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A Cléo...

« Depuis la conquéte du feu et la fabrique des outils jusqu’a l’invention de

[’agriculture, de la navigation ou de la fission atomique, I’histoire de |’humanité n’est que
constante réinvention. A la source de tous ces triomphes, un seul secret : [’extraordinaire

faculté de notre cerveau a formuler des hypotheses et a les sélectionner pour transformer

certaines d’entre elles en connaissances solides sur notre environnement ».

« Notre cerveau n'est attiré ni par les choses déja connues, ni par celles trop
complexes, mais par celles qui maximisent l'apprentissage ».

Stanislas Dehaene

« Je suis de ceux qui pensent que la science est d 'une grande beauté. Un scientifique
dans son laboratoire est non seulement un technicien : il est aussi un enfant placé devant des
phénomenes naturels qui ['impressionnent comme des contes de fées ».

Marie Curie
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Préeambule

Préambule

Kinésithérapeute dans un service de gériatrie, j’ai fait fréquemment fait le constat que
des personnes agées vivant a domicile chutent sans que 1’on en comprenne vraiment la raison.
Sachant que la chute est un événement fragilisant qui peut conduire une personne relativement
autonome, vers un ¢état de dépendance, il m’a semblé fondamental, aussi bien dans I’exercice
de mon métier que pour mon enseignement, de comprendre les mécanismes d’équilibration.
C’est pourquoi j’ai choisi de poursuivre mes études vers la compréhension des mécanismes
d’adaptation qui permettent, entre autres, d’éviter la chute.

L’objectif de ce travail doctoral est d’acquérir des ¢léments de compréhension dans le
but d’améliorer ma pratique clinique et de nourrir mon enseignement.

En effet, face a la chute, la démarche de rééducation que je congois est de proposer au
sujet une contrainte qui va I’obliger a adapter son mouvement par une action mécanique et/ou
cognitive lui permettant de réorganiser ses mécanismes d’équilibration. Pour cela, il est
nécessaire de diagnostiquer une contrainte adaptée, aussi bien en qualité qu’en quantité. C’est
grace a un socle de connaissances fondamentales que le raisonnement clinique permettra
d’aboutir a ce diagnostic.

Par ailleurs, la méthodologie de recherche va poser les fondations scientifiques de mon
raisonnement clinique. Ce mode de questionnement systématique et rigoureux comme stratégie
d’apprentissage me permet également d’enrichir ma pédagogie aupres des étudiants et de mieux
répondre a leurs questions.

La chute étant par définition engendrée par une perte d’équilibre, le sujet chuteur passe
d’un état d’équilibre a un état de déséquilibre non rattrapé, entrainant sa chute. Parmi les raisons
pouvant expliquer cette transition, I’augmentation des contraintes, qu’elles soient endogénes ou

exogenes, sur le systéme postural en est principalement la cause. Ces contraintes peuvent étre

10



Préeambule

endogénes, c’est-a-dire engendrées par le sujet lui-méme, ou bien exogénes imposées au sujet
par I’environnement (cf. Yiou et al., 2012 pour une revue sur le sujet). Le mouvement
volontaire, modulé par I’intention du mouvement, est le principal pourvoyeur de contraintes
endogénes. Dans ce contexte, le sujet s’impose a lui-méme une quantité¢ de contraintes par
modification de I’intention du mouvement. En effet, vouloir exécuter un mouvement sous
pression temporelle entrainera plus de contraintes. Lors de [I’exécution du mouvement
volontaire, c¢’est ’environnement dans lequel ce dernier se déroule qui génere les principales
contraintes exogenes. Ainsi, la modification de I’environnement (i.e. la présence d’un obstacle
a franchir) lors de ’exécution du mouvement, modifiera la quantité de contraintes exogénes
s’imposant au sujet. C’est pourquoi, la majorité des chutes de la personne agée a lieu dans une
situation de coordination entre posture et mouvement a laquelle peuvent s’additionner des
contraintes endogenes et exogenes (Robinovitch et al., 2013). En effet, il est ais¢ de comprendre
que, pour une personne agée, engager la traversée d’une rue dans un temps limité, avec la
présence d’un trottoir a franchir, représente une tache d’équilibration complexe génératrice de
chutes. C’est pourquoi, dans ce travail doctoral, nous nous intéressons particulierement a
I’initiation de la marche sous contrainte.

L’initiation de la marche constitue une tache fonctionnelle fréquemment réalisée au
quotidien. Cette tache engendre une perturbation de la posture et de I’équilibre, et ce, en grande
partie du fait de la réduction de la base de support (BS), le sujet passant d’un appui bipodal a
un appui unipodal (e.g. Yiou et al., 2017). Pour contrebalancer cette perturbation, mais aussi
permettre de générer des forces propulsives permettant la progression du corps dans la direction
désirée, le SNC développe des phénomeénes dynamiques posturaux qui précedent le
décollement du pied oscillant, et qui correspondent aux « ajustements posturaux anticipateurs »

(APA), (e.g. Bouisset 1991, Breniere et al., 1987, Yiou et al., 2017). Cette dynamique posturale
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permet d’impulser au CM une vitesse suffisante pour maintenir la stabilité posturale lors de la
phase pendulaire du pas ou le corps, alors soumis a la gravité selon un modéle de pendule
inversé, oscille autour du pied d’appui (e.g. Lyon et Day, 1997, 2005 ; Yiou et al., 2016). La
capacité du SNC a générer ces phénoménes posturaux a été dénommeée la « capacité posturo-
cinétique » (Bouisset 1991). Ce concept biomécanique de capacité posturo-cinétique, selon
lequel a une perturbation posturale le SNC répond par une contre-perturbation posturale
adaptée, constitue le coeur de ce travail doctoral.

Une des caractéristiques fondamentales des APA est leur adaptabilité aux contraintes
qui sont imposées au systéme postural. Cette adaptabilité est nécessaire au maintien de la
stabilité posturale et de la performance motrice (Caderby et al., 2013, 2014; Delval et al., 2005;
Wang et al., 2006 ; Yiou et al., 2017). L’adaptabilité¢ du systéme postural aux contraintes qui
lui sont imposées, et ’adaptabilité des APA en particulier, constitue un facteur cl¢ de la capacité
posturo-cinétique (e.g. Yiou et al., 2012 pour revue). A notre connaissance, aucune ¢tude ne
s’est intéressée a ’effet d’un cumul de contraintes temporelles et spatiales sur 1’organisation
biomécanique de I’initiation de la marche, ou encore n’a fait varier de fagon systématique le
niveau de contrainte spatiale (exogeéne ou endogene) imposé au systéme postural.

Le concept de « modele interne », selon lequel le SNC disposerait de structures
neuronales capables de simuler des processus ou des conséquences biomécaniques représentant
certains aspects du monde extérieur (Miall et Wolpert, 1996; Wolpert, 2007; Wolpert et al.,
1998; Wolpert et Kawato, 1998), offre un cadre théorique pertinent a rapprocher de celui de la
« capacité posturo-cinétique », afin d’appréhender la problématique de I’adaptabilit¢ du
systeme postural face a une contrainte donnée. En effet, a notre connaissance, tres peu d’études
ont réalis¢ le rapprochement entre ces deux concepts majeurs et I’initiation de la marche, (Dakin

et Bolton, 2018). Le SNC, anticipant les conséquences sensorimotrices du mouvement désire,
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adaptera la biomécanique de I’initiation de la marche en fonction de la pression temporelle, du
franchissement d’obstacle et de la pose du pied. Cette adaptation a pour objectif de maintenir
la performance motrice et la stabilité inchangées.

L’objectif principal de cette thése est d’investiguer I’organisation biomécanique de
I’initiation de la marche lors de 1’application cumulée d’une contrainte temporelle et de deux
types de contraintes spatiales : une contrainte endogéne (stratégie arriere-pied et avant-pied) et
une contrainte exogene (enjambement d’obstacle).

L’hypothése générale est que le systéme postural, chez le jeune adulte sain, est capable
de s’adapter a I’augmentation des contraintes spatiales et temporelles qui lui sont imposées
expérimentalement, de maniére a maintenir un niveau de performance motrice et de stabilité
invariants. Trois études ont été réalisées pour tester cette hypothése générale, auxquelles s’est
ajoutée une étude de validation de mesure de la BS par le biais d’une plateforme de force.

Dans la premiére étude, I’initiation de la marche est effectuée en condition de pression
temporelle variable (situation de temps de réaction vs. auto-initiée), avec ou sans obstacle a
franchir. Dans la deuxiéme étude, I’initiation de la marche est effectuée sous contrainte
temporelle, avec une variation systématique de la hauteur et de la distance de I’obstacle a
franchir (3 hauteurs et 3 distances sont envisagées). A la suite de la mise en évidence d’une
pose avant-pied lors de 1I’augmentation de la distance de I’obstacle, la troisiéme étude a testé
I’effet du type de pose de pied sur 1’organisation biomécanique de I’initiation de la marche.
Enfin, la derni¢re étude a pour objectif de valider la mesure des dimensions de la BS a 1’aide
d’une plateforme de force, en prenant pour « gold standard » le systtme VICON.

Ce document de thése comporte quatre parties :

Une premiére partie sera consacrée a une revue de littérature présentant les concepts

théoriques sur lesquels se base ce travail de recherche, a savoir celui de « capacité posturo-
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cinétique » et de « modele interne ». Dans ce cadre, nous décrirons le processus d’initiation de
la marche, pris comme modele expérimental de nos études, et les mécanismes de stabilisation
associés. Nous nous intéresserons en particulier a 1’adaptabilité de ce processus face aux
différents types de contraintes qui ont été testées dans la littérature.

Dans une seconde partie, nous présenterons la problématique et la méthodologie
générale commune aux différentes études.

Les études expérimentales de ce travail de thése seront regroupées dans une troisiéme
partie. Les études 1, 2 et 3 seront consacrées a 1’effet du cumul des contraintes temporelles
et spatiales sur la biomécanique de I’initiation de la marche. La quatrieme étude sera consacrée
a la validation de la mesure de la BS par la plateforme de force en comparaison au systéme
VICON.

Enfin, dans une quatriéme partie, nous apporterons une conclusion et quelques

orientations pour de futures recherches et les implications cliniques qui peuvent en résulter.
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Partie 1 - Cadre théorique
1. Biomécanique du controle postural

1.1.  Posture et équilibre

La posture est généralement définie comme la position relative de l'ensemble des
segments corporels a un instant donné (Paillard, 1976 ; Massion, 1997). L'étre humain est
capable d'adopter une infinité de postures avec comme seule limite celles étant définies par les
lois de la physique et le systéme musculo-squelettique.

La posture est étroitement liée a la notion d'équilibre. La conservation d'une posture est
le résultat du maintien du corps en équilibre, elle précede le mouvement et I’accompagne. La
posture est ajustée d’une manicre continue pendant I’exécution du mouvement. Notons que
I’activité posturale exprime la maniere dont 1'organisme se heurte aux stimulations de son
environnement et se prépare a y réagir (Paillard 1976). Elle est étroitement liée a 1’équilibre qui
est assuré lorsque la projection du centre de masse (CM) du corps se trouve a l'intérieur de la
BS. La marge de sécurité pour le maintien en équilibre du corps sera donc d'autant plus grande
que la surface de sustentation sera plus large.

En mécanique, I’équilibre statique d’un corps solide est caractérisé par deux conditions.
La premiére condition provient de la deuxieme loi de Newton relative a la dynamique d’un
mouvement en translation. La deuxiéme provient de la loi d’Euler relative a la dynamique d’un
mouvement en rotation. D’aprés ces lois, un corps est en équilibre par rapport a un référentiel
galiléen si la résultante des forces extérieures (Fext) est nulle et si le moment résultant de ces

forces extérieures (Mext) par rapport a n’importe quel point est nul, soit :
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Ces conditions sont associées a deux principes fondamentaux : le principe de I’inertie
(1¢re loi de Newton) et le principe de 1’action et de la réaction (3¢me loi de Newton). Le
principe de D’inertie stipule que tout solide au repos ou en translation reste immobile ou
conserve un mouvement rectiligne uniforme aussi longtemps qu’aucune force extérieure ne
vient en modifier son état. Autrement dit, un corps initialement au repos par rapport au milieu
extérieur ne peut étre mis en mouvement que par 1’application d’une force extérieure (Gray,
1968). Nous pouvons écrire la méme relation pour un mouvement en rotation.

Selon le principe de I’action et de la réaction (ou principe des actions réciproques), tout
corps A exercant une force sur un corps B subit une force d'intensité égale, de méme direction
mais de sens opposé, exercée par le corps B. Ainsi, un corps en contact uniquement avec le sol
subira une force de réaction du sol, opposée a toute force que ce corps exercera. Si ce corps
n’agit que par le biais de son propre poids sur le sol, alors le sol exercera une force d’intensité
équivalente a son poids et de sens opposé.

L’équilibre du corps humain ne déroge pas a ces lois de la mécanique. Ainsi, les
conditions énoncées plus haut doivent nécessairement étre satisfaites pour que I’individu soit
en équilibre, élément fondamental pour parvenir a maintenir une posture donnée dans le temps.
Ces lois fondamentales de la statique et de 1a dynamique sont utilisées ci-apres pour comprendre
comment I’individu parvient & maintenir la posture debout.

Comme toutes les espéces, ’homme possede une posture de référence. Selon Paillard
(1971), cette posture de référence est la posture érigée. Cette derniere constitue indéniablement
une des postures les plus fondamentales de I’étre humain (d’ou son appellation d’« attitude

fondamentale » (Bouisset et Maton (1995)). En effet, le maintien de la station debout est
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essentielle pour réaliser la plupart de nos activités quotidiennes, comme celles impliquant
uniquement les membres supérieurs (préhension, manutention, etc.) ou encore les taches

locomotrices (marche, course, etc.).

1.2.  Equilibre statique

D’apres les lois de la mécanique que nous avons citées plus haut, un individu se tenant
debout sur ses deux pieds et en absence de contact avec 1’environnement extérieur, est soumis
uniquement a deux forces. La premiére qui représente le poids du corps et la deuxiéme qui
constitue la résultante des forces de réaction au sol. Le poids, qui s’applique au CM du corps,
agit de haut en bas, attirant le corps vers le centre de la terre. La résultante des forces de réaction,
de sens opposé, s’applique au centre de pression (CP), qui représente le barycentre des forces
de réaction du sol. D’un point de vue de la statique, 1’équilibre en posture orthostatique est
satisfait si ces deux forces sont rigoureusement de sens opposé, égales en intensité et si leurs
lignes d’actions sont confondues. Ainsi, nous pourrons considérer en premicre approche que
1I’équilibre en station debout est satisfait lorsque les positions du CM et du CP sont alignées sur
la verticale gravitaire.

Toutefois, le corps humain étant composé de plusieurs segments mobiles, en plus de la
condition précédente, les centres de rotation articulaires et les CM de chaque segment doivent
aussi étre alignés sur la verticale gravitaire pour que 1’équilibre statique soit satisfait. En posture
verticale avec les pieds cote a cote (Fig. 1), la plupart des centres articulaires des différents
segments ne sont pas alignés sur la verticale gravitaire, principalement a cause de la forme des
os qui composent le squelette humain (Bouisset et Maton, 1995). Nous pouvons noter par
exemple, que la projection du CM du corps se situe en avant de I’axe passant par les deux

chevilles (environ 2 a 5 cm chez des sujets sains). Cet écart engendre mécaniquement un
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moment de rotation autour des chevilles qui tend a faire basculer le corps vers 1’avant. Le
maintien de la posture orthostatique en équilibre n’est possible que si ces moments gravitaires
sont compensés par des actions musculaires. Chez 1’étre humain, les muscles actifs dans ce cas
sont principalement les fléchisseurs plantaires de la cheville (en particulier le soleus), les

muscles ischio-jambiers et les extenseurs du rachis (Okada, 1972; Okada et Fujiwara, 1983).

\

Figure 1 : Illustration de la position orthostatique en fonction de la verticale gravitaire relative
aux principales articulations ; d'aprés Bouisset et Maton (1995).

Ces muscles sont généralement qualifiés de « muscles posturaux » (Carlsoo, 1961), (Fig.1).
Ainsi, en station debout, il est quasiment impossible d’observer chez ’homme un état
d’équilibre statique, maintenu passivement, au sens purement mécanique du terme. Cependant,
cette notion d’équilibre pseudo-statique est couramment utilisée pour désigner la posture
debout, sans mouvement volontaire apparent, en négligeant les petites oscillations du CM
(Thomas et Whitney, 1959; Murray et al., 1967), mises en évidence par mesure directe du CP
sur une plateforme de force, par exemple. En réalité, un équilibre qualifié de « statique » chez
un étre humain correspond a une situation ou celui-ci maintient une posture érigée avec des
vitesses de déplacement de son CM qui tendent vers zéro. Ceci revient a dire que la vitesse

d’oscillation est suffisamment lente pour que le systéme nerveux central (SNC) maintienne
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aisément la position du CM au-dessus de la BS, sans avoir besoin de mettre en ceuvre des
stratégies de rattrapage importantes.

Le corps humain est donc soumis a des oscillations permanentes. Celles-ci sont dues a
’activité des centres respiratoire et cardiaque, des fluctuations de la commande moto neuronale
ainsi qu’a la force de gravité. Ces oscillations résultent des perturbations de la posture et des
contre-perturbations générées par le systéme neuromusculaire (Bouisset et Duchéne, 1994).
Ainsi donc, I’équilibre postural est considéré comme un équilibre « dynamique », nécessitant
I’intervention permanente de forces d’origine musculaire et ligamentaire. Selon Gagey et
Weber (Gagey et Weber, 1999), la stabilité correspond a la capacité d’un systéme a revenir a
I’équilibre lorsqu’il en est écarté. Dans le cas de la posture orthostatique, théoriquement, la
stabilité est assurée tant que le CM se situe a I’intérieur de la BS.

Il est admis que la raideur naturelle du systéme neuromusculaire participe aussi au
maintien de la posture debout chez I’homme (Rougier et Caron, 2000; Winter et al., 1998,
2001). Toutefois, cette raideur n’est pas suffisante pour assurer, a elle seule, le maintien de
I’équilibre orthostatique (Loram et Lakie, 2002; Morasso et al., 1999; Morasso et Sanguineti,
2002; Morasso et Schieppati, 1999). Un contrdle actif et permanent du SNC est primordial. Ce
controle permanent est assuré par des réseaux neuronaux s’organisant a des niveaux
périphériques (médullaires) et supra spinaux (tronc cérébral, cervelet et cortex) (Dakin et
Bolton, 2018; Doya, 2000; Horak, 2006). Ces réseaux neuronaux utilisent diverses informations
sensorielles pour coordonner les actions segmentaires et compenser les perturbations endogenes
et exogeénes de I’équilibre. Ces informations sensorielles sont a la fois visuelles,

proprioceptives, vestibulaires et somesthésiques.
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Ny

Figure 2 : Modéle du pendule inversé appliqué a la position orthostatique ; d’aprés Winter (1990)

En position 1, le CM se trouve a la verticale du CP. Ainsi les forces P et R suivent la méme direction (verticale), ont
la méme norme mais sont de sens opposé : elles se compensent. Lorsque [’on projette le CM dans la base de support
(BS), il est confondu avec le CP : il n’y a donc pas de moment induit par P.

En position 2, la projection du CM dans la BS n’est plus confondue avec le CP. L’écart e engendre un moment induit
par le poids P, autour de la cheville, qui déstabilise le corps vers [’arriere.

En position 3, I’écart e engendre aussi un moment induit par le poids P, autour de la cheville, qui déstabilise le corps
vers [’avant.

