale durant la phase d’appui et supérieure à la puissance motrice et à la puissance 

passive totale durant la phase oscillante. Au genou, durant la phase d’appui le moment passif 
ligamentaire linéaire est égal au moment passif total et durant la phase de balancement la 

puissance passive ligamentaire est propulsive alors que la puissance motrice est résistive afin 

de freiner l’extension du genou. Le fait que ce modèle soit linéaire ne correspond pas au 

comportement physiologique de l’articulation décrit dans la littérature comme ayant une 
allure en double exponentielle. De plus les données sont issues d’une étude traitant de 
moments passif totaux sans que l’auteur ne précise le passage au moment passif ligamentaire. 

Au vu de ces résultats, il semblerait que l’auteur n’ait pas adapté les modèles de moments 

passifs et qu’il ait utilisé le modèle total en le prenant pour un modèle ligamentaire. 

Cependant, les résultats à la cheville sont satisfaisants et en accord avec les résultats du 

moment passif total. 

Le modèle Mpl2 semble également surestimer la contribution ligamentaire aux moments 

passifs. En effet, au niveau des moments, au genou, la contribution de ce modèle est identique 

à la contribution du moment passif total et à la hanche la contribution de ce modèle dépasse le 

moment passif total. Cependant, au niveau des puissances, la contribution du modèle 

ligamentaire exponentiel 1 semble raisonnable en regard de la contribution du passif total. Ce 

modèle a une influence minime à la cheville. Ces résultats tendent à confirmer le fait que ce 

modèle soit basé sur des moments passifs totaux et non sur des moments uniquement 

ligamentaires. 

Le modèle ligamentaire exponentiel 2 n’a pas d’influence notable excepté au niveau des 

moments à la cheville, cependant cette contribution ne se retrouve pas dans les puissances. 

Les paramètres de ce modèle de moments passifs ligamentaires étant issus de simulations en 

dynamique directe, on peut supposer que son utilisation a un but différent du nôtre, à savoir 

éviter que les articulations n’arrivent dans des plages angulaires trop aberrantes lors de 

simulations en dynamique directe et stabiliser l’intégration temporelle, ce qui est confirmé par 

l’allure des moments passif de ce modèle tracée au paragraphe 2.1.2.  

D’un moment passif ligamentaire à l’autre, le comportement obtenu est très différent, avec 
des actions passives qui semblent surestimées ou éventuellement sous-estimées. Il semblerait 

qu’il y ait eu confusion chez les auteurs entre les modèles ligamentaires et totaux pour les 

modèles linéaire et exponentiel 1. Concernant le modèle ligamentaire exponentiel 2, il 
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semblerait que les sujets n’atteignent pas les butées durant l’étude, ce qui expliquerait 

pourquoi la contribution des moments est absente des résultats finaux. Il apparait donc que les 

modèles ligamentaires disponibles dans la littérature sont inadaptés à cette problématique ou 

peu fiables. 
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3 Conclusions relatives aux moments passifs 
Dans cette partie, une revue de littérature a été effectuée sur l’action des actions passives 

dans le membre inférieur, plus particulièrement durant marche. Les actions passives peuvent 

être modélisées à différents niveaux : ressort de torsion sur les axes des degrés de liberté, 

composante élastique du tissu musculaire et du tendon (modèle de Hill) dans la modélisation 

musculo-squelettique, loi de comportement des ligaments  dans un modèle articulaire détaillé.  

Ces actions ne sont prises que très rarement en compte dans l’analyse dynamique de la 
marche (Guess, 2012; Lamontagne et al., 2000; Shelburne et al., 2005; Silder et al., 2008; 

Whittington et al., 2008), notamment à cause de la complexité de la mise en œuvre de 
certaines modélisations. Cependant, l’action passive de l’ensemble des structures péri-
articulaires, modélisée par un moment passif, semble avoir un rôle important durant la 

locomotion d’après les derniers articles publiés sur le sujet (Silder et al., 2008; Whittington et 

al., 2008). Le comportement mécanique des ligaments, en particulier, a peu été étudié. Les 

modèles de moment passif ligamentaire sont généralement utilisés en dynamique directe afin 

d’éviter au modèle d’atteindre des positions non physiologiques et de diverger 
numériquement. 

Deux études de la marche ont été présentées, l’une en modélisation musculo-squelettique, 

l’autre en dynamique inverse. Pour cela, des modèles de moments passifs totaux et 
ligamentaires ont été sélectionnés et adaptés. Les paramètres obtenus et la définition des axes 

sur lesquels les moments sont appliqués permettent l’utilisation simple de ces modèles de 
moments passifs dans n’importe quel calcul de dynamique. Il suffit d’obtenir la cinématique 
articulaire en utilisant le système de coordonnées articulaires recommandé par l’ISB et 
d’appliquer les moments sur ces mêmes axes du système de coordonnées articulaires.  

L’étude sur les moments totaux en dynamique inverse confirme les résultats de 
Whittington et al. (Whittington et al., 2008) et de Silder et al. (Whittington et al., 2008) 

montrant une influence substantielle des actions passives représentant l’ensemble des 
structures péri-articulaires durant la locomotion. Dans le cadre de la modélisation musculo-

squelettique, l’intégration d’un moment passif ligamentaire linéaire a diminué la demande 

musculaire et, en conséquence les forces de réactions articulaires. Cependant, ce modèle 

ligamentaire a montré une influence probablement surestimée. Elle est en effet comparable à 

l’influence du modèle de moment passif total.  

Les structures passives totales jouent le rôle de butées élastiques pour les articulations du 

membre inférieur. Ceci permet de ralentir les segments en emmagasinant de l’énergie 
élastique et de générer de la puissance positive en relâchant cette énergie. Cette action permet 

d’aider à la propulsion grâce aux puissances positives et au contrôle des membres inférieurs 

grâce aux puissances négatives. Il est difficile de conclure sur la contribution des actions 
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passives ligamentaires car les actions motrices semblent soit surestimées soit sous-estimées 

par les modèles utilisés dans l’étude. Il s’agit des deux seuls modèles de moment passif 
ligamentaire disponibles dans la littérature. 

Les améliorations souhaitables des modèles passifs sont le passage à un modèle de moment 

passif total 3D aux différentes articulations (notamment à la hanche) et le développement de 

modèles de moment passif ligamentaire plus consistants. Sans aller jusqu’à une modélisation 
détaillée des articulations (Guess, 2012; Shelburne and Pandy, 1997), l’approche de pénalité 
utilisant les cônes de circumduction (Silva et al., 1997) semble prometteuse pour la 

modélisation 3D des moments passifs totaux, notamment à la hanche. Cependant, les 

paramètres disponibles dans la littérature basés sur des études numériques ne sont pas 

pertinents pour l’analyse de la marche et l’obtention d’une carte de raideur dans l’espace du 
cône semble particulièrement complexe expérimentalement. L’approche de pénalité sur les 

longueurs ligamentaires, qui a été utilisée dans la partie 1, constitue également une piste. On 

peut imaginer coupler le mécanisme parallèle à ligaments déformables à des lois de 

comportement de ligament. Une telle approche a notamment été proposé récemment (Sancisi 

and Parenti-Castelli, 2011), mais reste pour le moment une superposition de ligaments 

isométriques (pour le guidage cinématique) et déformables (pour l’action mécanique). Ce 

sujet constitue une des perspectives de cette thèse. 
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Conclusion générale 
 

Dans cette thèse nous avons cherché à dépasser certaines hypothèses de modélisation 

généralement utilisées dans les modèles d’analyse du mouvement des membres inférieurs. A 

savoir, des liaisons parfaites simplifiées ou inexistantes entres les différents segments rigides 

composant les modèles de membre inférieur. Ces hypothèses sont à l’origine d’erreur lors des 
calculs de cinématiques articulaires pouvant amener des résultats incohérents avec la 

physiologie d’une articulation saine mais peuvent également amener à la sous-évaluation ou 

surévaluation d’efforts musculaires lors de calculs de dynamique en ne prenant pas en compte 

des actions passives articulaires. 

La première partie s’est concentrée sur la partie cinématique et sur le problème de 

l’obtention de couplages articulaires cohérents lors des calculs de cinématique à partir de 

trajectoires de marqueurs cutanés. Nous nous sommes concentrés sur le genou. Ainsi, nous 

avons introduit des modèles cinématiques géométriques du genou composés de contacts 

sphères-sur-plan modélisant les contacts fémoro-tibiaux et de lignes d’actions modélisant les 

ligaments. Plusieurs méthodes d’optimisation multi-segmentaire permettant l’utilisation de 
ces modèles ont été abordées et développées : une première méthode d’optimisation utilisant 

un mécanisme parallèle à ligaments isométriques et deux méthodes d’optimisation permettant 
de gérer des ligaments déformables de manière spécifique à l’aide d’une méthode de pénalité. 
Ainsi, pour une géométrie de modèle cinématique donnée ces méthodes ont permis de gérer 

trois types de comportement ligamentaire à savoir une variation de longueur nulle, minimisée 

ou prescrite.  