Ces déplacements, décrits ici selon [’axe antéropostérieur, sont aussi retrouves sur l’axe médio-latéral (Rougier,

2007).

Ces oscillations posturales sont communément utilisées dans la littérature pour
quantifier le degré de stabilité de 1’équilibre dans une posture donnée. Elles permettent, par
extrapolation, de rendre compte de la stabilité posturale.

Le mod¢le du pendule inversé (Gage et al., 2004; Gurfinkel, 1973; Nashner, 1971;
Winter, 1995) a permis de comprendre la dynamique posturale, interaction entre le CP et le CM
(Fig. 2), qui assure le maintien de la station debout chez I’étre humain. Dans ce modele, le corps
se comporterait comme un solide oscillant autour de I’articulation de la cheville (Fig. 2) et le
déplacement du CP dans une direction générerait une accélération du CM dans la direction

opposée (Breniere et al., 1987; Winter, 1995).
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Ainsi, la littérature fait-elle état de stratégies différentes de maintien de 1’équilibre selon
que I’on se place sur I’axe antéropostérieur ou médiolatéral (Rougier, 2007b ; Winter et al.,
1996) et parle respectivement de stratégie de « cheville» ou de «hanche ». Sur 1’axe
antéropostérieur, la stratégie de cheville correspond au déplacement du CP grace aux
fléchisseurs plantaires (soleus, gastrocnemius principalement) et dorsaux (tibial antérieur
principalement). Lors de la contraction des fléchisseurs plantaire, le CP se déplace vers I’avant
tandis que la contraction des fléchisseurs dorsaux déplace le CP vers l’arriére. Sur I’axe
médiolatéral, la stratégie de hanche correspond au déplacement du CP grace au muscles
abducteur de hanche (moyen fessier principalement). Lors de la contraction des abducteurs de
hanche droits, le CP se déplace vers la gauche et inversement lors de la contraction des
abducteurs gauche.

Cet équilibre est qualifié de « stable » dés lors qu’aprés une oscillation, le corps revient
a sa position d’équilibre statique, avec la projection du CM située a I’intérieur de la BS (Kuo,

1995; Murray et al., 1967).

1.3.  Equilibre dynamique (MS)

D’apres la seconde loi de Newton qui formule le principe fondamental de la dynamique
en translation, dans sa forme la plus générale, la somme des forces extérieures appliquées a un
systeme est égale aux changements de quantité de mouvement par unité de temps. D’ou
I’expression :

dp

SFexe = —

AY Jo r. r a7 - ) 4 — r
Ou dp désigne la dérivée de la quantité de mouvement p , dt, la dérivée du temps t, F,,,, les forces exercées sur
\ > o, 4 \ . . -
le systeme, p la quantité de mouvement égale a mv ; m, la masse (que nous admettrons constante ici) et v sa
vitesse

21



Partie 1 - Cadre théorique

L’expression générale, si la masse est constante, s’écrit donc :

S _dp_d(md) _d@) _
Z:‘3’“_alt_ dat | g M

Soit, dans sa formulation simplifiée :
YF,p = md
S’agissant d’un solide en rotation, I’expression de la masse m du solide autour de I’axe
de rotation doit tenir compte de la répartition de cette masse m autour de son axe de rotation.
Cette répartition s’exprime par le moment d’inertie du solide, habituellement désigné par la

lettre 1.

De Y F,,; = mad, relative au solide en translation ci-dessus, nous montrons que I’expression

générale de / s’écrit sous la forme suivante :
N
— 2
I = Z my,ry
n=1

Ou my désigne la masse d’'un volume élémentaire du solide AV;,, 1, la distance de cette masse élémentaire par
rapport a l’axe de rotation, n, le nombre de volumes élémentaires AV,,. Sachant que m, = pAV,.

D’ou I’écriture finale suivante :

N

I = z pAv,.r2

n=1
AV, étant une valeur infinitésimale, I’expression du moment d’inertie, dans sa forme
générale, devient :
1= [[f pr?av
Ainsi, la seconde loi de Newton formulant le principe fondamental de la dynamique du
solide en rotation, ou il ne s’agit plus de forces extérieures et d’accélération linéaire comme en

translation, mais de moments de forces extérieures et d’accélération angulaire, 1’expression
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devient : la somme des moments extérieurs qui s 'appliquent sur le systeme est égale au produit
de son moment d’inertie et de [’accélération angulaire. 1.’équation correspondante est la

suivante :

IMext=1 @

\ ro. . . . - E ryr . . . r r
Ou I désigne le moment d’inertie du solide et w, [’accélération angulaire (dans le plan considéré)

Cette loi de la dynamique, appliquée au corps humain, construit la définition de
I’équilibre dynamique qui devient complexe pour un systéme multiplement articulé et donc
modulable. Le terme « dynamique » est couramment employé pour désigner une condition ou
I’individu exécute un mouvement, démontrant ainsi une certaine opposition aux situations
« statiques ». Il semble en réalité que 1’équilibre statique ou dynamique, est maintenu par un
étre vivant pendant I’exécution des mouvements, c’est surtout grace a I’action continue du
systéme neuromusculaire.

Des deux lois exposées ci-avant, nous retiendrons les deux principes fondamentaux
suivants : le principe de I’inertie et le principe de 1’action et de la réaction. Comme nous I’avons
vu, les lois de la dynamique du solide imposent que la résultante et /ou le moment résultant des
forces extérieures appliquées a un systéme ne soient plus nuls. Pendant 1’exécution d’un
mouvement, nous observons un découplage entre le CP et le CM.

En situation dynamique, c’est-a-dire lorsque I’individu exécute un mouvement
impliquant un segment corporel ou méme le corps entier, il s’avére que la condition qui impose
le maintien du CM dans la BS pour qu’un état d’équilibre stable puisse €tre atteint, n’est plus
suffisante (Hof et al., 2005; Pai et Patton, 1997; Patton et al., 1999 ; Hof, 2008). En effet, en
situation dynamique, la vitesse du CM n’est plus négligeable. Ainsi, Hof et al., (2005) ont

¢laboré le concept de « centre de masse extrapolé » qui représente un parametre prenant en
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compte a la fois la position et la vitesse du CM. Le terme « extrapolé » exprime le fait que la

trajectoire du CM est « extrapolée » dans la direction de sa vitesse, rapportée a la capacité de
. g , . . s . .
freinage des masses T Le « centre de masse extrapolé » s’exprime de la maniére suivante :

x'coM

XcoM = xcoM +
Wy

Ou xcoM correspond au déplacement antéropostérieur ou médiolatéral du centre de masse ; x’coM est la vitesse
’ s ;7. , g ’ r1e 1
antéropostérieure ou médiolatérale du centre de masse ; wy = \/; est la fréequence du corps modélisé comme

pendule inversé de longueur I, [ =h*0.575 (h étant la taille du corps et g l'accélération de la gravité = 9,81m/s?).

Ainsi, la stabilité en condition dynamique sera assurée tant que le « centre de masse
extrapolé » (et non plus le CM, comme en condition statique) pourra se projeter a I’intérieur de
la base posturale. Hof et al., (2005) ont introduit la notion de « margin of dynamical stability »
(MS) ou marge de stabilit¢ dynamique, correspondant a la distance entre la position du CM
extrapolé (XcoM) et les limites maximales de la BS. Par convention, 1’équilibre dynamique

sera assur¢ si la MS > 0. Dans le cas contraire, I’individu devra donc entreprendre des actions

perturbationg .
‘ " ’. Déséquilibre |

cenlion o
Wy,
Stratégies de -

‘ ‘ b' i rattrapage

Perturbations

Equilibre

Rattrapage
réussi

\v o / NON

Chute

Figure 3 : Modéle de rattrapage de I’équilibre

Cette figure représente le processus de maintien de [’équilibre par les
stratégies de rattrapage (e.g. pas de rattrapage, intervention du membre
supérieur, ...) lorsqu’aprés une perturbation de [’équilibre la MS devient

negatif.
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de rattrapage pour récupérer 1’équilibre et ne pas chuter (Fig. 3). La MS peut s’écrire de la

maniére suivante : BS — XcoM.

2. Coordination entre posture et mouvement

2.1.  Mouvement volontaire et perturbation posturale

Les lois de la mécanique imposent que tout mouvement, méme segmentaire, entraine
une perturbation transitoire de la posture et de 1’équilibre postural, pour deux raisons principales
énoncées ci-apres (Bouisset, 1991) :

En premier lieu, la position du CM du corps entier étant dépendante des centres de
masses de chacun des segments corporels, le déplacement d’un des segments induit une
modification de la position du CM du corps entier et impose, pour éviter la chute, la mise en
ceuvre de nouvelles conditions d’équilibre.

En second lieu, en vertu du principe de I’action et de la réaction (3¢~ loi de Newton),
I’accélération d’un segment corporel génére des forces opposées au niveau des supports de
chaque segment et au reste du corps, ce qui conduit a une perturbation de 1’équilibre postural.
Pour illustrer ceci, prenons 1’exemple classique du mouvement d’¢lévation du bras en posture
debout. Ce mouvement engendre des forces de réactions au niveau de I’épaule qui sont
transmises au reste du corps selon le principe de 1’action et de la réaction (Bouisset et Zattara,
1987; 1981). La résultante de ces forces de réaction est initialement dirigée vers 1’arricre et vers
le bas, déséquilibrant le corps dans cette méme direction.

Le mouvement volontaire (auto-géré) peut ainsi provoquer un état de déséquilibre. Afin
de maintenir 1’équilibre postural, le SNC doit intervenir rapidement pour permettre la
réalisation efficace de la tiche motrice. Belenkii (1967) a montré I’existence d’activités

musculaires anticipatrices générées par le SNC qui avaient pour but d’une part, de préparer
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I’organisme a faire face a la future perturbation et d’autre part, d’accompagner le mouvement

attendu, lui offrant ainsi, un arrimage de qualité (Massion 1992).

Ces notions de perturbation et de contre-perturbation posturales peuvent étre illustrées
en reprenant la conceptualisation du neurophysiologiste Hess (1943). Dans son mod¢le
classique d’organisation du mouvement volontaire (Fig. 4), Hess distinguait trois composantes,
symbolisées chacune par un personnage : le sauteur, juché sur les épaules d’un porteur, et un
supporteur empéchant le porteur de basculer en arriere au moment du bond du sauteur. Le

sauteur, symbolisant le mouvement volontaire, est perturbateur de la posture puisqu’il risque

d 1

(.

Figure 4 : Modéle d’organisation du mouvement volontaire ; d’aprés Hess (1943).

Le sauteur (1) représente le mouvement volontaire alors que le porteur (2) et le supporteur (3) symbolisent
respectivement les réactions d’équilibration statique et dynamique. Dans la colonne de gauche (a, b, c) le sauteur,
le porteur et le supporteur effectuent leur réole de fagon synchronisée permettant une réalisation efficace du saut.
Dans la colonne de droite (d, e, f) le supporteur et le porteur n’apportent pas suffisamment de stabilité au sauteur
pour contrer la perturbation générée par le sauteur.
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de faire basculer le porteur en arriére ; le porteur en offrant une réaction au mouvement
symbolise la composante posturale statique ; le supporteur symbolise la composante posturale
dynamique puisqu’il empéche le porteur de basculer vers 1’arriére lors du bond réalis¢ par le
sauteur. D’aprés Hess (1943), pour que le mouvement (i.e. le bond) soit réalisé efficacement, il
est nécessaire que le porteur et le supporteur jouent leur réle simultanément en contrant la
perturbation entrainée par le bond du sauteur. Si la stabilisation réalisée par le porteur et le
supporteur n’est pas suffisante, alors le saut ne pourra étre réalis¢ efficacement. Cette
modé¢lisation illustre ainsi les notions de segments focal et postural, mais également
I’importance de coordonner les différentes composantes du mouvement volontaire afin que la

tache motrice puisse étre réalisée efficacement.

2.2.  Les ajustements posturaux

Babinski (1899), a observé que le mouvement d’inclinaison du tronc et de la téte vers
I’arriére ou vers I’avant était systématiquement accompagné de modifications posturales chez
le sujet sain. Depuis, les ajustements posturaux, associés au mouvement volontaire, ont fait
I’objet de nombreuses études. Ces travaux ont permis de mettre en lumicre 1’effet déséquilibrant
du mouvement mais aussi I’importance des ajustements posturaux et du SNC dans le maintien
de I’équilibre postural.

Aujourd’hui, il est avéré que les ajustements posturaux peuvent se manifester au cours
de la phase préparatoire, mais aussi pendant toute la durée d’un mouvement volontaire. Ainsi,
nous les déclinons habituellement suivant trois catégories, en fonction de leur chronologie
d’apparition (Gahéry, 1987) :

Les ajustements posturaux préparatoires correspondent a un positionnement du

corps adapté a la tache a réaliser. Ils apparaissent au cours d’une phase précoce et ne se

27



Partie 1 - Cadre théorique

distinguent pas, dans leur effet, d’'une modification de la posture initiale. Le but de ce type
d’ajustement serait de placer le corps dans une position propice a I’exécution du mouvement.
Par exemple, lors de I’initiation d’un pas rapide (Lepers et Breniere, 1995), le CM serait déplacé
préalablement vers 1’avant pour permettre une initiation du mouvement plus rapide.

Les ajustements posturaux d’accompagnement se produisent pendant I’exécution du
mouvement focal et peuvent débuter avant méme 1’initiation du mouvement. De ce fait, nous
déclinons généralement ces ajustements posturaux en deux sous-catégories : les ajustements
posturaux anticipateurs (APA) qui interviennent avant le mouvement volontaire et les
ajustements posturaux contemporains ou simultanés qui se manifestent durant le mouvement
(Bouisset et Zattara, 1987; Fourcade et al., 2016 ; Massion, 1992).

Les ajustements posturaux réactionnels, ou consécutifs, se produisent lors du
maintien d’un équilibre instable (Day et al., 1993), au moment du retour a I’équilibre aprés un
mouvement volontaire (Bouisset et Zattara, 1987; Fourcade et al., 2018 ; Le Bozec et al., 2008;
Memari et al., 2013), ou bien aprés ’apparition d’une perturbation externe, comme par exemple
lors de la perturbation de 1’équilibre, induite par une translation soudaine de la surface d’appui
(Horak et Nashner, 1986).

Parmi les ajustements posturaux, les APA ont été jusqu’a présent a 1’origine du plus
grand nombre d’investigations, vraisemblablement en raison de leur statut privilégié. En effet,
survenant avant méme le début du mouvement volontaire, ils ne font pas suite a un réflexe
déclenché par celui-ci. Ainsi, il est admis que les APA sont « préprogrammés » par le SNC
(Bouisset et Zattara, 1987; Massion, 1992). En effet, I’existence d’ajustements posturaux
anticipateurs prenant en compte les futures perturbations engendrées par le mouvement

volontaire, nécessitent une capacité de prédiction du SNC, ce dernier connaissant la commande
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motrice qu’il va générer. Ces ¢léments font référence aux études relatives aux modeles

prédictifs et inverses que nous développerons dans la partie 1.4 de ce cadre théorique.

2.2.1. Les ajustements posturaux anticipateurs

Les ajustements posturaux anticipant 1’exécution du mouvement volontaire ont été
identifiés pour la premicre fois par Belenkii et al., (1967) lors de la tdche, désormais classique,
d’¢élévation du membre supérieur en position orthostatique. Ces auteurs avaient constaté une
activation du Biceps Femoris (muscle fléchisseur de la cuisse et extenseur de la hanche)
survenant environ 45 ms avant I’activation du Deltoidus Anterior (muscle focal responsable de
1’¢élévation du membre supérieur). La présence d’APA a été confirmée ensuite lors de nombreux
travaux analogues impliquant le(s) membre(s) supérieur(s) a partir de postures vari¢es (Bouisset
et Zattara, 1987;1981; Cordo et Nashner, 1982; Friedli et al., 1988; Friedli et al., 1984; Lee et
al., 1990) comme la tache de pointage (e.g. Bouisset et Zattara, 1987; Yiou et al., 2007).
D’autres travaux ont également mis en évidence la présence d’APA lors de taches mobilisant
le membre inférieur, comme par exemple 1’¢1évation rapide du membre inférieur (Mouchnino
et al., 1992; Rogers et Pai, 1990), ’initiation de la marche (Breniére et al., 1987; Brenicre et
Do, 1991) ou encore I’¢lévation sur la pointe des pieds en posture orthostatique (Clement et al.,
1984). Des APA ont été également mis en évidence pour des mouvements discrets du poignet
(e.g., Chabran et al., 2002; Chabran et al., 2001) et des doigts (e.g., Caronni et Cavallari,

2009a;b).

2.2.1.1. Roles fonctionnels des APA

La littérature issue de nombreux travaux sur la coordination entre la posture et le
mouvement a permis de mieux comprendre les différentes fonctions que peuvent avoir les APA

lorsqu’ils sont associés au mouvement volontaire. Ainsi, lorsque la force du mouvement est
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suffisante pour perturber la stabilité posturale, les APA ont un réle stabilisateur (Bouisset et Zattara,
1987). Cependant, nous observons qu’en plus de ce role de premier plan, les APA peuvent avoir un
role facilitateur (Lee et al., 1990). Dans le cadre de I’initiation a la marche, leur intervention va
induire une vitesse initiale vers I’avant du CM (Lepers et Breni¢re 1995), provoquant ainsi un
mouvement « controlé » de déstabilisation du corps. Nous reviendrons plus en détail sur ce point
dans le chapitre 3 du présent document.

2.2.1.1.1. Minimiser la perturbation de la posture et de 1’équilibre
induite par ’exécution du mouvement volontaire

Les APA s’opposent a la perturbation posturale induite par le mouvement volontaire,
c’est la fonction qui leur est habituellement attribuée et elle a été confirmée par de nombreux
travaux. Ces résultats sont notamment ceux des études menées sur le modele classique
d’¢lévation du bras en position debout sur une base posturale fixe (Belenkii et al., 1967;
Bouisset et Zattara, 1981, 1987 ; Friedli et al., 1988; Bouisset et al., 2000; Cordo et Nashner,
1982). Selon les lois de la mécanique (principe de 1’action et de la réaction), les forces internes
générées au niveau de 1’épaule au tout début de I’¢lévation du bras ont une résultante dirigée
vers 1’arriere et vers le bas (Bouisset et Zattara, 1987; 1981). Ces forces internes sont
instantanément transmises le long de la chaine posturale jusqu’au niveau des appuis, et ont pour
effet de déstabiliser I’ensemble du corps dans cette méme direction. Bouisset et collaborateurs
sont les premiers a avoir mis en évidence que les APA associés au mouvement d’¢lévation du
membre supérieur sont caractérisés par une accélération du CM vers I’avant et vers le haut, soit
une dynamique posturale ayant une direction opposée aux forces réactives générées par le
mouvement volontaire. C’est sur la base de ce résultat que Bouisset et Zattara (1981, 1987) ont

initialement proposé que le role des APA était de s’opposer a la perturbation induite par le
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mouvement d’élévation du bras a la seule fin de maintenir la position du CM a I’intérieur de la
BS.