L’exploration des différentes caractéristiques des modèles cinématiques dans cette partie a 

permis d’améliorer la compréhension de ce type de mécanisme en testant leur fiabilité et leur 

flexibilité. Ainsi, bien que ces modèles soient basés sur des données cadavériques, les 

cinématiques obtenues semblent cohérentes avec la physiologie d’une articulation saine sous 

charge lors d’activité dynamique. Toutefois, il n’a pas été possible de valider formellement les 
différentes méthodes, mais leur intérêt a été démontré. En effet, une étude cadavérique sur la 

flexion de genou comparant la cinématique obtenue à l’aide de vis intra-corticales et la 

cinématique obtenue à l’aide de différentes méthodes basées sur le suivi de marqueurs cutanés 

n’a pas montré d’amélioration substantielle lors de l’utilisation des modèles cinématiques, par 

rapport à l’utilisation de méthodes plus classiques. Le même type d’étude effectué in-vivo lors 

de la course a permis de montrer que, lors de gestes dynamiques, les modèles cinématiques 

permettent d’améliorer la cinématique articulaire en amenant des couplages cohérents avec la 

physiologie sur les déplacements. En effet, l’utilisation d’une méthode ne comprenant pas de 

modèle de liaison amène des déplacements bien trop important et l’utilisation d’une méthode 
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comprenant une liaison sphérique au genou ne permet pas d’évaluer les déplacements 

articulaires. Les modèles cinématiques ont donc comme intérêt principal de permettre 

d’obtenir des couplages articulaires cohérents même lors d’activité dynamique. Ces études ont 

aussi montré la difficulté du recalage du modèle cinématique à l’aide de marqueurs externes. 

Il a en effet été observé durant l’étude in-vivo lors de la course, pour certains sujets, des 

décalages importants entre la cinématique de référence et la cinématique obtenue à l’aide des 
modèles. Ces décalages sont probablement imputables à un recalage approximatif des 

modèles cinématique dû au manque de données. De manière imagée, si l’axe de flexion 
imposé par le modèle cinématique utilisé est très différent de l’axe de flexion du mouvement 
du sujet, le modèle ne permettra pas de calculer une cinématique proche de celle du sujet. 

Une des pistes d’amélioration des modèles étant la personnalisation, différentes 
configurations géométriques ont été testées en utilisant la méthode de variation de longueur 

minimisée. Les résultats ont montré que l’utilisation de modèles non optimisés basés sur des 

coupes IRM est possible et donne des résultats cohérents avec le fonctionnement sain d’une 
articulation. Il a également été observé que les ligaments ayant le plus d’influence sur la 
cinématique sont les ligaments croisés antérieur et postérieur. La reconstruction de modèle 

géométrique à partir de données issues de genoux différents (équivalent au recalage d’un 
modèle générique) n’a pas donné de résultats concluants. La personnalisation géométrique est 

donc envisageable tant que la géométrie est issue d’un même genou. Ceci pourrait permettre 

d’améliorer de manière significative la précision des modèles.  

 La seconde partie s’est concentrée sur la partie dynamique en cherchant à évaluer 

l’influence des structures passives lors de la marche à travers une étude « locale » et une étude 

« globale » sur le membre inférieur complet en utilisant des modèles de moments passifs 

disponibles dans la littérature. L’étude « locale » a consisté à évaluer, au sein d’un modèle 
musculo-squelettique, l’influence des actions passives ligamentaires sur les forces de contact 

articulaire et les forces musculo-tendineuses. L’étude « globale » a consisté à évaluer la 

contribution des actions passives de l’ensemble des structures péri-articulaires et des 

ligaments aux actions motrices au niveau de chaque articulation du membre inférieur, le tout 

pendant la marche. L’action des moments passifs a été modélisée par des ressorts de torsion. 
Quatre modèles de la littérature ont été employés : un modèle total exponentiel (prenant en 

compte l’ensemble des structures péri-articulaires), un modèle ligamentaire linéaire et deux 

modèles ligamentaires exponentiels différents. 

L’étude locale a montré que les modèles de moments passifs ligamentaires utilisés n’ont 
que peu d’influence sur les forces musculo-tendineuses et les forces de réaction articulaires. 

Cependant, lors de la prise en compte des moments passifs ligamentaires, il a été observé que 

les forces musculo-tendineuses peuvent, selon les cas, être augmentées ou diminuées. Ceci 

implique que les actions passives peuvent aider à la propulsion mais également s’opposer à 
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l’action musculaire. De même, les forces de réaction articulaire sont généralement plus 

faibles, ce qui  résulterait d’une action musculaire plus faible due à la contribution de l’action 
passive ligamentaire. 

L’étude globale a conclu que le modèle total contribue significativement à la puissance 

motrice propulsive et résistive à la hanche, au genou et à la cheville. Les structures passives 

joueraient donc le rôle de butées articulaires élastiques, ce qui confirme les actions observé 

dans l’étude locale. Leur prise en compte est donc intéressante dans l’interprétation de 

l’analyse dynamique de la marche. Cette étude a également souligné le peu de fiabilité des 

modèles de moments passifs ligamentaires disponibles dans la littérature. En effet, le modèle 

ligamentaire linéaire et un modèle ligamentaire exponentiel semblent surestimer la 

contribution ligamentaire (proche ou supérieure à la contribution totale) alors que l’autre 
modèle ligamentaire exponentiel semble la sous-estimer (contribution quasi-nulle). Ces 

modèles ne semblent pas fournir de résultats cohérents avec le fonctionnement d’une 
articulation saine. 

En conclusion, les modèles cinématiques à ligaments déformables ont montré leur utilité et 

leur adaptabilité. Ces caractéristiques pourraient mener à une personnalisation des modèles 

afin de s’approcher de la cinématique articulaire d’un sujet spécifique. En suivant cet objectif, 

il serait également envisageable d’introduire des contacts articulaires plus proches de la 
géométrie du fémur et du tibia. Par exemple, des contacts ellipsoïde-sur-ellipsoïde ou un 

rayon variable en fonction de la flexion du genou (à la manière de la prescription de longueur 

ligamentaire) pourraient être introduits dans les modèles. Ce type de modèle est léger 

numériquement et présente une alternative à des modèles plus lourd nécessitant la résolution 

d’équilibres statiques ou dynamiques très gourmand en temps de calcul. Les structures 

passives dans leur ensemble ont montré une influence substantielle aux actions motrices et les 

modèles d’actions passives ligamentaires disponibles ne semblent pas fiables. Il pourrait être 
envisageable de coupler les modèles cinématiques à ligaments déformables à des lois de 

comportement afin d’estimer l’action passive ligamentaire. Les allongements des ligaments 

obtenus après optimisation restant proches des allongements prescrits, les forces ligamentaires 

pourraient être relativement réalistes. Toutefois, remonter à des forces à l’aide d’une méthode 

cinématique inverse est très délicat. Dans cette optique, il serait également possible d’ajouter 
un plus grand nombre de faisceaux ligamentaires. De même, des contacts déformables 

pourraient être introduits au sein des modèles cinématique, ce qui pourrait permettre de 

prendre en compte l’action des cartilages et de la synovie. Cependant, ces solutions se 

heurteraient au problème conséquent de la définition des poids relatifs entre ces différentes 

contraintes. De plus, il reste tout de même à valider plus en avant la cinématique articulaire et 

les valeurs d’allongement ligamentaires obtenues à l’aide des modèles 
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Annexe I : Recalage des données de 

cinématique de la littérature 

Cette annexe présente la méthodologie ayant permis de recaler les données de 

cinématiques disparates issues de la littérature. 

1 Points anatomiques mesurés sur le membre inférieur droit du 

sujet Visible Human 
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1.1 Cuisse 

#  Point anatomique Mesure 

f1  Tête fémorale Approximation sphérique 

f2  Epicondyle Latéral  Moyenne d’un nuage de points 
f3  Epicondyle Médial Moyenne d’un nuage de points 
f4  Centre du condyle latéral Moyenne d’un nuage de points 

f5  Centre du condyle médial  Approximation sphérique 

f6  Point le plus distal du condyle latéral Moyenne d’un nuage de points 
f7  Point le plus distal du condyle médial Moyenne d’un nuage de points 
f8  Point le plus profond de la fosse intercondylaire Moyenne d’un nuage de points 
f9  Origine du LCA Moyenne d’un nuage de points 

+ Axe long du fémur Approximation cylindrique 

1.2 Jambe 

#  Point anatomique Mesure 

s1  Point le plus profond du condyle tibial latéral Moyenne d’un nuage de points 
s2  Point le plus profond du condyle tibial médial Moyenne d’un nuage de points 
s3  Point le plus latéral du plateau tibial Moyenne d’un nuage de points 
s4  Point le plus médial du plateau tibial Moyenne d’un nuage de points 
s5  Tête de la fibula Moyenne d’un nuage de points 
s6  Malléole latérale Moyenne d’un nuage de points 
s7  Malléole médiale Moyenne d’un nuage de points 
s8  Point proximal de l’éminence intercondylaire  Moyenne d’un nuage de points 
s9  Insertion du LCA Moyenne d’un nuage de points 
s10  Centre distal du tibia Moyenne d’un nuage de points 
s11  Tubérosité tibiale antérieure Moyenne d’un nuage de points 

+ Axe long du tibia Approximation cylindrique 
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2 Repères segmentaires  

Repères associés au fémur : 

 

Repères associés au tibia : 
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3 Bilan des conventions 

 

  Lafortune Tashman ISB 

Plan frontal 

Fémur Définis par l’axe 
long du fémur et les 
points les plus 
distaux des 
condyles 

Définis par le 
centre de la hanche 
et les centres des 
condyles  

Définis par le 
centre de la hanche 
et les épicondyles 

Tibia Définis par l’axe 
long du tibia et le 
point le plus bas 
des condyles 
tibiaux 

Définis par le 
centre distal du 
tibia et les points 
les plus latéraux et 
médiaux du plateau  
tibial 

Définis par le 
centre des 
malléoles et les 
points les plus 
latéraux et médiaux 
du plateau  tibial 