De nombreux résultats sont venus confirmer cette fonction « d’opposition» a la
perturbation de 1’équilibre postural. En effet, la contre-perturbation générée par les APA s’est
révélée étre adaptée a la perturbation générée par le mouvement volontaire. Par exemple, de
nombreux travaux attestent que la durée et ’amplitude des APA augmentent avec la vitesse et
I’inertie du segment mobilisé, i.e. qu’ils dépendent de I’intensité de la perturbation posturale
induite par le mouvement volontaire (Bouisset et al., 2000; Horak et al., 1984; Zattara et
Bouisset, 1986). Ainsi, il est généralement admis que les APA sont programmés en fonction
des parameétres du mouvement focal. Notons ici que les APA interviennent aussi pour des taches
mobilisant des segments de tres faible inertie, tels que le poignet en flexion/extension (Chabran
et al., 2001) ou bien une tache consistant a réaliser des mouvements discrets des doigts (e.g.,
Caronni et Cavallari, 2009a;b). Mais, si les APA semblent programmés en fonction de
I’intensité de la perturbation posturale inhérente au mouvement volontaire, ils ne compensent
pas totalement cette perturbation. Les ajustements posturaux consécutifs associés au
mouvement volontaire, que nous développerons dans un prochain chapitre, sont tout autant
nécessaires au maintien de 1’équilibre postural (Kanekar et Aruin, 2014; Santos et al., 2010).

Toutefois, les résultats ci-dessus se rapportent a des taches réalisées avec une BS fixe.
La fonction « d’opposition » a la perturbation de I’équilibre des APA est présente également
pour des taches qui induisent un changement de la BS, comme par exemple celles impliquant
le ou les membre(s) inférieur(s). Dans ce cas, les APA déplaceront par anticipation le CM dans
le but de le placer a I’intérieur de la future BS, permettant ainsi de conserver 1’équilibre durant
le mouvement. En effet, dans I’exemple d’un mouvement d’élévation de la jambe en posture

debout, le décollement du pied engendre une réduction importante de la taille de la BS sur I’axe
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médiolatéral, le sujet passant d’un appui bipodal a un appui unipodal. Dans une telle situation,
si aucune action n’est mise en ceuvre, il s’ensuit un désalignement, selon la verticale gravitaire,
entre le CP (situé sous le pied d’appui) et le CM, ce qui aura pour effet de déséquilibrer la
personne vers le co6té de la jambe mobile (Hussein et al., 2013; Yiou et al., 2011). Ainsi, le
corps ne pourra pas se maintenir en position unipodale et devra alors reposer le pied pour
rattraper 1’équilibre (Fig. 5). De nombreuses études viennent confirmer ce role des APA lors de
taches d’¢lévation sur la pointe des pieds ou de balancement sur les talons (Lipshits et al., 1981;
Nardone et Schieppati, 1988), lors de I’initiation de la marche (Breniére et al., 1987; Dietrich
et al., 1994), lors d’¢lévation latérale de la jambe (Mouchnino et al., 1992) ou encore de flexion

de la jambe (Do et al., 1991; Nouillot et al., 2000; Rogers et Pai, 1990; Yiou et al., 2011).

0 |

Figure 5 : Fonction stabilisatrice des APA dans I’initiation d’un pas vers I’avant (adapté de
Mansfield et al., 2007)

L’exécution d’un pas volontaire vers [’avant est précédée par des APA qui ont pour but de déplacer le CM vers
la jambe d’appui avant le soulévement du pied oscillant (fig. A). Cette action a pour but de projeter le CM dans
la future base de support pour permettre une phase oscillante unipodale d’étre équilibrée.

La figure B illustre le cas ou aucune action sur le CM ne serait entreprise avant le soulevement du pied. Dans
cette situation, le soulevement du pied entrainerait un déplacement important de la base de support et donc du
COP sous le pied d’appui alors que le CM serait resté a la méme position. Cette situation engendrerait donc un

moment de force( M,,) du poids s appliquant sur le CM. Ce moment de force est égal a : E =e.P=em. gJ
Ceci entrainerait un déséquilibre du coté de la jambe oscillante.
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2.2.1.1.2. Assister la performance motrice

Comme nous l’avons annoncé précédemment, les APA n’ont pas qu’un rdle
« d’opposition » a la perturbation de I’équilibre postural, mais ils permettent également
d’assister le mouvement. Nous pouvons donc dire que cette fonction supplémentaire des APA,
en contribuant a la réalisation du mouvement volontaire, concourt a la performance motrice.
Cette fonction d’assistance a la performance motrice a été observée lors de la réalisation de
taches nécessitant un déplacement du corps tout entier. C’est notamment le cas des taches de
saisie manuelle d’objet au sol (Stapley et al., 1998, 1999), le tirage d’une poignée de porte (Lee
et al., 1990), de saut (Le Pellec et Maton, 1999, 2002) ou d’initiation de la marche (Dietrich et
al., 1994). Dans de telles situations, particulierement lors de ’initiation de la marche, les APA
permettent de créer les conditions dynamiques initiales permettant d’atteindre les objectifs de
la tiche (e.g. atteindre la longueur du pas ou la vitesse de progression du CM désirée). Un
chapitre spécifique sera consacré a I’initiation de la marche dans ce document. Nous noterons
aussi que lors des travaux relatifs a la tache d’¢élévation du bras, Bouisset et al., (2000) ont
conclu que les APA contribuaient a améliorer la performance du mouvement tout en maintenant
la fonction de stabilisation du corps.

Retenons donc a ce stade que les APA associés au mouvement volontaire ont un double
role : stabilisation posturale et assistance a la performance motrice. La prédominance d’une
fonction sur I’autre, sans qu’elles ne puissent étre opposées, dépendrait du mouvement
volontaire effectué, ou encore de I’instant considéré au cours du mouvement (Fourcade et al.,

2016).
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2.2.1.2. Origine et organisation des APA

Bien que les structures nerveuses a I’origine des APA ne soient pas bien connues, selon
Massion (1992), les réseaux de neurones impliqués dans le controle des APA seraient localisés
aun niveau relativement bas du SNC (tronc cérébral, moelle épinicre). Cette hypothese s’appuie
essentiellement sur les travaux réalisés chez le chat (Luccarini et al., 1990; Schepens et Drew,
2003, 2006) qui ont mis en évidence que les réseaux de neurones réticulo-spinaux
interviendraient dans la régulation du tonus antigravitaire et le controle des APA.

D’autres études plus récentes réalisées chez ’homme ont montré que les ganglions de
la base ainsi que 1’aire motrice supplémentaire interviendraient également dans 1’organisation
des APA (Jacobs et al., 2009; Richard et al., 2017). Par ailleurs, des travaux récents révelent
que I’aire motrice supplémentaire serait impliquée a la fois dans la programmation de la durée
et I’amplitude des APA (Jacobs et al., 2009; Richard et al., 2017). De plus, le controle des APA
s’effectuerait en « boucle ouverte » (Forget et Lamarre, 1990; Massion, 1992) ce qui sous-
tendrait que la commande motrice ne tiendrait pas compte des afférences sensorielles et donc
que les APA ne pourraient pas €tre rectifiés durant leur exécution. Des travaux plus récents ont
cependant montré la capacité du SNC a moduler la commande en boucle ouverte en actualisant
les APA avant (Ruget et al., 2008) et méme durant leur exécution (Mouchnino et al., 2012).
Ces ¢tudes suggerent que la commande centrale en boucle ouverte des APA peut étre actualisée
via des « boucles de rétroaction » rapides (Mouchnino et al., 2012). Nous reviendrons sur ces

notions dans le chapitre 4 de ce document.
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Deux modes de coordination entre les APA et le mouvement volontaire ont été€ proposés
par Massion (1992) : le mode « hiérarchique » et le mode « parallele » (Fig. 6). S agissant du
mode hiérarchique, les APA et le mouvement focal sont les conséquences d’une seule
commande motrice, celle-ci émettrait des collatérales qui agissent sur les réseaux neuronaux
responsables des APA. Dans ce mode de coordination, le début du mouvement focal et des APA
sont simultanés ; il existerait donc une corrélation entre I’action motrice et les APA (Aruin et
Latash, 1995). S’agissant du mode parallé¢le, le mouvement volontaire et les APA résultent de
commandes motrices distinctes. Le début des APA et le début du mouvement volontaire
peuvent étre dissociés. Ce mode d’organisation expliquerait ainsi la présence des APA avant
méme le début du mouvement focal (Belenkii et al., 1967; Bouisset et Zattara, 1981, 1987). Ce
mode de coordination entre la posture et le mouvement permettrait de moduler les APA sans
affecter les paramétres du mouvement focal (Ilmane et Larue, 2011; Slijper et al., 2002; Robert

et al., 2007).

r L

Contréle de la Controle du [ Controle de la [ Controle du
mouvement posture mouvement

—

Exécution de la Exécution du Contrale de la Exécution du
posture mouvement posture mouvement

Figure 6 : Les deux modes d’organisation de la coordination entre la posture et le mouvement
selon Massion (1992)

Les deux modes d’organisation de la coordination entre posture et mouvement selon Massion (1992) : (A) mode
« parallele » et (B) mode « hiérarchique ».

35



Partie 1 - Cadre théorique

2.2.1.3. Adaptabilité des APA

Les nombreuses études sur le sujet des APA montrent que ces derniers ont la capacité
de s’adapter aux parametres du mouvement focal, mais également aux contraintes qui peuvent
étre appliquées au systéme postural, celles-ci pouvant étre de nature « endogene » ou
« exogene » (pour une revue sur le sujet, voir Yiou et al., 2012a). De plus, notons que les APA
sont absents lorsque le mouvement volontaire est réalis¢ a faible vitesse, ils semblent
n’apparaitre qu’a partir d’un certain seuil et leur importance croit proportionnellement au carré
de la vitesse du mouvement focal (Bouisset et al., 2000). Nous reprenons, dans le présent
paragraphe, les résultats de quelques récents travaux qui mettent en avant 1’adaptabilité des
APA a différents facteurs.

Ainsi, lors de I’initiation de la marche, certains résultats ont permis de montrer que
I’ajout d’une charge additionnelle au niveau des hanches n’avait pas de conséquence notable
sur I’amplitude des APA, mais induisait une augmentation de leur durée. Il semblerait donc que
I’augmentation du temps des APA permettrait la création d’une vitesse de progression du CM
équivalente a celle obtenue en condition « sans charge » (Caderby et al., 2013).

Par ailleurs, les études ayant trait¢ de l’influence de la stabilité posturale dans
I’organisation des APA, montrent que lorsque 1’individu se tient debout avec une stabilité
importante fournie par une stabilisation thoracique, (Cordo et Nashner, 1982; Friedli et al.,
1984; Van der Fits et al.,, 1998), les APA (exprimés en termes d’activation musculaire,
d’amplitude du déplacement du CP et/ou de durée des APA) sont réduits, vraisemblablement
parce qu’ils ne sont alors plus nécessaires au maintien de I’équilibre durant le mouvement et
que le colit énergétique en est diminué corolairement. Cette atténuation des APA a également
¢été constatée lorsque la tache était réalisée en situation trés instable comme, par exemple, une

réduction de la base posturale initiale. En effet, les APA se matérialisant par un déplacement
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du CP, si la BS est réduite, alors les possibilités de générer des APA le sont aussi. Nous
remarquons dans un tel cas que la performance du mouvement focal (tdche de pointage) est
diminuée de la méme facon (Aruin et al., 1998; Nouillot et al., 1992; Yiou et al., 2007).

S’agissant de I’initiation de la marche a partir d’une position sur la pointe des pieds
(Couillandre et Breniére, 2003; Couillandre et al., 2002) ou lorsque des individus jeunes et sains
sont en situation d’instabilité résultant d’une réduction de ’efficacité du systéme musculaire
postural (Yiou et al., 2009), de la méme manic¢re qu’au paragraphe précédent, les résultats
observés tendent a prouver que le faible déplacement du CP en posture initiale pouvait étre
compensé par une augmentation de la durée des APA. Ce type de compensation permettrait aux
sujets d’atteindre le méme niveau de performance motrice qu’en situation posturale stable. Ceci
conduit a penser qu’une augmentation de la durée des APA permet de générer la méme quantité
de mouvement qu’un ajustement postural de plus grande amplitude, mais réalisé sur un temps
plus court. Cette compensation « équivalente » est due a la durée d’action du moment de force
généré par I’écart CP - CM.

Enfin, s’agissant de la contrainte temporelle, correspondant a une restriction du temps
alloué pour exécuter une tache, nous retiendrons qu’une contrainte temporelle « forte » qualifie
les situations ou une tache motrice doit étre exécutée le plus rapidement possible au signal de
départ. A contrario, une contrainte temporelle « faible » désigne les situations ou la tache
motrice est auto-initiée par le participant. De nombreuses taches motrices ont été testées en
situation de contrainte temporelle changeante : la flexion d’une épaule (Nougier et al., 1999)
ou des deux épaules (Benvenuti et al., 1997), I’extension de 1’épaule lors d’un mouvement de
tir au handball (Ilmane et LaRue, 2008), I’initiation d’un pas (Delval et al., 2005) ou encore la
flexion de la cuisse (Yiou et al., 2012b). Ces travaux ont montré de maniére consistante, qu’en

situation de forte contrainte temporelle, la durée des APA ¢était diminuée et que ces derniers
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débutaient en méme temps que le mouvement focal. A I’inverse, en condition de contrainte
temporelle faible, les APA sont initiés bien avant le début du mouvement volontaire (Horak et
al., 1984 ; Benvenuti et al., 1997 ; Nougier et al., 1999). La diminution de la durée des APA en
condition de forte contrainte temporelle permet alors de commencer le mouvement volontaire

plus tot et est compensée par une augmentation de I’amplitude des APA (Yiou et al., 2012b).

2.2.2. Les ajustements posturaux simultanés

Les premicres études sur les ajustements posturaux simultanés ont été réalisées a partir
d'une tache de pointage avec le membre supérieur, en posture assise (Fourcade et al., 2014,
2016). Les perturbations posturales induites par les mouvements du bras, a partir d’une
modélisation 2D puis 3D, a permis aux auteurs de calculer la quantité d'accélération du membre
supérieur par rapport au reste du corps et de distinguer les composantes focales et posturales
des ajustements posturaux simultanés. Les ajustements posturaux simultanés sont amplifiés
avec I’augmentation de la vitesse du mouvement. Ce mod¢le d’étude a été utilisé dans une étude
préliminaire sur I’initiation de la marche (Fourcade et Memari, 2015) et les résultats montrent
que les ajustements posturaux simultanés ont un role de contre-perturbation et de propulsion du
mouvement. Partant de ces constats, il est possible de conclure que les ajustements posturaux
simultanés sont programmés en fonction de la vitesse du mouvement volontaire et complétent

les APA dans la réalisation du mouvement.

2.2.3. Les ajustements posturaux consécutifs

Les ajustements posturaux consécutifs (APC) peuvent étre considérés comme la contre-
perturbation nécessaire a la stabilisation ou a I’arrét du déplacement du CM (Le Bozec et al.,
2008). Plus récemment, Memari et al., (2013) ont analysé les caractéristiques des APA et des

APC lors d’une tache d’exécution d’un petit et d’un grand pas. Les résultats montrent, en accord
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avec les travaux effectués sur I’initiation de la marche (Breniére et al., 1987), que la durée et
I’amplitude des APA étaient plus importantes pour le grand pas que pour le petit pas. Toutefois,
seule ’amplitude des APC était sensible a la longueur du pas, la durée des APC étant invariable.
Par ailleurs, la durée et I’amplitude des APC étaient plus importantes que celles des APA. Enfin,
Krishnan et Aruin (2011) ont démontré dans leurs travaux que lorsque les participants étaient
privés de vision, aucune anticipation n’était possible ; les APA étaient quasiment absents mais,
ils développaient des APC (Krishnan et al., 2011). De plus, ces résultats montrent également
une corrélation négative entre les APA et les APC. Les APC permettent ainsi de renforcer
I’action contre-perturbatrice des APA ou de remplacer cette action s’il n’y a pas ou pas
suffisamment d’ APA.

Il semble donc que I’on puisse avancer a la lumiére de I’ensemble de ces travaux que
les APA comme les APC sont des manifestations dynamiques qui se compensent I’une 1’autres
et dont les caractéristiques spatio-temporelles varient et s’adaptent en fonction de la tache a

réaliser et des contraintes imposées.

2.3.  Capacité posturo-cinétique

Chez I’étre humain, réaliser un mouvement induit une perturbation de 1’équilibre qui
doit étre compensée pour que le mouvement focal soit correctement effectué. Les processus de
compensation mis en jeu par le SNC interviennent avant, pendant et apres 1’exécution du
mouvement attendu et sont dénommés, comme nous 1’avons vu précédemment, ajustements
posturaux. C’est bien cette aptitude du corps humain a produire ces ajustements, qui est appelée
« capacité posturo-cinétique » (Bouisset, 1991; Bouisset et Do, 2008; Bouisset et Zattara,

1987).
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Les APA et leur adaptabilité constituent une caractéristique particuliérement importante
du concept de capacité posturo-cinétique. La performance d’une tiche motrice (vitesse, force,
précision) dépendrait de la capacité du SNC a traiter les informations qu’il acquiert de son
environnement et a produire des APA adaptés a la situation (Bouisset et Do, 2008). La capacité
posturo-cinétique serait donc une fonction du SNC permettant de réagir a une perturbation,
statique ou dynamique (Le Bozec et al., 1997). Le schéma ci-dessous (Fig. 7) présente les
différents niveaux du systeme moteur ou la capacité posturo-cinétique intervient entre la
décision de réaliser une tache déterminée ou « tache prescrite » et sa réalisation effective ou «
tache réelle ». Le SNC commande au systéme musculaire et la mobilisation du systéme ostéo-
articulaire se traduit par 1’exécution du mouvement permettant la réalisation de la tache. A

chacun de ces niveaux, si la capacité posturo-cinétique est insuffisante, la sortie du sous-
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Figure 7 : Capacité posturo-cinétique et réalisation d’une tache ; d’aprés Bouisset (2002)

CPC : capacité posturo-cinétique ; EMG : électromyographie
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systeme correspondant sera elle-méme modifiée. Cette sortie se traduit par des grandeurs
accessibles a la mesure : électromyographie, biomécaniques (cinématique, dynamique) et
comportementales (performance). Il est tout a fait concevable que la notion de capacité posturo-
cinétique englobe ce pouvoir de réorganisation des commandes motrices en fonction des
conditions d’exécution de la tache. Les études conduites sur la notion de capacité posturo-
cinétique ont analysé la relation entre la mobilité de la chaine posturale, les APA et la
performance motrice, lors de différentes tiches motrices telles que la poussée isométrique (Le
Bozec et Bouisset, 2004), le pointage (Teyssedre et al., 2000), plus récemment la flexion du
tronc (Diakhaté et al., 2013) ou le « sit-to-stand » (Alamini-Rodrigues et Hamaoui, 2016;
Diakhaté et al., 2013; Hamaoui et Alamini-Rodrigues, 2017a, 2017b). L'amélioration de la
mobilité de la chaine posturale a une influence positive sur les parametres posturaux et focaux
de la tache (APA, performance motrice et stabilit¢). A I’inverse, une limitation de la mobilité
de cette chaine entraine une moindre efficacité de la capacité posturo-cinétique, et de ce fait
une réduction de la performance globale. Toutes ces études confirment la relation entre la
dynamique posturale et la performance motrice et notamment 1) qu’une meilleure mobilité de
la chaine posturale (en I’occurrence, le bassin) conduisait & observer une augmentation de la
dynamique posturale anticipatrice, mais aussi, ii) qu’une diminution de la mobilité de la chaine
posturale (augmentation de la tension musculaire le long du tronc, Hamaoui et Le Bozec, 2014)
ou (réduction de la mobilité de la colonne vertébrale au moyen d'attelles, Alamini-Rodrigues et
Hamaoui, 2016; Hamaoui et Alamini-Rodrigues, 2017a, 2017b), avait une influence négative

sur les APA et la performance motrice.
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3. Initiation de la marche

3.1. Définition

Pour assurer leurs déplacements, les étres vivants utilisent principalement ’activité
locomotrice. Cette mise en mouvement rend obligatoire une parfaite coordination entre la
transition de la posture debout immobile et le premier pas vers I’avant (Massion, 1992) (Fig. 8)
pour atteindre le mouvement cyclique de la marche. Cette initiation de la marche constitue un
acte intentionnel qui serait programmé par le SNC (Brenicre et al., 1987; Brunt et al., 1991,
2000). L’initiation de la marche est donc une tache fonctionnelle classique pour étudier la
coordination entre la posture et le mouvement. Les modifications posturales précédant
I’exécution du premier pas faisaient déja 1’objet de ces études (Carls66 1966, Herman et al.,
1973, Mann et al., 1979). Cette phase particuliére, qui se termine par I’instant du décollement
du talon de la jambe oscillante, engendre des modifications posturales qui ont été qualifiées
d’APA pour la premiere fois en 1987 par Breniére et collaborateurs. Depuis ces premiers
travaux, il est convenu que le processus d’initiation de la marche est constitu¢ de deux phases
successives : une « phase posturale » suivie d’une « phase d’exécution du pas ».