Origine du 

repère 

Fémur Point le plus 
profond de la fosse 
inter-condylaire 

Centre des 
condyles 

Centre des 
épicondyles 

Tibia Point proximal de 
l’éminence inter-
condylaire  

Centre des points 
les plus latéral et 
médial du plateau 
tibial 

Centre des 
malléoles 

Séquence d’angle 
d’Euler 

XYZ YXZ ZXY 

Il est à noter que l’origine du repère segmentaire du tibia dans les conventions ISB  n’est pas adaptée 
à l’étude de la cinématique du genou. L’opération de recalage des repères segmentaires en position 
anatomique permet une description de la cinématique du genou plus cohérente. 
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4 Matrices de passage 
4.1 Convention de notation pour les matrices 

La matrice homogène notée 0 1T   (nommée matrice de transformation de R0 vers R1) permet de 

transformer les axes et l’origine du repère R0 pour obtenir les axes et l’origine du repère R1.La matrice 
est de la forme suivante : 

 0 1 0 1
0 1 0 0 0 1

R t
T  


      

où 0 1R  est la matrice de rotation associée (sans unité, de déterminant 1, composée en colonne des 

axes X, Y et Z de R1 exprimés dans R0) et 0 1t   le vecteur exprimé dans R0 allant de  l’origine de R0 

vers l’origine de R1 (en mm). Dans la suite, les indices f et t indiquent les repères segmentaires du 
fémur et du tibia respectivement dans les conventions ISB, les indices F et T indiquent les repères 
segmentaires du fémur et du tibia respectivement dans les conventions propres aux auteurs. 

4.2 De Lafortune vers l’ISB 
Matrice de transformation associée aux repères segmentaires du fémur : 

0.0327 0.9966 0.0762 8.9117

0.0922 0.0789 0.9926 15.9779

0.9952 0.0254 0.0944 2.4320

0 0 0 1

Lafortune
f FT 


 


      

 

Matrice de transformation associée aux repères segmentaires du tibia : 

0.1660 0.9795 0.1138 2.1545

0.1374 0.0913 0.9863 402.5723

0.9765 0.1794 0.1195 7.8751

0 0 0 1

Lafortune
t TT

 



      

 

4.3 De Tashman vers l’ISB 
Matrice de transformation associée aux repères segmentaires du fémur : 

0.9868 0.1328 0.0142 11.7638

0.0143 0.0001 0.9999 2.9030

0.1327 0.9869 0.0018 7.2282

0 0 0 1

Tashman
f FT 

 
   

      
 

Matrice de transformation associée aux repères segmentaires du tibia : 

0.9967 0.0028 0.0397 15.6687

0.0397 0.0189 0.9990 398.7673

0.0020 0.9973 0.0190 2.7773

0 0 0 1

Tashman
t TT

 

  
      

 

5 Opération de recalage 
10. .f t f F F T T t f tT T T T T


             où 
0
f tT   correspond à la matrice de transformation du fémur 

vers le tibia  à 0° de flexion servant à remettre à 0 l’ensemble des paramètres cinématiques en position 

anatomique. F TT   est reconstruite à partir des données issues des articles des auteurs et de leur 

séquence d’angle d’Euler. Il est à noter que, pour les articles ayant plusieurs sujets, seules les courbes 

moyennes pour plusieurs sujets étaient accessibles. 
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6 Bilan des activités dynamiques 

 

Activité Auteurs Année Méthode Sujets sains Convention 

Marche 

Lafortune et 
al. 

1992 
Vis intra-
corticales 

5 H (27,2 ans; 180,6 cm; 
75,2 kg) 

Lafortune 

Benoit et al. 
2006 
2007 

Vis intra-
corticales 

8 H (26 ± 4,7 ans; 176,6 ± 
4 cm; 76,3 ± 12,3 kg) 

Lafortune 

Kozanek et al. 2009 
Stéréo 
radiographie 
dynamique 

6 H, 2 F (32 - 49 ans) Tashman 

Farrokhi et al. 2012 
Stéréo 
radiographie 
dynamique 

3 H, 3 F (70,2 ± 8 ans; 
173,3 ± 12,8 cm; 76,7 ± 
20,3 kg) 

Tashman 

Saut 

Beillas et al. 2004 
Radiographie 
bi-plane haute 
vitesse  

1 M (30 ans; 172 cm; 75kg) Tashman 

Deneweth et 
al. 

2010 
Radiographie 
bi-plane haute 
vitesse 

6 H, 3 F (28,8 ± 12,8 ans; 
174,5 ± 8,9 cm; 77 ± 10kg) 

Tashman 

Torry et al. 2011 
Fluoroscopie 
bi-plane 

6 H (34,1 ± 7,9 ans; 185 ± 
5 cm; 85,1 ± 7,3 kg) 

Tashman 

Montée 
d’escalier 

Tsai et al. 2011 
Simple 
fluoroscopie 

12 sujets (sexe non précisé, 
22,3 ± 1,4 ans; 171,2 ± 2,7 
cm; 75,8 ± 7,9 kg) 

Tashman 

Li et al. 2012 
Stéréo 
radiographie 
dynamique 

10 sujets (sexe non précisé, 
21,7 ± 3,6 ans; 178,9 ± 8,5 
cm; 78,4 ± 17,2 kg) 

Tashman 

Course 

Reinschmidt et 
al. 