La phase « posturale » est comprise entre le début des premicres variations des tracés
des forces de réaction au sol et des mesures ¢lectromyographiques (Bazalgette et al., 1987;
Carls66, 1966; Mann et al., 1979) et le moment de lever de la pointe du pied de la jambe
oscillante. La « phase d’exécution du pas » quant a elle, est comprise entre I’instant du lever de

la pointe du pied du membre oscillant et I’instant du posé du pied.
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3.2.  Organisation biomécanique de I’initiation de la marche

3.2.1. Organisation biomécanique de la phase posturale

D’un point de vue électromyographique, les APA inhérents a I’initiation de la marche
se produisent environ 300 & 600 ms avant le décollement du talon de la jambe oscillante. Ils
sont mis en ceuvre principalement par les muscles de la cheville et de la hanche. Ces APA se
manifestent spécifiquement par un déplacement du CP vers I’arriére et vers la jambe oscillante
(Breniére et Do, 1991; Breniére et al., 1987) suivi simultanément par un déplacement du CM
dans la direction opposée, c’est-a-dire vers I’avant et vers la jambe d’appui (Breniére et al.,
1987; Jian et al.,1993). Ils permettent de générer la production des forces et des moments
nécessaires a la propulsion du corps vers 1’avant et a la régulation des balancements du corps, avant
et pendant I’initiation du mouvement volontaire (Crenna et Frigo, 1991). Ce processus impose que

le SNC coordonne deux taches biomécaniques essentielles : 'une, de déplacer le CM vers la

Posture APA Exécution
debout du pas

Figure 8 : Illustration de I’interaction CM / CP dans le processus d’initiation de la marche
dans le plan sagittal (adapté de Couillandre, 2008)

Dans la phase APA on constate un recul du CP qui se désaligne avec le CM générant ainsi le moment
d’inertie lié a la pesanteur qui s applique au CM. Ce moment d’inertie entraine la dynamique du centre des
masses vers [’avant dans le processus d’initiation de la marche.
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jambe d’appui pour le maintien de 1’équilibre (axe médiolatéral - ML) et I’autre, de propulser
le CM vers ’avant (axe antéropostérieur), avant-méme le lever du pied de la jambe oscillante.

Selon I’axe antéropostérieur (AP), pour propulser le CM vers 1’avant, I’APA impose un
déséquilibre en déplagant le CP vers I’arri¢re (contraction des fléchisseurs dorsaux de cheville),
ce qui produit un moment de force autour de I’axe ML (Brenicre et al., 1987) (Fig. 8).

L’équation établie par Brenicre et al., (1987) - a partir du modele mathématique d’un
corps en déséquilibre, soumis a la gravité, en rotation autour d’un axe passant par I’articulation
de la cheville - permet d’exprimer la relation entre le recul du CP et I’accélération du CM durant
I’initiation de la marche. Elle s’écrit sous la forme suivante :

Kxg = W(xg — Xp)

Ou K est la constante intégrant les paramétres anthropométriques du sujet ; x; est ’accélération du centre de
masse ; W est le poids du sujet ; x est la position de la projection au sol du centre de masse et x,, est la position
du centre des pressions

K s’exprime sous la forme :

K=%G+mh

Ou I est le moment d’inertie du corps autour du centre de masse ; h est la hauteur du centre de masse ; m est la
masse du sujet

Cette équation montre que 1’accélération du CM est proportionnelle au différentiel entre
le CP et le CM.

Selon ce méme axe, les APA se manifestent par une inhibition bilatérale des fléchisseurs
de la cheville (Soleus) suivie d’une activation bilatérale des muscles extenseurs de la cheville
(Tibialis Anterior). Le recul du CP est principalement di a cette synergie musculaire (Crenna
et Frigo, 1991, Lepers et Breniere, 1995; Honeine et al., 2013, 2014). Il a ét¢ montré que

I'amplitude des APA, exprimée en terme de recul du CP, était prédictive de la vitesse du CM
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atteinte a la fin du premier pas (Breniere et Do, 1987; Breniére et Do, 1991; Dietrich et
al.,1994).

Pendant la phase des APA, les forces propulsives sont majoritairement produites sous
le futur pied oscillant (Michel et Chong, 2004). En effet, pendant cette période, les forces
verticales produites sous le futur pied mobile augmentent de facon importante (Patchay et al.,
2002), en corrélation avec I’amplitude du mouvement (Béraud et Gahéry, 1995), tandis que
celles situées sous le pied portant diminuent suite a une activité musculaire isométrique.
L’activation du Soleus de la future jambe oscillante permettrait le décollement du talon
(Breniére et Do 1987). Cette contraction, modifie les pressions sous le pied oscillant, mais elle
n’aurait aucun effet sur la propulsion du CM vers I’avant et ne modifierait donc pas la vitesse
de progression du CM (Breniere et Do, 1987; Lepers et Brenicre, 1995; Michel et Do, 2002).

Suivant I’axe médiolatéral (ML), au moment du soulever du pied oscillant, survient une
réduction importante de la BS qui se limite alors a la surface du pied au contact du sol créant
ainsi un déséquilibre latéral du corps du coté de la jambe oscillante (Fig. 10). Les APA, qui
n’ont pas qu’un réle de déchargement de la jambe oscillante (Jian et al., 1993), agissent en
stabilisant le corps pendant cette phase d’exécution du pas (Caderby et al., 2014; Lyon et Day,
1997; Mcllroy et Maki, 1999; Yiou et Do, 2010). Pour éviter le déséquilibre du corps vers la
jambe oscillante, outre I’atténuation par les APA médiolatéraux, le CM est propulsé vers la
jambe d’appui juste avant le décollement du pied oscillant (Jian et al., 1993 ; Lyon et Day 1997).
La dynamique médiolatérale nécessaire au transfert du CM vers la jambe d’appui, trouve son

origine lors du déplacement du CP vers la jambe oscillante au cours des APA (Fig. 9) et permet
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Figure 9 : Illustration du controle de la stabilité médiolatérale (ML) dans le processus
d’initiation de la marche (d’aprés Rogers et al., 2001)

A — Durant la posture debout statique, la projection du centre de masse (CM) au sol est pratiquement confondue
avec le centre de pression (CP) de maniére a assurer I’équilibre.

B — Si aucun ajustement postural n’a lieu au préalable, le soulévement du pied pour exécuter un pas vers [’avant
provoquera un découplage entre le CP et le CM dans le plan frontal, ce qui entraine une chute latérale du corps
vers le coté du membre soulevé (membre oscillant) durant [’exécution du pas.

C — Durant une initiation volontaire du pas, des APA dans la direction ML (APA ML) minimisent [’instabilité
latérale potentielle via le déplacement initial du CP vers la jambe oscillante qui propulse le CM vers la jambe
d’appui avant le décollement du pied oscillant.

D — Lorsque la jambe oscillante est soulevée apres les APA ML, le CM est situé plus proche du pied d’appui, ot
se trouve le CP, et donc la chute latérale du corps est minimisée.

ainsi de propulser le CM dans la BS au moment du décollement du pied oscillant (Lyon et Day,
1997, 2005; Jian et al., 1993 Mouchnino et al., 1992 Yiou et al., 2016a, 2016b; Zettel et al.,
2002a, 2002b) et contribue a la stabilité du corps pendant le mouvement. Le CP se décale vers
la jambe oscillante grace a I’activation des muscles abducteurs de hanche (Carls6o, 1966;
Winter, 1995) favorisant ainsi un déplacement du CM médiolatéral vers la jambe d’appui
(Honeine et al., 2016; Winter, 1995; Rogers et Pai, 1990). Notons que ce déplacement est
amplifi¢ par la flexion du genou de la future jambe portante (Honeine et al., 2016a;
Mickelborough et al., 2004). Ainsi, les APA médiolatéraux contribuent a réduire 1'écart entre

le CM et le CP au moment du décollement du pied, permettant ainsi d'atténuer la chute vers la
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jambe oscillante pendant la phase d'exécution du pas, sous I’effet de la gravité (Lyon et Day,
1997, 2005; Zettel et al., 2002a).

Le corps se comportant quasiment comme un pendule inversé au lever du pied oscillant,
le déséquilibre sera d’autant plus grand que le CM et sa vitesse de déplacement seront
importants, induisant davantage d’instabilit¢ au posé du pied (Lyon et Day, 1997, 2005;
Mcllroy et Maki, 1999; Zettel et al.) (Fig. 9). Au posé¢ du pied, un bon équilibre dynamique ne
nécessite pas d’action supplémentaire (eg. pas de rattrapage). Ceci impose que le « centre de
masse extrapolé » demeure a I’intérieur de la BS (Hof et al., 2005). Cet équilibre lors de la pose
du pied oscillant sera fortement aux APA dans le plan médiolatéral qui sont prédictifs de la
stabilité posturale (Mcllroy et Maki.,1999 ; Zettel JL et al., ,2002a ; Yiou et al., 2012 ; Honeine

JL et al., 2016).

3.2.2. Organisation biomécanique de 1’exécution du pas

Comme nous I’avons vu au chapitre précédant sur 1’organisation biomécanique de la
phase posturale, I'exécution du pas est assimilée a une phase essentiellement « balistique », ou
le corps est soumis aux forces gravitationnelles (Lepers et Breniere, 1995).

Dans la phase d’exécution du pas, selon I’axe antéropostérieur, le CP se décale vers
I'avant du pied et la vitesse du CM ne cesse d'augmenter jusqu’au posé du pied oscillant sur le
sol (Brenicre et Do, 1986 ; Brunt et al., 1991). La vitesse induite a la fin du mouvement est en
relation avec celle du CM au moment du décollement du talon (Lepers et Breniére, 1995).

La littérature a réguliérement admis que les muscles fléchisseurs plantaires de cheville
et notamment le Soleus du pied d’appui, avaient un rdle fonctionnel de « poussée » sur le sol
lors de I’exécution du pas (Hansen et al., 2010; Winter, 1983; Winter et Sienko, 1988).

Toutefois, de nombreux travaux ont montré, notamment chez des personnes amputées d’un
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membre inférieur (Michel et Do, 2002), que la vitesse du CM reste identique, que la marche
soit initiée pied sain ou pied prothétique. Il semble donc que les muscles fléchisseurs plantaires
de chevilles n’aient pas de role propulseur dans cette phase, mais un réle de contrdle de la
stabilité et interviendraient plutdt au moment du freinage de la chute verticale du CM (Honeine
etal., 2013 ; Honeine et al., 2014), ce qui pourrait avoir des conséquences sur la longueur finale
du pas.

Ces recherches ont montré par ailleurs que ce phénomene actif de freinage se produit en
prévision du choc attendu au contact du pied oscillant sur le sol, réduisant ainsi les forces de
réaction verticales du sol. Une autre stratégie peut étre utilisée pour contrdler les forces de
réaction du sol lors de la pose du pied a la fin de la phase d’exécution du pas. Parmi ces
stratégies, nous retrouvons le choix de la pose du pied par le talon ou I’avant-pied. Dans la
littérature relative a la marche, la pose avant-pied n’a que trés peu été étudiée. En effet, lors de
la marche normale, le pied oscillant attaque le sol systématiquement par le talon, en particulier
pour des raisons de coit énergétique (Cunningham et al., 2010). L’impact de la pose du pied
sur la gestion des forces de réaction du sol a été étudié lors de la marche établie, au moment
précis de la descente d’une petite hauteur (marche) (Van Dieén et al., 2008, 2009). Dans ces
¢études, le ratio de pose avant-pied augmente avec la hauteur de la marche a descendre dans le
but d’améliorer la gestion des forces de réaction du sol ainsi que la stabilité. En effet, les auteurs
suggerent que cette meilleure gestion des forces de réaction du sol serait due au travail des
muscles fléchisseurs plantaires grace a la pose avant-pied. La pose avant-pied permet aux
fléchisseurs plantaires d’effectuer un travail de freinage avant que le talon ne se pose au sol
permettant une progressivité dans le freinage de la vitesse verticale que ne permet pas la pose
par le talon. L’apport de la pose avant-pied, sur les forces de réaction du sol, a particulierement

¢été étudiée lors de la course a pied (Daoud et al., 2012; Lieberman et al., 2010). Ces études
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montrent que I’attaque avant-pied réduit le taux de charge des forces verticales de réaction au
sol (ratio des forces de réaction au sol en fonction du temps). Or, cette variable est corrélée aux
lésions du membre inférieur (Milner et al., 2006). Malgré une augmentation des cofits
énergétiques a la marche, la pose avant-pied permettrait donc une meilleure gestion des forces
verticales de réaction du sol, ce qui pourrait en faire une stratégie privilégiée lorsque la vitesse
verticale du CM augmente (descente d’une marche ou diminution du freinage de la vitesse
verticale du CM par le soleus de la jambe portante) et que le SNC privilégie une stratégie
d’absorption des forces verticales de réaction du sol a une stratégie de vitesse de déplacement
(Van Dieén et al., 2008, 2009).

Sur I’axe médiolatéral, nous observons également des instabilités induites par 1’écart
existant entre les projections au sol du CM et du CP, responsable d'un couple de déséquilibre
latéral pouvant a terme conduire a la chute. Comme les APA, le positionnement latéral du pied
mobile au contact du sol peut également étre adapté pour contrdler la stabilit¢ médiolatérale
(largeur du pas) lors de I’exécution du pas (Caderby et al., 2014, 2017; Zettel et al., 2002). Cette
largeur de pas permet de faire varier la dimension de la BS et contribue a améliorer la stabilité
médiolatérale. De ce fait une surface médiolatérale plus importante permettra de freiner la chute
du corps vers le pied mobile (Yiou et al 2017). Le placement du pied oscillant est controlé
principalement par les adducteurs de ce membre (Hof et al., 2007; Rankin et al., 2014). Cette
stratégie, semble étre lie au fait que le SNC ne soit pas en mesure de prédire a I’avance la
perturbation induite par le déplacement de la surface d’appui, contrairement a la perturbation
induite par un pas auto-initié. Ainsi, le réle proactif des APA médiolatéraux est inopérant et le
SNC intervient, a postériori, en modulant le positionnement latéral ; il s’agit ici d’une stratégie
réactive. Cette méthode de compensation est aussi mise en ceuvre lorsque la vitesse d’initiation

de la marche est augmentée. La moindre efficacit¢ des APA médiolatéraux est compensée par
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une augmentation de la largeur du pas pour que la stabilité posturale a I’instant du pos¢ du pied
soit maintenue (Caderby et al., 2014). Il semble toutefois que les sujets restent en mesure de
moduler les APA médiolatéraux si une contrainte mécanique sur la largeur du pas leur était
imposée maintenant ainsi la stabilité latérale, lors d’un pas de rattrapage (Zettel et al., 2002).
La stabilit¢ latérale et ’amplitude de la chute médiolatérale du CM peuvent étre
influencées par la modification de la raideur de la jambe d’appui pendant la phase d'exécution
du pas. Cette raideur de la jambe portante peut théoriquement €tre activée en modifiant le niveau
d’intervention du couple agoniste / antagoniste des muscles associés au niveau des articulations

de la cheville, du genou ou de la hanche (Yiou et al., 2017).

3.3.  Adaptabilité a la contrainte lors de I’initiation de la
marche

3.3.1. Influence de la pression temporelle

La contrainte liée a la pression temporelle (contrainte interne), est bien connue pour
influencer les caractéristiques temporo-spatiales des APA. Plus précisément, la durée des APA,
associés a un mouvement de bras volontaire, comme la flexion de I’épaule (Nougier et al., 1999)
ou le lancer de balle (Ilmane et LaRue 2008), est réduite lorsque le sujet est soumis a des
conditions de pression temporelle élevée, c’est-a-dire lorsque les participants doivent initier la
tache dés que possible apres un signal de top-départ (condition réactive), en comparaison a une
faible pression temporelle, c’est-a-dire lorsque les participants initient le début de la tache que
quand ils se sentent préts (condition auto-initiée).

Un effet similaire, induit par la pression temporelle, a été observé pour des taches
impliquant des mouvements de jambes comme la flexion a partir de la posture debout (Yiou et
al., 2012b; Hussein et al., 2013) ou l’initiation de la marche (Delval et al., 2005; Wang et al.,

2006).
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Dans le cas de la flexion rapide de la jambe a partir de la posture debout, la réduction
de la durée de ’APA en condition de forte pression temporelle est compensée par une
augmentation de 1'anticipation du décalage du CP vers la jambe oscillante, de telle sorte que les
participants puissent déplacer le CM vers la jambe d'appui plus rapidement (Yiou et al., 2012b;
Hussein et al., 2013), maintenant ainsi la stabilit¢ du corps dans la phase finale unipodale. En
outre, la performance du mouvement focal (vitesse maximale de flexion des jambes) est
demeurée inchangée par rapport a la condition de faible pression temporelle.

L’aptitude du SNC a développer une stratégie adaptative similaire pendant I’exécution
de taches fonctionnelles plus nombreuse et plus complexes, impliquant le corps entier, comme
dans le processus de l'initiation a la marche, a fait I’objet de moins d’études.

Au cours de I’initiation de la marche avec une forte pression temporelle, Wang et al.,
(2006) ont mis en évidence que les pics des déplacements médiolatéraux et antéropostérieurs
anticipés du CP, augmentaient lorsque les participants exécutaient la tache de maniére réactive
(contrainte temporelle forte) versus de maniere auto-initi¢ée. Cependant, ces auteurs n’ont pas
cherché a savoir si ces changements d’amplitude des APA ont influencé la stabilité posturale
et/ou les performances du mouvement. En méme temps, Delval et al., (2005) ont mentionné
une réduction de la durée des APA lorsque l'initiation du pas était déclenchée par un « top
départ » par opposition a la condition auto-initi¢e. Dans 1’é¢tude de Wang et al., (2006), cette
diminution de la durée des APA était accompagnée d'une augmentation du déplacement du CP
selon I’axe antéropostérieur. Cette augmentation n’a toutefois pas été tout a fait suffisante pour
permettre aux sujets d'atteindre une performance motrice équivalente a celle obtenue en
situation auto-initiée (longueur du premier pas et vitesse AP du CM). Il est a noter que dans
cette étude, il était demandé de marcher « vite », mais pas « aussi vite que possible » comme

dans les études précédentes rencontrées dans la littérature (Dibble et al., 2004), ces derniéres
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pouvant avoir masqué le véritable potentiel d'adaptation des APA a la pression temporelle. En
effet, les participants peuvent ne pas avoir développé leur effort maximal pour atteindre la
performance motrice équivalente.

Contrairement a Wang et al., (2006) et aux études mentionnées ci-dessus sur la flexion
des jambes (Yiou et al., 2012b; Hussein et al., 2013), Delval et al., (2005) ont montré par la
suite que la diminution de la durée des APA n’était pas accompagnée d’une augmentation de
I’amplitude de déplacement du CP sur 1’axe médiolatéral. Comme souligné par Delval et al.,
(2005), cet écart avec la littérature pourrait provenir d'une différence dans la fagon dont ces
auteurs ont analysé les données expérimentales. Plus précisément, ces auteurs n'ont pas tenu
compte de I’amplitude maximale des déplacements du CP pour quantifier I'amplitude des APA,
comme il est usuellement pratiqué dans la littérature sur I’initiation de la marche (Breniére et
al., 1987; Crenna et Frigo 1991; Yiou et al., 2011b; Caderby et al., 2013) mais plutdt, des
valeurs de CP relevées a la fin des APA, c’est-a-dire au décollement du talon. Ainsi, 'amplitude
des APA ¢étaient probablement sous-estimée, rendant la comparaison avec d’autres études
difficiles. Par ailleurs, cette étude n’a pas répondu a la question de savoir si la stabilité posturale
a ¢té influencée par la pression temporelle. Bien qu'une baisse de la performance motrice ne
soit pas nécessairement dramatique dans la plupart des situations quotidiennes, le maintien de
la stabilité, en particulier dans la direction médiolatérale, peut étre critique pour l'intégrité
corporelle. En effet, une baisse du controle de la stabilité médiolatérale est considéré comme
une cause majeure de chute chez les sujets fragiles comme les personnes agées (Maki 1997;
Robinovitch et al., 2013), et les chutes sur I’axe médiolatéral sont considérées comme un risque

majeur de fracture de la hanche (Smeesters et al., 2001).
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L’influence de la pression temporelle sur la biomécanique de I’initiation de la marche
et ses conséquences sur I’équilibration notamment dynamique (MS) est une question qui reste

a explorer.

3.3.2. Influence du franchissement d’obstacle

Dans le processus d’initiation de la marche, le franchissement d’obstacle correspond a
une contrainte externe a laquelle le SNC va devoir s’adapter pour maintenir une sécurité
¢équivalente lors de la pose de la pose du pied. Il existe une littérature abondante sur le controle
du franchissement d’obstacle pendant la locomotion, notamment en ce qui concerne le role joué
par la vision (Mohagheghi et al., 2004; Patla et Greig, 2006; Marigold et al., 2007). Dans ces
¢tudes les auteurs s’intéressent a la coordination entre le regard, les mouvements de la téte et le
placement de la jambe portante et oscillante lors du franchissement de I’obstacle pendant la
marche établie. L’objectif était d’analyser les capacités adaptatives de la marche face a une
contrainte (obstacle) prévue ou imprévue. Ces études montrent notamment 1’importance des
informations visuelles « en ligne » pour permettre 1’adaptation a 1’obstacle lors de la marche.

En comparaison, la question de savoir comment les composantes posturales et focales
de I’initiation de la marche, avec franchissement d’obstacle, sont coordonnées pour assurer la
progression du corps en toute sécurité, n’ont pas fait I’objet de travaux aussi fournis (Brunt et
al., 1999). Tres peu d’études ont porté sur ’effet d'un obstacle a franchir lors du processus
d'initiation de la marche (Brunt et al., 1999, 2005; Kim et Brunt, 2009). Ces études ont montré
que la présence d'un obstacle a franchir augmentait la durée de la phase d'exécution de
l'initiation de la marche, augmentant ainsi potentiellement 1'instabilit¢ médiolatérale. Brunt et

al., (1999) ont montré que la durée et le pic des APA sur I’axe antéropostérieur (ce pic a été
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atteint au décollement du bout du pied) étaient réduits en présence d’un obstacle par rapport a
la situation sans obstacle.

Cependant, ces études n’ont pas étudié les relations entre le CP et le CM corps entier
car seules les forces de réaction du sol ont été enregistrées durant les APA. En outre, ces études
n’ont pas ¢étudié I’'influence de 1’obstacle sur le controle de 1'équilibre médiolatéral et la
performance motrice. Zettel et al., (2002) ont montré que le SNC anticipait l'instabilité
potentielle associée au franchissement des obstacles, en augmentant I'amplitude du décalage
médiolatéral du CP, de maniére a maintenir 1'équilibre lors du contact du pied oscillant. Dans
les conditions ou I’initiation du pas étaient déclenchée par une perturbation posturale les APA
¢taient réduits et les sujets compensaient par une pose du pied oscillant plus latérale.

Pourtant, il est bien connu que I’initiation de la marche fait partie des activités motrices
associées a la plus forte proportion de chutes chez les personnes agées (Robinovitch et al.,
2013). De plus, la cause la plus fréquente de chute dans cette population est une erreur transfert
de poids, qui est I'une des principales fonctions des APA. En plus du risque de trébucher sur
I’obstacle, la présence de ce dernier engendre une augmentation de la durée de la phase
pendulaire et donc une augmentation potentielle d’instabilité latérale (Zettel et al., 2002). 11 est
donc a priori surprenant que des études antérieures, traitant de I'influence liée au franchissement
d’obstacle sur le déplacement latéral du CM pendant la marche, ont mentionné que la stabilité
latérale demeurait inchangée lorsque la hauteur de 1'obstacle était modifiée (Chou et al., 2001;
Hahn et Chou, 2004). Ce résultat a conduit les auteurs a suggérer 1’existence de certaines formes
de mécanismes posturaux d’adaptation visant a compenser l'augmentation de I’instabilité
potentielle li¢e a la hauteur des obstacles. La question de ces mécanismes d’adaptation lors de
I’initiation de la marche ou le SNC doit coordonner le passage de la posture vers le mouvement

reste donc a étudier.
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4. SNC : Prédiction et controle postural

Nous avons abordé¢ au cours de cette premicre partie, la notion d’ajustements posturaux
et notamment le réle primordial qu’ils occupent dans 1’anticipation du mouvement (APA),
permettant ainsi une coordination posture/mouvement stable. Néanmoins, il nous a semblé
nécessaire, a la lumiére de nombreuses publications récentes, de traiter plus avant dans un
chapitre spécifique, la capacité prédictive du SNC de maniére a fournir un modéle explicatif a
I’¢laboration et aux spécificités des APA. En effet, comme nous avons pu le voir dans les
chapitres précédents, la réalisation d’une action, conforme a I’intention de départ, entraine des
perturbations. Cependant, au lieu de réagir a ces perturbations en boucle fermée aprés retour
sensoriel, une littérature importante montre (chapitre précédent) que cette correction contre
perturbatrice précede la perturbation. L’observation de ce phénomene implique la prédiction
des conséquences perturbatrices de 1’action, comme notamment la perte d’équilibre du corps
en mouvement ou les modifications possibles de 1’environnement. Il existerait donc une
capacité prédictive du SNC a modéliser la relation entre la posture et le mouvement futur pour
exécuter, de manicre anticipée en toute sécurité, la commande motrice adaptée responsable de
ces contre-perturbations.

Nous avons vu précédemment que le maintien de la posture orthostatique nécessitait la
mise en ceuvre d’ajustements posturaux, 1’alignement parfait du CM et du CP n’existant pas,
au sens physique du terme (Gagey et Weber, 1995). S’appuyant sur les afférences somato-
sensorielles, le SNC pilote ce contrdle actif permanent, la raideur du systéme musculaire seul,
ne suffisant pas a maintenir la station statique d’équilibre (Morasso, 1999 ; Morasso et
Schieppati, 1999).

Lors de la production du mouvement, par-dela les forces perturbatrices identifiées

pendant le maintien de la posture debout, de nouvelles actions déstabilisatrices engendrées par
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la mobilité du corps vont s’exprimer. En premier lieu, en vertu du principe de 1’action et de la
réaction (3 loi de Newton) et en second lieu, en raison de la modification de la position du
CM et de la dimension de la BS (Bouisset, 1991 ; Bouisset et Zattara, 1987). Pour minimiser,
voire corriger les conséquences perturbatrices du mouvement, le SNC génére des forces contre-
perturbatrices anticipées et adaptées (APA) dont le rdéle est de produire la dynamique
rééquilibrante attendue pendant le mouvement (Yiou et al., 2011 ; Mouchnino et al., 1992,
1993 ; Bouisset et al., 2000). Le SNC adapte donc les APA de maniéere proportionnelle (Yiou
et al,, 2012a), en fonction de la qualité¢ et de la quantit¢ de perturbation générée par le
mouvement volontaire (Bouisset et al., 2000). Citons ici I’exemple de la charge additionnelle
(Caderby et al., 2013) ou bien de la pression temporelle (Hussein et al., 2013 ; Delval et al.,
2005). Cette intervention anticipée du SNC et I’énergie potentielle produite par les APA
participent a la performance motrice du mouvement focal mais également, jouent un rdle
stabilisateur a I’issue de celui-ci (e. g. Initiation de la marche) (Dietrich et al., 1994).

Par leur mise en ceuvre anticipée, les APA permettent donc une gestion optimale de la
coordination posture-mouvement (cf. titre 2.2.1 ci-dessus). Par ailleurs, pour répondre aux
délais sensori-moteurs et aux capacités anticipatrices dans la coordination posture-mouvement
(Breniere, 1987), plusieurs auteurs ont propos¢ le principe de structures ou processus neuronaux
reposant sur le concept de « modele interne » (Desmurget et Grafton, 2000 ; Kawato, 1999 ;
Wolpert et Ghahramani, 2000 ; Wolpert et Flanagan, 2001). Le SNC intégrerait donc, des
« catalogues de modeles internes », €éprouvés et mis a jour tout au long des phases
d’apprentissage moteur. Nous allons décrire dans les parties suivantes ces modeles internes

nous permettant de mieux comprendre la présence, 1’origine et le fonctionnement de ces APA.
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4.1. Modéles internes

Parmi les fonctions attribuées au SNC, 1’apprentissage des relations qu’il établit en
interactions avec le monde qui I’entoure, est essentielle. Dans le cadre du contréle moteur, la
notion de « modele interne » semble répondre correctement a la mise en ceuvre de ce concept
de « réseau neuronal relationnel » (Dakin et Bolton, 2018). Cette représentation sous forme de
modeles internes interconnectés peut fournir un cadre acceptable pour comprendre comment le
SNC pourrait développer des attitudes compensatoires adaptées au contexte du mouvement
comme les APA que nous avons abordé précédemment dans ce document. Le SNC disposerait
donc de structures neuronales capables de simuler des processus ou des conséquences
biomécaniques en mettant en ceuvre des modeles internes représentant certains aspects du
monde extérieur, comme sa propre dynamique musculo-squelettique dans le champ
gravitationnel terrestre, ou toute autre transformation mentale (Jordan, 1996). Par exemple, un
modele interne pourrait prédire la distance parcourue par un objet projeté, sans avoir a intégrer
les équations du mouvement, de maniére explicite ou implicite. Le résultat de la prédiction
modélisée pourrait étre basé, par exemple, sur l'extrapolation d'observations précédentes sur
des objets jetés en ’air affinée par essais-erreurs (Jordan, 1996). De facon plus concréte, les
modeles internes prendraient la forme de réseaux de neurones reconfigurés tout au long des
cycles d’apprentissages, aptes a simuler des composantes « amont » et « aval » du systéme
sensori-moteur, dans deux processus inversés que nous allons décrire ci-apres (Kawato, 1999).

D’apres les précurseurs du concept de modéle interne (Miall et Wolpert, 1996 ; Wolpert
et Kawato, 1998), il convient de distinguer deux types de mod¢les internes : le modéle interne
« inverse » et le modéle interne « prédictif ». Le premier, supposé intervenir en préalable dans
la réalisation du mouvement, modélise et produit la commande nerveuse a destination des

effecteurs, a partir de ’intention de I’action ainsi que du contexte du mouvement. Le second

57



Partie 1 - Cadre théorique

qui intervient a la suite du modéele inverse, anticipe par simulation, les conséquences sensori-

motrices de la commande motrice générée par le modele inverse, dans le contexte inhérent a la

tache a accomplir (Kawato, 1999; Wolpert et al., 1998, 1995; Wolpert et Flanagan, 2001).
Dans ce qui suit, nous allons tenter de comprendre comment ces deux modéles

interagissent dans 1’adaptation anticipée du contréle moteur, au contexte du mouvement.

4.1.1. Modéle inverse

Selon la théorie de modéele interne, il est admis que, lors de la genése d’une commande
motrice, le mod¢le inverse intervient au préalable. En effet, son rdle est de créer la commande
motrice adéquate, connaissant le contexte du mouvement et 1’intention de I’action. Ainsi, ce
modele intégre en amont, I’ensemble du contexte 1i¢ au mouvement et émet en aval, une
estimation de la commande motrice attendue, en accord avec le désir initial. Prenons, par
exemple, le mouvement d’un bras qui a lieu pendant que la main se saisit d’un objet et le déplace
vers le haut (Fig. 10). Au moment ou 1’objet est déplacé, I’accélération du bras augmente
artificiellement le poids de 1’objet pour des raisons inertielles, 1’inertie de 1’objet s’opposant
aux variations d’accélération du bras. Dans ce contexte, I’intention de I’action est de déplacer
I’objet vers le haut. Le modéle inverse de la dynamique combinée du bras et de la main calcule
la commande motrice nécessaire a la trajectoire souhaitée du bras et donc de ’objet. Ces
commandes sont envoyées aux effecteurs du bras commandant un mouvement général
d’¢élévation du membre supérieur. A ce moment, cette commande motrice ne tient pas compte
de cette force d’inertie appliquée a 1’objet et s’opposant au mouvement du bras. Sans prise en
compte de cette force, I’objet (ayant son poids qui augmente artificiellement par la force
d’inertie) pourrait échapper de la main du sujet mais ceci ne se produit que rarement. En effet,

apres avoir créé la commande motrice en adéquation avec I’intention du mouvement une copie
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de cette dernicre est envoyée simultanément au modele prédictif et nous allons voir dans la

partie suivante, comment celui-ci permet de corriger, affiner la commande motrice de serrage

au niveau de la main pour qu’elle puisse prendre en compte cette force d’inertielle appliquée a

I’objet cette dernicre étant une conséquence involontaire du mouvement volontaire désiré.

4.1.2. Modele prédictif

Le mod¢le prédictif, quant a lui, utilise les données de sortie calculées par le modele

inverse. Son role est d’établir de manicre anticipée, par modélisation, les conséquences de la

commande motrice sur le systéme biomécanique en tenant compte du contexte du mouvement
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Figure 10 : Modéles internes pour le contréle moteur et la
planification de la trajectoire (Kawato, 1999)

Cette figure représente l'intérét du concept des modéles internes pour comprendre

les adaptations générées par le SNC lors de la manipulation d’'un objet.

a) Illustration de [’expérience de manipulation d’objet. L’objet mesure la

force de préhension tout au long du mouvement d’élévation.

b) Graphique représentant l’évolution des forces de serrage et de charge de

l’objet soulevé en fonction du temps.

¢) Représentation schématique de [’intervention des modeles internes dans la

coordination du couple serrage/charge de [’objet.
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(Fig. 10). Cette capacité d’anticipation est fondamentale a double titre ; en premier lieu, elle
permet d’anticiper 1’état du systéme biomécanique avant que les capteurs périphériques n’aient
renvoy¢ une afférence indiquant un état inapproprié ou imprévu du systéme. Ceci permettant
au SNC d’avoir en permanence une information en temps réel, sur I’état du systéme
biomécanique non retardée par les délais de conduction nerveuse. De plus, elle permet de
moduler la commande nerveuse initialement générée par le modele inverse pour 1’adapter aux
conséquences futures qu’elle engendrerait sur le systéme biomécanique. Ainsi, en anticipant les
conséquences perturbatrices de la commande motrice, cette modulation permet d’éviter les
conséquences d’une correction trop tardive dépendante des délais de retour sensoriels, pouvant
entrainer un danger ou bien un colt énergétique correctif supérieur (APC). Elle participe ainsi
a la performance et a la stabilit¢ du mouvement. En reprenant 1’exemple précédant, en recevant
la copie d’efférence du modéele inverse, le modéle prédictif peut prévoir la trajectoire future du
bras, ses conséquences sur le poids relatif de 1’objet et ainsi prédire la force de préhension
minimale nécessaire pour soulever 1’objet. Pour produire la force utile a la prise de 1’objet au
cours du temps, une commande motrice adaptée est envoyée aux muscles de la main (Fig. 11).

Ainsi, le SNC, en utilisant le mode¢le prédictif, génere une estimation de la position du
point final du mouvement a partir du contexte environnemental 1i¢ au mouvement et une copie
de la commande motrice. Cette estimation permet au SNC de connaitre, avant I’exécution du
mouvement, ’erreur associée a la commande initiale et de déclencher une modulation de la
commande motrice en cours, sans attendre les afférences sensori-motrices (Desmurget et

Grafton, 2000).
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4.2.  Modc¢le interne et contrdle postural

Dans les chapitres qui précedent et plus précisément le chapitre relatif a 1’équilibre
statique, nous avons constaté que la posture était étroitement liée a I’équilibre statique, ce
dernier étant soumis aux lois classiques de la mécanique formulées par Newton qui peuvent se
résumer ainsi : en absence de toute perturbation extérieure, si la projection du CM au sol
coincide avec le CP, I’équilibre statique est assur€.

Cependant, en posture orthostatique, la projection du CM au sol est en avant de I’axe de
rotation des chevilles et le maintien de 1’équilibre impose une rigidité musculaire (fléchisseurs
chevilles, soleus) induisant un moment de force opposé.

Mais la raideur, seule, des chevilles n’est pas en mesure de stabiliser I’équilibre du corps
humain et ce dernier est soumis a des oscillations permanentes inhérentes aux perturbations de
la posture et aux contre-perturbations générées par le systeme neuromusculaire. Ainsi donc,
I’équilibre postural, nécessite un contrdle actif perpétuel du SNC pour maintenir cet équilibre
pseudo-statique (Morasso et Sanguineti, 2002 ; Morasso et Schieppati, 1999).

Dans ce chapitre, nous allons aborder, a la lumiére de la littérature existante, le role et
les raisons du contrdle permanent, par le SNC, lié aux oscillations incessantes en posture érigée,
constatées par de nombreux auteurs.

Les perturbations endogenes du corps humain (respiration, battements cardiaques, ...)
imposent I’intervention continue du SNC qui doit surveiller systématiquement les informations
sensorielles afin de détecter, a I’avance, les événements qui pourraient exiger une compensation
posturale et se solder par des écarts d’alignement CM / CP, plus ou moins importants. Les
caractéristiques spécifiques des oscillations engendrées peuvent, a ce titre, fournir des indices
prédictifs quant a I’obligation d’une intervention du SNC pour maintenir 1’équilibre postural

(Dakin et Bolton, 2018). Cet équilibre est qualifié¢ de « stable » des lors qu’apres une oscillation,

61



Partie 1 - Cadre théorique

le corps revient a sa position d’équilibre sans action de rattrapage, avec la projection du CM
située a 'intérieur de la BS (Kuo, 1995; Murray et al., 1967). Le rdle joué par le SNC, dans la
recherche permanente de I’équilibre postural « pseudo-statique », pourrait se situer dans la
surveillance des paramétres (vitesse et position) de déplacement du CM. Les retours des boucles
sensorielles permettraient au SNC de maintenir la vitesse de déplacement du CM proche de
z¢ro, dans le but de limiter au maximum la quantité d’ajustement nécessaire au maintien de
I’équilibre en posture orthostatique (Slobounov et al., 2009).