1996 
Vis intra-
corticales 

3 H (27,7 ± 2,1 ans ; 1,88 ± 
0,10 m ; 

85,5 ± 9,6 kg) 

Lafortune 

Tashman et al. 2004 
Fluoroscopie 
bi-plane 

6 F, 2 H (39,6 ± 8,2 ans) Tashman 

Tashman et al. 2006 
Fluoroscopie 
bi-plane 

6 F, 10 H (35,4 ± 7,1 ans) Tashman 

Li et al. 2012 
Fluoroscopie 
bi-plane 

10 sujets (sexe non précisé, 
21,7 ± 3,6 ans; 178,9 ± 8,5 
cm; 78,4 ± 17,2 kg) 

Tashman 

Prise 
d’appuis Benoit et al. 2006 

Vis intra-
corticales 

8 H (26 ± 4,7 ans; 176,6 ± 
4 cm; 76,3 ± 12,3 kg) 

Lafortune 
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Annexe II : Paramètres des modèles 

cinématiques 

Tableau 1 : Géométrie du modèle cinématique optimisé 
 

Segment 
Marqueur 

virtuel Point anatomique 
Coordonnées (mm)/ composantes 

X Y Z 

Femur 1
3V  Centre condyle latéral  -3.2853 2.1225 26.2054 

 2
3V  Centre condyle médial 0.2458 3.4071 -23.2019 

 3
3V  Origine LCA -6.7712 7.5255 9.1575 

 4
3V  Origine LCP -2.6610 -1.0906 -2.1857 

 5
3V  Origine LCM 2.7608 5.7798 -47.6279 

 6
3V  Origine LCL 3.2800 2.2812 36.1895 

Tibia 6
2V  Plateau tibial latéral -2.1344 -28.6241 -19.1308 

 7
2V  Plateau tibial médial -2.7946 -26.0861 24.3679 

 3
2n  Normale latérale -0.0881 0.9942 0.0617 

 4
2n  Normale médiale 0.0675 0.9896 -0.1273 

 8
2V  Insertion LCA 12.7709 -26.1454 -0.9269 

 9
2V  Insertion LCP -25.8519 -38.1449 -3.5321 

 10
2V  Insertion LCM 2.1345 -117.0682 -5.7872 

 11
2V  Insertion LCL -24.2639 -47.9992 37.1213 

 

Les coordonnées sont exprimées dans le repère segmentaire lié au fémur. Par construction, le 
repère segmentaire lié au tibia est superposé à celui du fémur en position neutre (0° de flexion). La 

longueur des ligaments en position neutre (0)ld  correspond à la distance entre l’origine et l’insertion 
des ligaments dans le tableau ci-dessus, avec l = 3, 4, 5, 6 pour le LCA, le LCP, le LCM et le LCL 
respectivement. Les longueurs du mécanisme sont d3 = 0.0405 m, d4 = 0.0433 m, d5 = 0.1297 m et les 
rayons des sphères utilisées dans le mécanisme sont d1 = 0.0323 m, d2 = 0.0283 m. 
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Tableau 2 : Géométrie du modèle cinématique IRM 

 

Segment 
Marqueur 

virtuel Point anatomique 
Coordonnées (mm)/ composantes 

X Y Z 

Femur 1
3V  Centre condyle latéral -7.4470 -17.2194 26.2528 

 2
3V  Centre condyle médial -3.1798 -21.4644 -23.3820 

 3
3V  Origine LCA -10.2615 -14.3913 12.4947 

 4
3V  Origine LCP -1.8615 -24.5913 -4.9052 

 5
3V  Origine LCM 2.0384 -16.6913 -38.7052 

 6
3V  Origine LCL -2.9615 -15.3913 41.1947 

Tibia 6
2V  Plateau tibial latéral -8.6774 -36.5651 21.2530 

 7
2V  Plateau tibial médial -6.4380 -43.4407 -19.7099 

 3
2n  Normale latérale 0.0614 0.9664 0.2497 

 4
2n  Normale médiale 0.1447 0.9759 -0.1631 

 8
2V  Insertion LCA 2.2384 -36.7913 5.4947 

 9
2V  Insertion LCP -28.6615 -46.7913 5.5947 

 10
2V  Insertion LCM -26.2615 -102.2913 -16.3052 

 11
2V  Insertion LCL -22.2615 -63.9913 48.9947 

Cette géométrie correspond au modèle IRM avec les faisceaux : postérieur du LCA, postérieur du 
LCP, postérieur du LCM et antérieur du LCL. Ces données sont tirées d’une étude de Guess et al. 
(2010) sur genou cadavérique. Elles sont disponibles en ligne sur le site www.simtk.com. 

http://www.simtk.com/
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Tableau 3 : Géométrie du modèle cinématique reconstruit 
 

Segment 
Marqueur 

virtuel 
Point anatomique 

Coordonnées (mm)/ composantes 

X Y Z 

Femur 1
3V  Centre condyle latéral 18.9000 -8.4000 23.9000 

 2
3V  Centre condyle médial 11.3000 -4.3000 -19.2000 

 3
3V  Origine LCA -5.9990 6.0329 4.7400 

 4
3V  Origine LCP 3.6250 -10.8900 -6.9375 

 5
3V  OrigineLCM 6.5400 6.5450 -41.0630 

 6
3V  Origine LCL -4.2390 4.1654 39.6400 

Tibia 6
2V  Plateau  tibial latéral 18.1000 -25.7000 24.4000 

 7
2V  Plateau tibial médial 10.4000 -22.6000 -18.6000 

 3
2n  Normale latérale 0 1 0 

 4
2n  Normale médiale 0 1 0 

 8
2V  Insertion LCA 14.2380 -19.6300 2.4450 

 9
2V  Insertion LCP -10.4300 -25.0100 -2.7640 

 10
2V  Insertion LCM 13.1000 -65.5000 0.9000 

 11
2V  Insertion LCL -18.7900 -53.5000 44.0600 

Les données de ces modèles ont été obtenues à l’aide d’une géométrie ligamentaire issue 
de Shelburne et al. (2004) et d’un mécanisme parallèle à trois ligaments isométriques issus de 
Feikes et al. (2003). Les contacts sphères-sur-plan du modèle de Feikes ont été recalés par une 
transformation affine au sein de la géométrie ligamentaire des données de Shelburne, donnant 
ainsi ce modèle recalé.  
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Tableau 4 : Coefficients de l’allongement relatif des ligaments 
 

 
ACL  (l=3) PCL (l=4) MCL (l=5) LCL (l=6) 

1
la  -1.8e-3 1.3e-3 9.4367e-4 -1.7e-3 

2
la  1.5754e-4 -1.9227e-4 6.2006e-5 -9.8062e-4 

3
la  1.0812e-5 -1.2642e-5 2.0021e-6 -5.3558e-5 

4
la  2.3271e-7 -2.9041e-7 3.2567e-8 -1.2278e-6 

5
la  2.3389e-9 -3.3291e-9 2.5553e-10 -1.4163e-8 

6
la  1.1427e-11 -1.7923e-11 8.0176e-13 -8.1500e-11 

7
la  2.2191e-14 -3.9594e-14 3.2167e-16 -1.8660e-13 

 

 

Tableau 5 : Poids des ligaments 
 

 ACL  PCL MCL LCL  

Variation de longueur minimisée 1e3 1e4 1e2 1e0 

Variation de longueur prescrite 1e4 1e4 1e4 1e4 
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Annexe III: Méthode de Gauss-Newton 
 

Il s’agit d’une méthode de recherche de zéros itérative basée sur un développement de 

Taylor de 
   
Q

F
λ

 : 

 

(1) 

d

d

                              

Q
F

Q ΔQ Q Qλ
F F

Qλ Δλ λ λ
λ

  

 

Le but de la méthode est de trouver 
    

Q ΔQ
F 0

λ Δλ
  

On aura donc : 

(2) 

1

d

d

                      

Q
F

Q Qλ
F

Qλ λ
λ

  

Calcul du gradient de 
   
Q

F
λ

  : 

(3) 

    1 1 1 2 2

2 2

T
T Tmk mk mk k r k r

k k

r r

d d d

d d dd

d d d

d d

                                                  

K W Φ K λQ Q Q λF
λ

Q
Φ Φλ

Q λΦ Φ

 

Où  correspond à la combinaison linéaire des contraintes minimisée et des contraintes 

absolues (cf. Partie I, paragraphe 4.4.2) 

On obtient :  

(4) 

2

2

( )*( )

T
Tk r

k

r

d d

d dd

d



 

                                    2 2k 24 k 24

KQ Q QF
λ

Q
Kλ 0
K
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Calcul de  
T

d d

d d

       Q Q
 le Hessien de   : 

 

(5)      1 1 1 1 11 2 2

T
T T Tmk mk mk mkmk mk k r k rd d d d

d d d d

                                K W K K W Φ K λ
Q Q Q Q

 

 

Les contraintes cinématiques autres que les ligaments du genou et les contraintes de corps 

rigides sont linéaires donc la matrice Jacobienne de ces contraintes est constante et sa dérivée 

est nulle. 