Cependant, certains auteurs (Morasso et Sanguineti, 2002 ; Morasso et Schieppati,
1999) ont montré qu’en présence des perturbations endogénes et exogenes subies par le corps
humain en station debout, les retards de réponse en provenance des boucles de rétroactions
sensori-motrices ne permettent pas, a elles seules, de maintenir 1’équilibre. Ils suggerent (Fig.

11) la mise en ceuvre par le SNC de processus anticipateurs basés sur le concept de « modéle

Etat actuel Etat actuel
ap 2R
Intention de I'action . Commande motrice
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Entrée Entrée
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Commande Etat
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Figure 11 : Schématisation des mod¢les internes

Hllustration des entrées et sorties des deux différents modeles internes d’aprés Kawato, 1999.
Cette figure schématise les interactions possibles entre les deux modéles.
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interne ». D’autres auteurs (Gatev et al., 1999 ; Carpenter et al., 2010) appuient cette idée en
avangant 1’hypothese selon laquelle les oscillations permanentes seraient volontairement
associées au maintien de 1’équilibre postural. Potentiellement, le processus oscillatoire serait
utilisé par le SNC pour explorer la réponse de la BS et impliquerait alors la mise en ceuvre de
modeles internes prédictifs, permettant d’ajuster ainsi en permanence, la commande motrice
posturale sans risquer de rompre 1’équilibre statique. Si ce concept a bien été confirmé par des
travaux relativement récents (Gawthrop et al., 2014), il est cependant discuté par d’autres études
(Elias et al., 2014) qui indiquent que le contrdle postural oscillatoire pourrait étre produit par

une interaction entre la moelle épiniére et un influx sensoriel modulé, indépendant du SNC.

4.3. Modele interne: coordination entre posture et
mouvement

En situation dynamique, de la méme facon qu’en posture orthostatique, le SNC
intervient pour corriger, de manicre anticipée, les conséquences perturbatrices engendrées par
le mouvement focal. Ainsi, comme nous 1’avons expos¢ dans un chapitre précédent, en vertu
du principe de I’action et de la réaction (3« loi de Newton), le mouvement focal, en raison de
I’accélération d’un ou plusieurs segments corporels, génére des forces de réaction qui entrainent

une perturbation de 1I’équilibre postural.

4.3.1. Tache de pointage

Pour illustrer ceci, nous avions retenu I’exemple du mouvement du bras lors d’une tache
de pointage vers une cible (chapitre 2.1). Ce mouvement engendre des forces de réactions au
niveau de I’épaule, transmises au reste du corps. Au début des années 1990 (Bouisset, 1991;
Bouisset et Do, 2008; Bouisset et Zattara, 1987), le terme de « capacité posturo-cinétique » a

été donné a cette aptitude que possede le SNC lui permettant de s’organiser de maniére a ce que
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ces forces de perturbations, induites par le mouvement volontaire, ne viennent perturber la
stabilité posturale. Lors d’une tache de pointage, les forces de réaction dirigées vers 1’arriére et
vers le bas, déséquilibrent le corps dans cette méme direction (Bouisset et Zattara, 1987 ; 1981).
De maniére anticipée, le SNC intervient donc, grace a la capacité posturo-cinétique, pour
permettre la réalisation efficace de la tiche motrice ainsi Belenkii (1967) a montré I’existence
d’activités musculaires anticipatrices générées par ce dernier (APA). Dans les années 2000, la
transposition du prédicteur de Smith au controéle moteur (Miall et Wolpert, 1996; Wolpert,
2007; Wolpert et al., 1998; Wolpert et Kawato, 1998) permet d’expliquer, par les modeles
internes, cette capacité du SNC a s’organiser, de maniére anticipée, pour s’adapter de la fagon
la plus efficiente, aux perturbations induites par le mouvement volontaire. En effet, le concept
de mod¢le interne fournit un cadre théorique permettant d’expliquer les mécanismes qui sous-

tendent les constats de cette capacité posturo-cinétique.

Mouvement ) > LModéleJ _WF.“

souhaité inverse
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\»___resuhat

Figure 12 : Schéma du concept des modéles internes dans une tiche de pointage (schéma adapté
de Desmurget et Grafton, 2000).

Partant de [l’intention de [’action, la commande motrice, issue du modeéle inverse, est initialement définie en
fonction des emplacements respectifs de la main et de la cible. Au cours du mouvement, le modéle prédictif élabore
la dynamique du mouvement. Ce modele regoit en entrée les retours sensoriels et une copie de la commande
motrice et génere une estimation de la position du point final du mouvement en sortie. Cette estimation est
comparée a l'emplacement réel de la cible. En cas de divergence, un signal d’erreur (SE) est généreé, déclenchant
une modulation de la commande moteur en cours, avant méme que le début du mouvement ne soit exécuté.
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La capacité de modélisation du modele interne prédictif explique bien que I’exécution
de ce mouvement rapide soit précédé d’APA (Desmurget et Grafton, 2000; Oguz et al., 2018),
ajustés a la perturbation attendue (Aruin et Latash, 1995; Aruin et al., 1998; Bonnetblanc et al.,
2004). En effet, la présence de ces APA nous informe clairement sur la capacité du SNC, a
modéliser une contre perturbation anticipée via des structures neuronales, principalement
situées dans le cervelet et apprenant par « essai-erreur » (Fig. 12). Ce modéle explicatif demeure
conforme a ce que nous avions indiqué au chapitre 2.2 de ce cadre théorique avec le role
« stabilisateur » des APA (Bouisset et Zattara, 1987 ; Lee et al., 1987) et leur role « facilitateur »

(Lee et al., 1990).

4.3.2. Initiation de la marche

Dans le cadre de D’initiation de la marche, le mouvement focal du pas est aussi
perturbateur de la posture initiale (risque de chute vers 1’arriére et du co6té oscillant). Les APA
interviennent, dans ce cas, pour imprimer au CM une accélération vers I’avant et du coté de la
jambe portante (Burleigh et al., 1994 ; Lepers et Brenic¢re 1995), provoquant ainsi un impulsion
« controlée » de déstabilisation du corps. Cette déstabilisation contrdlée s’explique bien par les
modeles internes qui donnent la capacit¢ au SNC de modéliser 1’état sensori-moteur futur.
Connaissant cet état futur, le SNC peut ainsi prendre la liberté de programmer des actions
motrices déstabilisantes qui seront compensées par le mouvement volontaire, mais également
utilisées pour soutenir la performance motrice. Ainsi, le processus de genese des APA permet,
de la méme maniere que pour le principe d’une tache de pointage, de programmer la commande
motrice adaptée, a I’intention du mouvement, en tenant compte de la future perturbation induite
par la contrainte issue de ce dernier. Nous allons maintenant proposer, a partir des schémas de

Desmurget et Grafton, 2000 (tiche de pointage), ainsi que Morasso et al., 1999 (controle
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postural par les modeles internes), une illustration du réle joué par les modeles internes dans la
biomécanique de I’initiation de la marche (Fig. 13).

Dans le processus d’initiation de la marche (Fig. 13), I’intention du mouvement est de
« faire un pas » de facon équilibrée (MS > 0). La commande motrice permettant de générer ce
mouvement sera créée par le modele inverse (exemple : contraction des muscles fléchisseurs
de hanche, ilio-psoas). Une copie de cette efférence est envoyée au modele prédictif qui, a partir
de cette derniere ainsi que du contexte du mouvement, va estimer 1’état sensori-moteur futur,
une fois 1’exécution du pas terminée (MS < 0). Cet état estimé étant un état de déséquilibre non-
conforme a I’intention du mouvement, une nécessité de correction de la commande initiale est
détectée. Cette correction est ensuite réintégrée par le modele inverse qui va ajuster, adapter la
commande motrice pour compenser cet écart (MS désirée # MS estimée). Cette correction de
commande est manifestée par les APA (exemple : contraction tibial antérieur et moyen fessier
de la jambe oscillante). Une fois le pas effectué, les afférences périphériques multimodales sont
intégrées selon une pondération Bayésienne (prise en compte de la variance du signal afférent)
par le SNC de manicre a déterminer 1’équilibration réelle a la fin de I’exécution du pas (MS
réel). Ce dernier, comparé a la MS estimée (modele prédictif), participe a I’apprentissage et la
correction des modeles internes ainsi que de la commande motrice (correction en ligne),
(Desmurget et Grafton, 2000).

Le concept de mode¢le interne permet donc de comprendre 1’existence d’une capacité
posturo-cinétique dans la coordination posture/mouvement, aussi bien dans les mouvements a
base posturale fixe (tdche de pointage) que dans les mouvements impliquant le corps entier
(initiation de la marche). Ils permettent aussi d’expliquer I’adaptation de cette capacité posturo-

cinétique (et des APA) en fonction du contexte et de I’intention du mouvement.
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De plus, le concept de modele interne permet d’expliquer également la gestion des
contraintes (pression temporelle, obstacle). Grace a cette capacité de prédiction les modeles
internes compensent, dans la commande motrice initiale, les conséquences perturbatrices de ces
contraintes imposées, qu’elles soient internes, modifiant I’intention du mouvement (pression

temporelle) ou externes (franchissement d’obstacle).
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Figure 13 : Circuits simplifiés représentant le concept des modéles internes dans initiation de la
marche (schéma adapté de Desmurget et Grafton, 2000 ; Morasso et al., 1999).

Selon I’hypothése d’une approche modulaire du contréle moteur (d’Avella et al., 2015;
Haruno et al., 2003, 2001; Ingram et al., 2017; Kawato, 1999; Wolpert et al., 1998; Wolpert et
Flanagan, 2010; Wolpert et Kawato, 1998), les adaptations aux contextes du mouvement ne
seraient pas la conséquence de calculs complexes réalisés par le SNC. Au contraire, les modeles
internes s’ajusteraient par « essai-erreur ». Cet apprentissage par la répétition, que I’on appelle
apprentissage supervisé (Doya, 2000), a lieu dans les réseaux de neurones du cervelet, ce
dernier jouant un role essentiel dans 1’apprentissage moteur en construisant une estimation des

conséquences sensorielles du mouvement (Brooks et al., 2015 ; Doya, 2000; Popa et Ebner,
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2018). La littérature suggere que cette estimation est comparée aux retours du systéme somato-
sensoriel pour calculer l'erreur de prédiction sensorielle et ainsi affiner les modéles internes en
fonction du contexte du mouvement. Cette hypothése soutient donc I’idée que pour un petit
ensemble ou a chaque contexte de mouvement, correspond un mod¢le interne adapté que le
SNC devra sélectionner avec un maximum de pertinence en fonction de I’environnement. La
sélection du mod¢le interne adapté est dépendante du « repérage prédictif » opéré par le SNC
grace a ses interactions avec son environnement (d’Avella et al., 2015; Haruno et al., 2003;
Ingram et al., 2017). Dakin et Bolton, 2018, rappellent que le « repérage prédictif » mis en
ceuvre par le SNC permet au cerveau de préparer différents modules de modéeles internes lui
permettent d’interagir de fagon adaptée avec son environnement. Une fois préparés, ces
modules pourront étre utilisés en cas de besoin.

Dans le cadre de D’initiation de la marche sous contrainte (pression temporelle,
franchissement d’obstacle), le SNC, ayant pris en compte les contraintes avec lesquelles il va
devoir composer, va adapter la commande motrice en sélectionnant ou en affinant un mode¢le
interne, en se basant sur ses expériences passées, de manicre a réaliser le mouvement dans des

conditions de performance et de stabilité optimales.
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Partie 2 - Problématique et méthodologie générale

1. Problématique

L’initiation de la marche correspond a la période transitoire entre la posture debout et la
marche stationnaire (e.g. Breniére et al., 1987). Il s’agit d’une tache fonctionnelle classiquement
utilisée dans la littérature pour investiguer la coordination entre la posture et le mouvement.
L’initiation de la marche constitue une perturbation de la posture et de 1’équilibre, et ce, en
grande partie du fait de la réduction de la BS associée au décollement du pied oscillant (e.g.
Yiou et al., 2017). Pour contrecarrer cette perturbation, mais aussi permettre de générer des
forces propulsives permettant la progression du corps dans la direction désirée, le SNC
développe des phénomeénes dynamiques posturaux qui précédent le décollement du pied
oscillant, et qui correspondent aux APA. Lors de D’initiation de la marche, ces APA se
manifestent par un déplacement du CP vers 1’arric¢re et vers la jambe oscillante (e.g. Breniére
et al., 1987, Yiou et al., 2017). Cette dynamique posturale permet d’impulser une vitesse au
CM en sens opposé (i.e. vers I’avant et vers la jambe d’appui) suffisante pour maintenir la
stabilité posturale lors de la phase pendulaire du pas ou le corps, alors soumis a la gravité selon
un modele de pendule inversé, oscille autour du pied d’appui (Lyon et Day, 2005, 1997 ; Yiou
et al., 2016).

Une des caractéristiques fondamentales des APA est leur adaptabilité aux contraintes
spatiale ou temporelle appliquées au systéme postural, telles que I’augmentation de la vitesse
de marche (Caderby et al., 2014), le port d’une charge additionnelle répartie de fagon
symétrique ou asymétrique par rapport a 1’axe du corps (Caderby et al., 2013) ou encore la
pression temporelle (Delval et al., 2005; Wang et al., 2006).

Cependant, a notre connaissance, aucune ¢tude ne s’est intéressée a I’effet d’un cumul

des contraintes temporelles et spatiales sur 1’organisation biomécanique de I’initiation de la
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marche, ou n’a fait varier de fagcon systématique le « niveau » de contrainte spatiale (exogene
ou endogéne) imposée au systeme postural. C’est le cas par exemple lorsque les sujets sont
amenés a enjamber un obstacle de profondeur et de hauteur changeantes. En effet, le
franchissement de 1’obstacle se présente comme une contrainte spatiale exogéne ayant pour
effet d’augmenter la durée d’exécution du pas et donc, potentiellement, 1’instabilité posturale.
La manipulation expérimentale de la pose du pied au sol (pose « d’attaque » en pointe ou en
talon) correspond a une contrainte spatiale endogéne susceptible d’influencer la biomécanique
de I’initiation de la marche.

Comme il a été dit précédemment, le SNC utilise des mod¢les internes pour coordonner
le passage de la posture au mouvement (Miall et Wolpert, 1996; Wolpert, 2007; Wolpert et al.,
1998; Wolpert et Kawato, 1998). Ceci nous permet de penser que grace a cette capacité de
modélisation affinée au cours des différents apprentissages moteurs par essais-erreurs, le SNC,
anticipant les conséquences sensorimotrices du mouvement désiré, sous contraintes imposeées,
adaptera précisément la biomécanique de I’initiation de la marche a la pression temporelle, au
franchissement de 1’obstacle et a la pose du pied qui lui seront imposées, dans le but de
maintenir la performance motrice et la stabilité¢ inchangées.

L’objectif principal de cette these est d’investiguer 1’organisation biomécanique de
I’initiation de la marche lors de I’application cumulée d’une contrainte temporelle et de
contraintes spatiales endogéne (pose du pied) et exogéne (enjambement d’obstacle).

L’hypothése générale est que le systeme postural, chez le jeune adulte sain, est capable
de s’adapter a I’augmentation des contraintes spatiales et temporelles qui lui sont imposées
expérimentalement, de maniére a maintenir un niveau de performance motrice et de stabilité
invariants. Trois études ont été réalisées pour tester cette hypotheése générale auxquelles s’est

ajoutée une étude de validation de mesure de la BS.
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L’objectif de la premiére étude était d’analyser I’effet de la pression temporelle
(situation de temps de réaction vs. auto-initiée) et de la présence (ou non) d’un obstacle a
franchir sur 1’organisation biomécanique de I’initiation de la marche, réalisée a vitesse
maximale. Il s’agissait de savoir spécifiquement comment le SNC s’adaptait a ces deux types
de contraintes, de manic¢re indépendante, mais aussi en cumulant les deux contraintes. Les
hypotheses étaient les suivantes : 1) durée des APA est réduite en condition de pression
temporelle forte. Cette réduction est compensée par une augmentation de I’amplitude des APA ;
2) le franchissement de I’obstacle entraine une augmentation de 1’amplitude des APA ML en
adéquation avec I’augmentation de la durée de la phase pendulaire.

Dans 1I’étude précédente, nous avons constaté que la présence de 1’obstacle augmentait
le temps de la phase pendulaire et par conséquent augmentait I’amplitude des APA ML, sans
savoir si le SNC modifiait la programmation des APA de maniére indépendante ou parfaitement
proportionnée a la quantité de contrainte spatiale. Pour cela, dans 1’étude suivante, nous avons
fait varier les caractéristiques de 1’obstacle de fagon a vérifier si le SNC prenait en compte ces
caractéristiques dans la programmation des APA.

L’objectif de 1a deuxiéme étude était donc d’analyser 1’effet de la pression temporelle
(temps de réaction vs. auto initiée) et de ’augmentation de la hauteur et de la distance de
’obstacle a franchir (3 niveaux de hauteur et distance normalisés par rapport a la taille du sujet),
sur 1’organisation biomécanique de I’initiation a la marche a vitesse maximale. Il s’agissait de
savoir spécifiquement comment le SNC s’adaptait a ces deux types de contraintes, de maniere
indépendante et cumulés mais surtout, a 1’augmentation de la hauteur et de la distance de
I’obstacle. Les hypothéses étaient les suivantes : 1) la durée des APA est réduite en condition
de pression temporelle forte. Cette réduction est compensée par une augmentation d’amplitude

des APA ; 2) I’amplitude des APA ML augmente en adéquation avec la durée de la phase
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pendulaire laquelle dépend de la hauteur de 1’obstacle, tandis que 1’amplitude des APA AP
augmente en fonction de la distance de I’obstacle a franchir. Pour tester ces hypothéses et
appuyer I’'importance des APA dans le maintien de la stabilité, nous avons utilis¢ un modele
mécanique formalisant la trajectoire du CM lors de I’initiation de la marche.

Dans I’é¢tude précédente, nous avions mis en évidence que lorsque la distance de
I’obstacle augmentait, les sujets attaquaient plus fréquemment le sol avec 1’avant-pied. Pour
une distance de 10% de la taille du sujet, nous constations 6,7% d’attaque avant-pied, tandis
que pour une distance de 30% de la taille du sujet, nous constations 20,7% d’attaque avant-
pied. Etant donné que D’attaque avant-pied n’est pas décrite dans la littérature relative a
I’initiation de la marche, nous avons voulu savoir quel pouvait étre I’impact de ce type d’attaque
de pied sur la biomécanique de I’initiation de la marche.

L’objectif de la troisieme étude consistait donc a analyser 1’effet du type de pose de
pied (avant ou arriere-pied) sur I’organisation biomécanique de I’initiation de la marche, lors
du franchissement d’un obstacle, d’une hauteur et d’une distance importante (hauteur 10% et
longueur 30% de la taille du sujet). Cette étude se proposait donc de répondre a la question de
savoir quel était I’impact du type de pose de pied sur les APA, I’équilibration, les mécanismes
de freinage et d’absorption des forces de réaction du sol sur 1’axe vertical. L hypothése était
que la pose avant-pied permettrait de développer moins d’APA ML, moins de freinage, tout en
permettant une meilleure équilibration et une meilleure absorption des forces d’impact
verticales.

L’objectif de la quatriéme étude ¢tait de valider la mesure des dimensions de la BS
(correspondant a la largeur et a la longueur du pas) a 1’aide d’une plateforme de force, en
prenant pour « gold standard » le systtme VICON. Notre hypothese était qu’en utilisant les

données de la plateforme de force pour calculer la position du CP au moment des appuis
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unipodaux de chaque pied, la marge d’erreur mise en évidence a I’aide de la méthode Bland et
Altman serait acceptable. Cette étude a permis de montrer qu’il était possible de déterminer
avec fiabilité et précision la BS et donc la MS (« margin of dynamic stability » des anglo-

saxons) au moyen d’une plateforme de force.

2. Méthodologie générale

Dans cette section, nous présenterons la méthode commune aux différentes études de
cette thése. Nous aborderons les points suivants : les participants, le matériel, le protocole,
I’analyse des données et les parametres analysés. Les détails sur la méthodologie propre a
chaque expérience sont donnés dans les différentes études contenues dans la partie

expérimentale (Partie 3).

2.1. Les participants

Les individus recrutés dans chacune de nos études étaient tous jeunes et sains. Ils ne
présentaient aucun antécédent de trouble neurologique, orthopédique ou de tout autre trouble
connu susceptible d’affecter leur marche ou leur équilibre. Tous les participants ont lu et signé
un consentement éclairé avant de prendre part aux expérimentations qui ont été conduites en

conformité avec la déclaration d'Helsinki (1964).

2.2. Les matériels

Dans le cadre de ce travail de these, I’analyse biomécanique du processus d’initiation
de la marche a été réalisée en utilisant la méthode dite « globale » (cf. Breniére et
collaborateurs). Cette méthode est associée a la technique de la plateforme de force et elle est
basée sur le principe de la mécanique pour calculer sur la base des données enregistrées sur la

plateforme de force, I’accélération du CM ainsi que les positions instantanées du CP. Chacun
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de ces parametres est une expression globale propre du mouvement. Le CM est 1’expression
instantanée des mouvements de tous les segments corporels en rapport avec 1’objectif du
mouvement, par exemple la vitesse maximale de progression du corps ; le CP est I’expression
des conditions d’appui nécessaires a cet objectif.

La plateforme de force constitue la technique appropriée a ce modele puisqu’elle permet
de mesurer directement les forces extérieures qui agissent sur les points d’appui au cours du
mouvement. Elle permet en outre de réaliser des mouvements sans entrave et ne nécessite
aucune préparation particuliere. De plus, elle permet de déterminer les accélérations du CM
avec une précision que ne peuvent atteindre la plupart des autres systemes d’analyse du

mouvement.

2.2.1. Plateforme de force

La marche commengait sur une plateforme de force (600-1200 mm, AMTI, Watertown,
MA, USA) située au tout début de la zone de marche de cinq métres de longueur, plateforme
incluse (Fig. 14).

La plateforme de force était intégrée a la piste et était suffisamment grande pour
permettre aux participants de pouvoir poser systématiquement le pied mobile a la fin du
mouvement. Aprés avoir franchi I'obstacle, les participants marchaient jusqu'au bout de la piste,
puis restaient immobiles pendant quelques secondes avant de revenir a leur position de départ.

L’obstacle était constitué d’une baguette de bois 1égere (longueur : 65 cm et diamétre :
1 cm), reposant sur deux supports réglables en hauteur. Les orteils du participant ont servi de
point de référence pour positionner 1’obstacle a différentes distances. Les données cinématiques

et cinétiques ont été collectées simultanément a une fréquence de 500Hz. L’acquisition des
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Figure 14 : Illustration schématique du systéme expérimental utilisé

1-Piste de déplacement ; 2-plateforme de force ; 3-obstacle ; 4-marqueur réfléchissant ; 5-camera VICON ; 6-
cible visuelle ; 7-distance de I’obstacle ; 8-hauteur de ['obstacle

données et 1’affichage des stimulis étaient contrélés par un programme personnalisé écrit en
Matlab TM (R2009b, TheMathWorks Inc., Natick, MA, Etats-Unis).

Notons ici que «x» représente la direction antéropostérieure, «y » la direction
médiolatérale, et «z» la direction verticale. Six variables mécaniques ont donc été
enregistrées : Fx, Fy, Fz, Mx, My, Mz. Le déplacement antéropostérieur et médiolatéral du CP
est calculé sur la base de ces forces et moments (Brenicre et al., 1987 ; Lepers et Breniere, 1995

; Mcllroy et Maki 1999).

2.2.2. Systeme de capture du mouvement
D’autres outils expérimentaux comme des systémes de capture de mouvement de type
VICON ont été utilisés dans nos études afin de déterminer certains parametres spatiaux-
temporels de I’initiation de la marche (e.g., instant du décollement du talon oscillant, marge de

sécurité, largeur du pas, etc.). Des reperes cutanés réfléchissants (9 mm de diamétre) ont été
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placés bilatéralement au niveau de I'hallux (marqueur d'orteil), de la téte du cinquieéme
métatarsien (marqueur métatarsien), du calcanéum postérieur (marqueur du talon) et au milieu
du sommet de l'obstacle (marqueur d'obstacle). Un systéme de capture de mouvement AVS8i
VICON huit-cameras (Mcam?2) (Oxford Metrics Ltd., UK) doté de 64 canaux analogiques a été

utilisé pour enregistrer le mouvement des balises au pied et détecter la position de l'obstacle.

2.2.3. Protocole

Le protocole expérimental était globalement le méme dans les différentes études. Les
sujets se tenaient initialement debout, pieds nus, sur la plateforme de force, dans une posture
naturelle avec les bras le long du corps. La position initiale des pieds au sol était librement
choisie par le sujet. La position des pieds était notée sur la plateforme de forces afin que les
sujets reprennent la méme position a chaque essai. Durant la posture debout initiale, les sujets
avaient pour consigne de rester le plus immobile possible tout en fixant une cible de 10 cm de
diamétre, positionnée a hauteur des yeux et située a la fin de la piste de marche. Apres un signal
de préparation de I’expérimentateur, les sujets initiaient la marche a leur propre initiative
(condition auto-initiée) ou le plus rapidement possible au signal de I’expérimentateur (condition
de pression temporelle). Puis les sujets continuaient a marcher vers 1’avant jusqu’a la fin de la
piste de marche. En condition auto-initiée, les sujets étaient conscients que le signal de
I’expérimentateur n’était pas un signal de départ et, de ce fait, qu’ils pouvaient prendre le temps
nécessaire pour préparer leur mouvement et qu’ils devaient initier la marche uniquement
lorsqu’ils se sentaient préts. La jambe oscillante était librement choisie par le sujet et restait la
méme pour tous les essais. L’expérimentateur déclenchait 1’acquisition des données quand le

sujet était immobile et au moins 1 seconde avant le signal de préparation.
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2.2.4. Analyse des données

Avant ’analyse des données, I’enregistrement des signaux issus de la plateforme de
force est effectu¢ a 1’aide d’une carte d’acquisition de conversion analogique/digitale, pilotée
par un micro-ordinateur grace au logiciel d’acquisition MATLAB (Version v2009r). Le logiciel

de traitement des signaux employ¢ est MATLAB (Version v2009r).

2.2.4.1. Le centre de pression

Les coordonnées du CP selon la direction antéropostérieure (xCOP) et médiolatérale
(yCOP) ont été calculées a partir des données de plateforme de forces en utilisant les formules

suivantes (Fig. 15) :

—My + Fx x dz
xCOP =
Fz
Mx + Fy X dz
yCOP = 5
Centre géométrique
a la surface dela Fz
plateforme de force \ 1..
! | Centre de
,."r | pression
J{ 1
fi W
L i Fx
x

b Origine de la

plateforme de force

Figure 15 : Représentation schématique de la plateforme de force

Ou Mx et My sont respectivement les moments autour des axes antéropostérieur et médiolatéral,
Fx, Fy et Fz sont respectivement les forces de réaction dans la direction antéropostérieure,
médiolatérale et verticale, enfin dz, dy et dx sont respectivement les distances verticale,
médiolatérale et antéropostérieure entre le centre géométrique de la plateforme et son origine.
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2.2.4.2. Le centre de masse

Les accélérations instantanées du CM dans les directions antéropostérieure (x"CM) et
médiolatérale (y"CM) ont ¢été calculées respectivement a partir des composantes
antéropostérieure et médiolatérale de la force de réaction au sol, selon la seconde loi de Newton.
Les vitesses du CM selon les directions antéropostérieure (x’CM) et médiolatérale (y’CM) ont
été déterminées en intégrant numériquement 1’accélération correspondante du CM par la
méthode des trapezes (Winter et Patla, 1997). Le déplacement médiolatéral du CM (yCM) a été
calculé par une intégration numérique (méthode des trapezes) de la vitesse médiolatérale du
CM. Le calcul des vitesses et du déplacement du CM a été réalisé avec une constante
d’intégration nulle, c’est-a-dire que les vitesses et le déplacement du CM ont été considérés
nuls a I’instant initial (Brenicre et al., 1987). Par convention, la vitesse et le déplacement du
CM et du CP ont été considérés positifs quand ils étaient dirigés vers I’avant et vers la jambe

oscillante.

2.2.43. Les événements temporels

Les données provenant de la plateforme de force ont été utilisées pour identifier les
événements temporels caractéristiques de I’initiation de la marche a savoir, les instants du début
des APA et du contact du pied oscillant avec le sol. Comme le début des APA est connu pour
différer selon la direction antéropostérieure ou médiolatérale considérée (Lin et Yang, 2011),
les instants du début des APA antéropostérieurs (tOap) et du début des APA médiolatéraux
(tOmL) ont été identifiés séparément. Les instants tOap et tOmr ont été¢ déterminés respectivement
lorsque les accélérations antéropostérieure et médiolatérale du CM dépassaient de 2 écarts-
types le signal de base calculé sur les 250 premiéres millisecondes d’enregistrement durant

lesquels le sujet était immobile (Yiou et al., 2011b; Yiou et al., 2012b).
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2.2.4.4. Les parametres calculés

Les grandeurs biomécaniques classiques associées a I’initiation de la marche ont été
calculées dans I’ensemble des études. Ces grandeurs peuvent étre classées en tant que
parametres temporels ou parametres spatiaux.

Les parameétres temporels qui ont é€té considérés sont les suivants :

- la durée des APA antéropostérieur, correspondant a la durée entre les premicres
variations de 1’accélération du CM dans la direction antéropostérieure (t0ap) et le décollement
du talon oscillant ;

- la durée des APA médiolatéraux, i.e. la durée entre les premicres variations de
I’accélération médiolatérale du CM (tOmr) et le décollement du talon oscillant ;

- La durée d’exécution du pas : durée entre le décollement du talon et le contact du pied
oscillant avec le sol.

Les parameétres spatiaux qui ont été calculés dans chaque étude sont les suivants :

- Les positions antéropostérieure et médiolatérale initiales du CM durant la posture
debout statique, estimées en moyennant respectivement les positions antéropostérieures et
médiolatérales du CP sur les premicres 250 millisecondes d’enregistrement durant lesquelles le
sujet était immobile (Mcllroy et Maki, 1999) ;

- Le recul maximal du CP durant les APA, caractérisant I’amplitude des APA selon cet
axe ;

- Le pic de déplacement médiolatéral du CP vers la jambe oscillante durant les APA,
caractérisant I’amplitude des APA selon cet axe ;

- Les vitesses antéropostérieure et médiolatérale du CM a I’instant du décollement du

talon oscillant ;
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- Les vitesses antéropostérieure et médiolatérale du CM au moment du contact du pied
oscillant avec le sol ;

- Le pic de vitesse antéropostérieure du CM a la fin du premier pas (x’CMmax), qui
représente la vitesse de progression a la fin du premier pas (Breniére et al., 1987) ;

- la longueur et la largeur du premier pas. Ces deux parameétres ont été déterminés a
partir du systéme de capture du mouvement VICON.

En plus des paramétres cités, d’autres parameétres ont été spécifiquement déterminés
dans certaines expériences. Ils seront présentés dans la partie méthodologique des études

concernées.
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Etude 1: Influence de la contrainte de pression temporelle sur
'organisation biomécanique de I'initiation de la marche réalisée avec
ou sans obstacle a franchir

Cette étude a donné lieu a la publication suivante :
Influence of temporal pressure constraint on the biomechanical organization of gait
initiation made with or without an obstacle to clear. Exp Brain Res 234, 1363-1375.

https://doi.org/10.1007/s00221-015-4319-4

Yiou, E., Fourcade, P., Artico, R., Caderby, T., 2016.
Résumé

Cette ¢tude visait a explorer l'influence d’une contrainte temporelle juxtaposée a une
contrainte spatiale sur la stabilité posturale et la performance motrice d’une tache d’initiation
de la marche. Dix participants, tous jeunes et sains, ont réalisé¢ des séries d’initiation de la
marche a vitesse maximale sous deux conditions de contrainte temporelle : contrainte
temporelle faible (CTF-) et contrainte temporelle forte (CTF+). En condition CTF-, le départ
de I’initiation de la marche était auto-initié ; en condition CTF+, le départ de I’initiation de la
marche était déclenché par un signal impératif (signal « GO »). Dans chacune de ces conditions,
I’initiation de la marche a été réalisée avec et sans contrainte spatiale (obstacle a franchir, placé
en début de piste devant les participants). Les résultats ont montré que la durée des ajustements
posturaux anticipateurs (APA) était plus courte et que leur amplitude était plus importante en
condition CTF+, comparée a la condition CTF-. Cette plus grande amplitude des APA
permettait aux participants d’atteindre une stabilité posturale et une performance motrice
équivalentes dans les deux conditions de pression temporelle. Les résultats ont également

montré que la durée de la phase d'exécution du pas était considérablement augmentée en
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condition avec obstacle par rapport a la condition sans obstacle, augmentant ainsi I’instabilité
potentielle. Cette instabilit¢ n’était cependant pas augmentée, probablement grace a
I’augmentation concomitante de 1’amplitude des APA. Ces résultats mettent en évidence
'adaptabilité du systéme postural aux contraintes temporelles et spatiales qui lui sont imposées.
Ces résultats acquis chez le jeune adulte sain, constituent une base pertinente qui nous permettra
de mieux comprendre 1'étiologie des troubles de I'équilibre associés au risque de chute chez les
personnes fragiles posturo-déficientes (e.g. les personnes agées et les patients atteints de la

maladie de Parkinson).
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Abstract Many daily motor tasks have to be performed
under a temporal pressure constraint. This study aimed to
explore the influence of such constraint on motor perfor-
mance and postural stability during gait initiation. Young
healthy participants initiated gait at maximal velocity
under two conditions of temporal pressure: in the low-
pressure condition, gait was self-initiated (self-initiated
condition, SI); in the high-pressure condition, it was initi-
ated as soon as possible after an acoustic signal (reaction-
time condition, RT). Gait was initiated with and without
an environmental constraint in the form of an obstacle to
be cleared placed in front of participants. Results showed
that the duration of postural adjustments preceding swing
heel-off (“anticipatory postural adjustments”, APAs) was
shorter, while their amplitude was larger in RT compared
to SI. These larger APAs allowed the participants to reach
equivalent postural stability and motor performance in both
RT and SI. In addition, the duration of the execution phase
of gait initiation increased greatly in the condition with
an obstacle to be cleared (OBST) compared to the condi-
tion without an obstacle (NO OBST), thereby increasing
lateral instability and thus involving larger mediolateral
APA. Similar effects of temporal pressure were obtained
in NO OBST and OBST. This study shows the adaptabil-
ity of the postural system to temporal pressure in healthy
young adults initiating gait. The outcome of this study may
provide a basis for better understanding the aetiology of

Eric Yiou
eric.yiou@u-psud.fr

! CIAMS Laboratory, EA 4532, UFR STAPS, University
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balance impairments with the risk of falling in frail popu-
lations while performing daily complex tasks involving a
whole-body progression.

Keywords Postural stability - Motor performance -
Temporal pressure - Anticipatory postural adjustments -
Gait initiation

Introduction

Gait initiation, the transient period from an upright stance
to steady-state walking. is a classical paradigm for studying
the coordination between posture, equilibrium and move-
ment. It is composed of a postural phase ending at swing
heel-off, during which dynamic phenomena called “antici-
patory postural adjustments” (APAs) are developed, fol-
lowed by step execution phase ending at the time when the
swing foot touches the ground (Breniere et al. 1987). APAs
associated with gait initiation are typically manifested as
a backward and lateral centre-of-pressure shift towards
the swing-leg side. which promotes centre-of-mass accel-
eration in the opposite direction. i.e. forwardly and towards
the stance-leg side (Breniere et al. 1987 Brunt et al. 1991
Jian et al. 1993: Elble et al. 1994). APA dynamics along the
mediolateral direction are known to be predictive of pos-
tural stability reached at the end of gait initiation (Lyon and
Day 1997; Mcllroy and Maki 1999: Caderby et al. 2014),
while APA dynamics along the anteroposterior direction
are predictive of motor performance, in terms of step length
and peak centre-of-mass velocity (Breniere et al. 1987;
Breniere and Do 1991: Lepers and Breniere 1995). There-
fore, any factor affecting the capacity to generate conveni-
ent APA may potentially affect both postural stability and
motor performance.

@ Springer
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A temporal pressure constraint is known to influence
the temporo-spatial features of APA. Specifically, the dura-
tion of APA associated with a voluntary arm movement
such as shoulder flexion (De Wolf et al. 1998; Nougier
et al. 1999) or ball throwing (Ilmane and LaRue 2008) has
been shown to be shortened under a condition with high
temporal pressure, i.e. when participants have to initiate
the task as soon as possible after an imperative “go” signal
(referred to as a “reaction-time condition™) as compared to
a low temporal pressure condition, i.e. when participants
initiate the task only when they feel ready (referred to as
a “self-initiated condition”). A similar effect of temporal
pressure has been reported for tasks involving leg move-
ments such as leg flexion from the erect posture (Yiou
et al. 2012b, 2014; Hussein et al. 2013) or gait initiation
(Dibble et al. 2004; Delval et al. 2005; Wang et al. 2006).
During rapid leg flexion from the erect posture, this short-
ening of APA duration in the condition with high temporal
pressure is compensated by an increase in the anticipa-
tory centre-of-pressure shift towards the swing-leg side so
that participants can displace their centre of mass towards
the stance-leg side more rapidly (Yiou et al. 2012b, 2014;
Hussein et al. 2013), maintaining stability in the final uni-
podal posture. In addition, performance of the focal move-
ment (maximal leg flexion velocity) remained unchanged
as compared to the condition with low temporal pres-
sure. The question of whether the central nervous system
is able to develop a similar adaptive strategy during more
functional and more complex tasks involving a whole-
body progression such as in gait initiation remains to be
clarified.

During step initiation as quickly as possible, Wang
et al. (2006) reported that the peaks of both the anticipa-
tory mediolateral and backward centre-of-pressure shifts
increased when participants performed the task in a reac-
tion-time versus self-initiated condition. However, these
authors did not investigate whether these changes in APA
amplitude influenced postural stability and/or step per-
formance. Delval et al. (2005) reported a shortening of
APA duration when gait initiation was triggered in a reac-
tion-time versus self-initiated condition. For Wang et al.
(2006), this shortening was accompanied by an increase
in the anticipatory backward centre-of-pressure shift. This
increase was, however, not completely sufficient to allow
participants to reach equivalent motor performance as in
the self-initiated condition. It is noteworthy that the speed
instruction provided in this study was to step “rapidly”
and not “as quickly as possible” as in previous studies in
the literature (Dibble et al. 2004; Wang et al. 2006), which
may have masked the true potential of adaptation of APA
to temporal pressure. Indeed, the participants may not have
developed their maximal effort to reach equivalent motor
performance.
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In contrast to Wang et al. (2006) and to the studies
reported above on leg flexion (Yiou et al. 2012b, 2014;
Hussein et al. 2013), Delval et al. (2005) further showed
that the decrease in APA duration was not accompanied by
an increase in the anticipatory mediolateral centre-of-pres-
sure shift. As stressed by Delval et al. (20035), this discrep-
ancy with the literature might originate from a difference in
the way these authors analysed the experimental data. Spe-
cifically, these authors did not consider peaks of centre-of-
pressure shifts to quantify APA amplitude as is classically
done in the literature on gait initiation (e.g. Breniére et al.
1987: Crenna and Frigo 1991: Yiou et al. 2011b; Caderby
et al. 2013), rather centre-of-pressure values at the end of
APA, i.e. at swing heel-off. Thus, APA amplitude was prob-
ably underestimated, making comparison with other studies
difficult. In addition, this study did not address the question
of whether postural stability was influenced by temporal
pressure. While a decline in motor performance may not be
dramatic in most daily situations, the maintenance of pos-
tural stability, especially along the mediolateral direction,
may be critical for body integrity. Indeed. a decline in the
control of mediolateral stability is considered a major cause
of falling in frail subjects such as the elderly (Maki 1997;
Robinovitch et al. 2013), and falls along this direction are
seen as a major risk of hip fracture (Smeesters et al. 2001;
Kannus et al. 2006).