Il reste le terme :  

 

(6)          1 1 1 1 1 1 11

2

2
z

T T Tmk mk mk mmk mk mk mk mk kd d

d d
                     Φ W Φ K W K K W Φ

Q Q
 

 

Or dans le cas où le résidu 1mkΦ  est faible, la méthode Gauss-Newton approxime le 

Hessien de    1 1 1
Tmk mk mk  Φ W Φ  par    1 1 1

Tmk mk mk  K W K (Forbes, 2009). mΦ  étant 

généralement de l’ordre de 410 m ou 510 m, on considère cette hypothèse vérifiée. Cette 

approximation est également justifiée par le coût numérique du calcul du second terme du 

Hessien (Fohanno et al., 2013).  

Finalement : 

 

(7)  

2

1 1 1

2

( ) ( )

TT km m m

k k k r

k

r

d

d
  

                  

                    
     2 2k 24 k 24

K 0 0 K 0 K 0

0 K 0 0 K 0 K

K 0
0

Q
F

0 K

λ
Q

λ

W
W

  

 

Un processus itératif est ensuite employé pour obtenir 
   

Q ΔQ
F

λ Δλ
 

L’optimisation se termine quand : 

2

       
Q ΔQ

F
λ Δλ

 avec -510  , le nombre 

d’itération est limité à 20. 
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TITRE : Modélisation articulaire pour la cinématique et la dynamique du membre inférieur 

RESUME : 
L’analyse 3D du mouvement humain repose généralement sur un ensemble d’hypothèses 

permettant de modéliser et d’approcher la complexité du corps humain. Le but de ce travail de thèse 
est de s’affranchir des hypothèses les plus classiques (liaisons simples et parfaites de type rotule ou 
pivot) dans les calculs de cinématique et dynamique inverse allant jusqu'à l'estimation des forces 
musculo-tendineuses. 
La première partie de la thèse traite de la cinématique articulaire du genou à l’aide de modèles 
cinématiques « géométriques » représentant les structures anatomiques par des éléments simples 
(sphère, plan, barre). Ces modèles apparaissent sous la forme contraintes lors des calculs de 
cinématique (effectués notamment par optimisation multi-segmentaire). Le travail réalisé a consisté à 
introduire des ligaments déformables par l’utilisation de méthodes de pénalités pour la gestion de ces 
contraintes. Il a été montré que ces méthodes, utilisées avec un modèle géométrique générique, 
permettaient une amélioration de l’estimation de la cinématique du genou in-vivo basée sur des 
marqueurs cutanés (par rapport aux autres méthodes classiques) en introduisant des couplages 
articulaires physiologiques. La flexibilité des méthodes permet également d’envisager la 
personnalisation des modèles. 
La seconde partie se penche sur la dynamique du membre inférieur en étudiant l’influence des actions 
passives des structures péri-articulaires durant la marche. Le travail a consisté en une étude locale et 
une étude globale de ces actions. L’étude locale a montré que l’influence des moments passifs 
ligamentaires reste limitée sur les forces musculo-tendineuses et de contact articulaire. L’étude 
globale a montré que les moments passifs de l’ensemble des structures péri-articulaires ont une 
contribution substantielle aux moments moteurs durant la marche et que les modèles de moments 
passifs ligamentaires disponibles dans la littérature ne sont pas fiables. 
L’ensemble de ces développements cherche, à terme, à permettre une approche multi-échelle de la 
modélisation du membre inférieur. Dans cette optique, la modélisation articulaire proposée (avec des 
liaisons qui ne sont plus ni simples ni parfaites) permet un couplage plus adapté entre les différentes 
modélisations (de type multi-corps rigides articulés et éléments finis).   
 

TITRE : Articular modeling in kinematics and dynamics of the lower limb 

ABSTRACT: 
The main objective of this work is to overcome the most classical hypotheses used in kinematics 
(lower pair mechanical joints) and inverse dynamics computation (joints without resistance) including 
the estimation of muscular forces. 
Kinematics is addressed in the first part of the thesis by using “geometric” kinematic models 
consisting in simple elements (sphere, plane, shaft) modeling the anatomical structures. These models 
correspond to constraints in the kinematic computation (especially in multi-body optimization). The 
work consisted in introducing deformable ligaments by using penalty-based constraints. It has been 
showed that those methods used with a generic geometric model improved the estimation of the knee 
kinematics from the skin markers, when compared to more classical methods, and introduce 
physiological couplings between the degrees of freedom. Model personalization is also considered 
thanks to the flexibility of the methods. 
The influence of the passive structure actions during gait is studied in the second part of the thesis. 
The work consisted in a local study and a global study of those actions. The local study showed that 
the influence of the passive ligament moments on the joint contact and musculo-tendon forces is 
limited. The global study showed that the passive moments of the whole peri-articular structures 
contribute to the motor moments during gait and that the passive ligament moments available in the 
literature are not appropriate. 
The long term objective of those studies is to develop a multi-scale approach of the lower limb 
modeling. The proposed articular modeling (with more complex joints) allows a better interaction 
between the different scales of modeling (rigid multi-body vs. finite elements). 
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