Hence, the goal of the present study was to investigate
the influence of temporal pressure on the biomechanical
organization of gait initiation. Gait was initiated in a con-
dition with or without a temporal pressure constraint and
with or without an environmental constraint in the form of
an obstacle to be cleared placed in front of the participants.
The presence of an obstacle to be cleared has been shown
to increase the duration of the execution phase of gait ini-
tiation (Brunt et al. 1999, 2005; Kim and Brunt 2009) and
stepping initiation in reaction to rapid surface translation
(“compensatory stepping initiation™; Zettel et al. 2002a,
b). thereby potentially increasing mediolateral instability.
In the present study, the condition with an obstacle to be
cleared was thus used to further challenge the postural bal-
ance system, especially in the condition with a high tempo-
ral pressure. To date, very few studies focused on the effect
of an obstacle to be cleared on the gait initiation process
(Brunt et al. 1999, 2005; Kim and Brunt 2009). Brunt et al.
(1999) showed that the duration of APA and the peak of
anteroposterior ground reaction forces applied to the stance
leg (this peak was reached at swing toe-off) were reduced
in the obstacle condition compared to the no-obstacle con-
dition. However, these studies could not investigate the
relationship between centre-of-pressure and whole-body
centre-of-mass as only the ground reaction forces applied
to one single limb were recorded during APA. In addi-
tion, these studies did not investigate the influence of the
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obstacle to be cleared (or the influence of the temporal
pressure) on the control of mediolateral balance and motor
performance. Of particular interest, during compensatory
stepping initiation, Zettel et al. (2002a, b) showed that the
central nervous system anticipates the potential instability
associated with obstacle clearance by increasing the ampli-
tude of the mediolateral centre-of-pressure shift so as to
maintain balance at swing foot-contact.

Based on this literature review, it can be expected that the
temporal pressure will induce an increase in the mediolateral
centre-of-pressure shift during APA and that this increase will
be exacerbated in the presence of an obstacle to be cleared.
Now. because the centre-of-pressure shift is limited by the
size of the base of support, it can be questioned whether such
a shift is “physically” possible when participants have to clear
the obstacle under high temporal pressure. If the amplitude of
the mediolateral APA cannot be increased enough to compen-
sate for the shortening of APA duration, a strategy of increas-
ing step width might then be necessary to maintain postural
stability (Zettel et al. 2002a, b; Caderby et al. 2014).

The three following hypotheses were tested: (1) the
duration of APA associated with gait initiation made with
or without an obstacle is shortened under high temporal
pressure compared to low temporal pressure. In contrast,
the amplitude of APA (in terms of peak centre-of-pressure
shift along the anteroposterior and mediolateral direction)
is increased to compensate for APA shortening; (2) in the
absence of the obstacle, this increase in APA amplitude
is sufficient to keep both postural stability and motor per-
formance unchanged compared to low temporal pressure
condition: (3) as for the temporal pressure constraint, the
presence of the obstacle (considered as an environmental
constraint) induces an increase in the mediolateral APA
amplitude. It follows that, due to base of support bounda-
ries, a sufficient increase in the mediolateral centre-of-
pressure shift during APA may not be “physically” possi-
ble when participants have to clear the obstacle under high
temporal pressure. If so, a strategy of increasing step width
may then be necessary to maintain stability.

Materials and methods
Participants

Ten healthy subjects participated in the experiment (eight
males and two females, age 23 £ 4 years [mean £+ SD],
height 175 4+ 8 cm and weight 70 £ 11 kg). All were free
of any known neuromuscular disorder. All participants gave
written informed consent after being instructed as to the
nature and purpose of the experiment which was approved
by the institutional review board. The study conformed to
the standards set by the Declaration of Helsinki.

Experimental protocol

Each participant performed series of gait initiation with
their preferred limb in two blocks of conditions: a reaction-
time and a self-initiated block. In each block, gait was initi-
ated at maximal velocity, under two conditions of environ-
mental constraint, i.e. in the presence (obstacle condition)
or absence (no-obstacle condition) of an obstacle placed in
front of the participant. Ten trials were performed in each
condition of temporal pressure and environmental con-
straint (N = 40 trials). These conditions were randomized
across participants to avoid ranking effects. Three minutes
of rest was imposed between two successive conditions to
avoid fatigue effects. Two familiarization trials were con-
ducted in each condition (not recorded).

In the reaction-time block, the participants initiated gait
“as soon as possible™ after an acoustic signal was delivered
by the experimenter. In the self-initiated block, the partic-
ipants were instructed to initiate gait only when they felt
ready after receiving an “all set” signal; it was made clear
to them that the “all set” signal was not a “go” signal and
that they could take as much time as they needed to prepare
their movements and to perform the movement only when
they felt ready. In each condition, the participants initially
stood upright with their feet shoulder-width apart, their
arms hanging loosely alongside their body and their body
weight evenly distributed between their legs. These points
were checked visually by the experimenters. The bounda-
ries of each foot in the initial posture were marked on the
force plate on which the subjects stood. The experiment-
ers asked the participants to systematically position their
feet inside these marks in the initial posture. They directed
their gaze ahead towards a target (4 cm in diameter) placed
at eye level 5 m in front of the participants. The partici-
pants were repeatedly reminded of the task constraint
instructions.

In each condition, gait was initiated on a force plate
(600 x 1200 mm, AMTI, USA) located at the beginning of
a 5-m track (Fig. 1). The force plate was embedded in the
track and was large enough so that each participant’s swing
foot systematically landed on it at the end of gait initia-
tion. The participants walked to the end of the track at the
instructed velocity and then stood immobile for a few sec-
onds before returning comfortably to their initial posture. In
the conditions with an environmental constraint, the obsta-
cle to be cleared was a 20 cm high x 2 cm deep x 60 cm
wide polystyrene block placed at a 20 % body height dis-
tance from the participant. The participant’s toes served as
the reference point for positioning the obstacle. In the no-
obstacle condition, the participants fixed their gaze towards
the target placed in front of them until reaching the end of
the track, while in the obstacle condition they were allowed
to glance at the obstacle before stepping over it.
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Fig. 1 Schematic illustration of
the experimental set-up. Key:
(/) walkway: (2) force plate: (3)
obstacle: (4) reflective marker;
(5) VICON camera: (6) visual
target

Reflective skin markers (9 mm in diameter) were placed
bilaterally at the hallux (toe marker), at the posterior calca-
neus (heel marker) and at the middle of the top of the obsta-
cle (obstacle marker: Fig. 1). A V8i VICON eight-camera
(Mcam?2) motion capture system (Oxford Metrics Ltd, UK)
with 64 analogue channels was used to record heel and toe
movement and to detect the position of the obstacle. Kin-
ematic and Kinetic data were collected simultaneously at a
rate of 500 Hz. Data acquisition and stimulus display were
controlled by a custom-made program written in Matlab™
(version 5.3 (R11). The MathWorks Inc., USA).

Data analysis

Kinematic and force plate data were low-pass-filtered using
a Butterworth filter with a 15-Hz (Mickelborough et al.
2000) and a 10-Hz (Caderby et al. 2014) cut-oft frequency,
respectively. The mediolateral (yP) and anteroposterior
(xP) coordinate of the centre of pressure were computed
from force plate data as follows:

Mx + Fy x dz
yp=—"_""
Fz
-M Fx xd
P = y+ Fx xdz
Fz

where Mx and My are the moment around the anteroposte-
rior and mediolateral axes, respectively: Fy, Fx and Fz are
the mediolateral, anteroposterior and vertical ground reac-
tion forces, respectively: dz is the distance between the sur-
face of the force plate and its origin.

Instantaneous acceleration of the centre of mass along
the anteroposterior and mediolateral axes was determined
from the ground reaction force according to Newton’s
second law. Centre-of-mass velocity and displacement
were computed by successive numerical integration of
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centre-of-mass acceleration using integration constants
equal to zero, i.e. initial velocity and displacement null
(Breniere et al. 1987).

The following instants were determined from biome-
chanical traces (Fig. 2): gait initiation onset (7;). swing
heel-off, swing foot-off and swing heel-contact. Two f,
times were estimated, one for the mediolateral axis and one
for the anteroposterior axis. The 7, times corresponded to
the instants when the yP or xP trace deviated 2.5 standard
deviations from its baseline value (Caderby et al. 2014).
Swing heel-off and toe-off corresponded to the instants
when the vertical position of the swing heel marker and the
anterior position of the toe marker increased by 3 mm from
their position in the initial static posture. Swing heel-con-
tact corresponded to the instant when the yP and xP traces
shifted abruptly towards the swing-leg side and forward.
respectively.

Dependant variables

Gait initiation was divided into three phases: APA (from £,
to swing heel-off), swing foot-lift (from heel-off to toe-off)
and step execution (from swing toe-off to heel-contact).
The duration of APA along the mediolateral and anteropos-
terior axes was computed separately, as the t, times for
these two axes did not necessarily occur simultaneously
(Caderby et al. 2014). The reaction time corresponded to
the shortest duration between the “go” signal and these two
I, instants.

APA amplitude was characterized by the peaks of the
backward and lateral centre-of-pressure shift obtained dur-
ing the APA time window. Centre-of-mass velocity and dis-
placement along the mediolateral and anteroposterior axes
were quantified at swing heel-off, toe-off and heel-contact.
The mediolateral and anteroposterior centre-of-mass position
in the initial upright posture was estimated by averaging the
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Fig. 2 Example of main biomechanical traces obtained for one rep- »

resentative subject initiating gait (one trial) at maximal velocity in the
reaction-time condition without obstacle. Anteroposterior direction
(panels 1 and 2 from the top). x’M., xP centre of mass (CoM) velocity,
centre of pressure (CoP) displacement. xP, .. x'My,. X'M . X’'My
peak CoP displacement during APA, CoM velocity at heel-off, at
foot-off and at heel-contact. F and B indicate forward and backward.
Mediolateral direction (panels 3. 4, 5 from the top). y’M. yM. yP,
CoM velocity, CoM displacement, CoP displacement. yP,,,.. v'Myo.

max*
VMg, V'Mye. YMye peak of CoP displacement during APA, CoM
velocity at heel-off, at foot-off, at heel-contact, and CoM displace-
ment at heel-contact. ST and SW indicate stance limb and swing limb.
Vertical dashed lines (top panels) RT. t,, HO. FO. HC GO signal (in
the reaction-time condition only), onset variation of biomechanical
traces, swing heel-off, swing foot-off and swing heel-contact. Hori-
zontal arrows (bottom of panels): RT, APA, FL, EXE time-windows
for reaction time, anticipatory postural adjustments, swing foot-lift,
execution phase

centre-of-pressure position during the 250-ms period preced-
ing the “all set” signal (Mcllroy and Maki 1999). Gait ini-
tiation performance was quantified with the anteroposterior
centre-of-mass velocity at heel-contact, step length and step
execution duration. Step length corresponded to the distance
covered by the heel marker of the swing leg from the ini-
tial posture to heel contact. In addition, the vertical distance
between (1) the obstacle and the swing heel marker and (2)
the obstacle and the swing toe marker was quantified at the
time when they passed over the obstacle. For each trial with
an obstacle, the shorter of these two vertical distances was
reported and corresponded to the “safety distance™. The risk
of the swing foot striking the obstacle (which might then
endanger balance) increased as this safety distance decreased.

As in our previous study on gait initiation (Caderby et al.
2014), an adaptation of the “margin of stability” (MOS)
introduced by Hof et al. (2005) was used to quantify medi-
olateral dynamic stability at heel contact. In the present
study, the MOS corresponded to the difference between the
mediolateral boundary of the base of support (BOS,;,,)
and the mediolateral position of the “extrapolated centre
of mass™ at swing heel-contact (YcoMyc): i.e. MOS =
BOS,x — YcoMyc. Because kinematic data showed that
the swing foot-strike was systematically with the heel,
BOS,.x Was estimated using the mediolateral position of
the heel marker of the swing foot at heel contact. The medi-
olateral distance between the position of the swing heel
marker at heel contact and the position of the stance heel
marker at 7, represented step width and was representative
of the size of the mediolateral base of support.

Based on the study of Hof et al. (2005), the mediolateral
position of the extrapolated centre of mass at heel contact
(YcoMy) was calculated as follows:

/
Y'Myc
wq

YCOMHC = yMHC +
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where yMy and y'My are, respectively, the mediolateral
centre-of-mass position and velocity at heel contact, and @y
is the eigenfrequency of the body modelled as an inverted
pendulum calculated as follows:

wy = £
l
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where ¢ = 9.81 m/s” is gravitational acceleration and / is
the length of the inverted pendulum, which in this study
corresponded to 57.5 % of body height (Winter 1990).

Mediolateral dynamic stability at heel contact is pre-
served on the condition that YcoMye is within BOS, ..
which corresponds to a positive MOS. A negative MOS
indicates mediolateral instability and implies that correc-
tive action (e.g. in the form of an additional lateral step) is
required to maintain balance.

Statistics

Mean values and standard deviations were calculated for
each variable in each condition. The normality of data was
checked using Kolmogorov—Smirnov test, and the homoge-
neity of variances was checked using Bartlett’s test. An [2
temporal pressure constraint x 2 environmental constraint]
ANOVA with repeated measures on each factor was used to
test the differences between mean values. The alpha level
was set at 0.05 to indicate statistical significance.

Results
Biomechanical traces

The time course of the biomechanical traces was globally
similar in the different temporal and environmental condi-
tions (Fig. 2). The traces obtained in a single condition are
reported in Fig. 2. Swing heel-off was systematically pre-
ceded by postural dynamics corresponding to APA. During
these APA, the centre-of-pressure displacement reached a
peak value backward (cf. the negative variation of the xP
trace in Fig. 2) and towards the swing-leg side (negative
variation of the yP trace), while the centre-of-mass velocity
was directed forward (positive variation of the x’M trace)
and towards the stance-leg side (positive variation of the
y’M trace). The mediolateral centre-of-mass velocity trace
reached a first peak value towards the stance-leg side at
around heel-off. This trace then fell towards the swing-leg
side, and a second peak value towards this side was reached
a few milliseconds after heel contact. Anteroposterior cen-
tre-of-mass velocity increased progressively until it reached
a peak value a few milliseconds after heel contact.

Initial posture

There was no significant effect of the temporal pressure
constraint or the environmental constraint on the initial
position of the centre of mass along the anteroposterior
and mediolateral axes. Also, the distances between the two
heel markers and the two toe markers along these two axes
were not significantly different across conditions; i.e. foot
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Fig. 3 Main effect of the temporal pressure constraint on selected
temporo-spatial parameters of anticipatory postural adjustments
(APAs). HO swing heel-off, CoM, CoP centre of mass, centre of
pressure. Bars are means % one standard deviation (all participants
combined). *, Significant main effect of the temporal pressure
constraint with p < 0.05 and p < 0.001

position and body weight distribution between the legs
remained unchanged. The mediolateral and anteroposte-
rior distances between the initial centre-of-pressure posi-
tion and the swing heel marker were 8.4 £+ 2.0 cm and
9.3 £ 2.1 cm, respectively.

Anticipatory postural adjustments
Temporal pressure constraint

The temporal pressure constraint had a significant effect
on the duration of APA along the mediolateral axis
(F[1,9] = 9.15, p < 0.05). APA duration along this axis
was shorter in the reaction-time block than in the self-
initiated block (Fig. 3). In regard to APA amplitude, the
results showed a significant effect of the temporal pres-
sure constraint on the peak of anticipatory mediolateral
centre-of-pressure shift (F[1,9] = 75.54, p < 0.001), on the
centre-of-mass velocity at swing heel-off (F[1,9] = 6.13,
p < 0.05) and at swing toe-off (F[1.9] = 10.72, p < 0.01).
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The absolute value of each of these variables was greater in
the reaction-time block than in the self-initiated block.

The temporal pressure constraint had also a signifi-
cant effect on the duration of APA along the anteroposte-
rior axis (F[1.9] = 16.19; p < 0.01). APA duration along
this axis was shorter in the reaction-time block than in
the self-initiated block (Fig. 3). The results also showed
a significant effect of the temporal pressure constraint on
the peak of anticipatory backward centre-of-pressure shift
(F[1,9] = 83.28; p < 0.001); i.e. this peak was greater in
the reaction-time block than in the self-initiated block. In
contrast, this factor had no significant effect on the anter-
oposterior centre-of-mass velocity at either swing heel-off
or toe-off.

Environmental constraint

The results showed a significant effect of the environmen-
tal constraint on APA duration along the mediolateral axis
(F[1,9] = 5.45, p < 0.05); i.e. APA duration was shorter
when gait was initiated in the obstacle block than in the no-
obstacle block (Fig. 4). There was also a significant effect
of the environmental constraint on the peak of the anticipa-
tory mediolateral centre-of-pressure shift (F[1.9] = 49.05,
p < 0.001), on the mediolateral centre-of-mass velocity at
swing heel-off (F[1,9] = 23.86, p < 0.001) and at swing
toe-off (F[1,9] = 42.00, p < 0.001). The absolute value of
each of these variables was greater in the obstacle block
than in the no-obstacle block.

The results further showed a significant effect of the
environmental constraint on the peak of backward centre-
of-pressure shift (F[1.9] = 17.92, p < 0.01) and on the
anteroposterior centre-of-mass velocity at both swing heel-
oft (F[1.9] = 74.56, p < 0.001) and toe-off (F[1.9] = 48.26,
p < 0.001; Fig. 4). In contrast to the mediolateral axis, the
absolute value of each of these variables was greater in the
no-obstacle block than in the obstacle block. Finally, there
was no significant effect of the environmental constraint on
the duration of APA along the anteroposterior axis. Also,
there was no environmental constraint x temporal pres-
sure constraint interaction on any of the above-reported
variables.

Foot-lift phase

The results showed a significant effect of the environmen-
tal constraint on the duration of the swing foot-lift phase
(F[1,9] = 22.28, p < 0.001). This duration was longer in
the no-obstacle block than in the obstacle block. There was
no significant effect of the temporal pressure constraint or
significant environmental constraint x temporal pressure
constraint interaction on this variable.
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Postural stability

The results showed a significant effect of the temporal
pressure constraint on mediolateral centre-of-mass veloc-
ity (F[1,9] = 8.14, p < 0.05) and displacement at heel
contact (F[1,9] = 7.94, p < 0.05, Fig. 5). Specifically,
the mediolateral centre-of-mass velocity was greater in
the self-initiated block than in the reaction-time block,
whereas centre-of-mass displacement was smaller. In
contrast, there was no effect of the temporal pressure
constraint on margin of stability (MOS), step width or
safety distance (vertical distance between the swing foot
and the obstacle). Finally, there was no significant effect
of the environmental constraint or significant environ-
mental constraint x temporal pressure constraint inter-
action on any of these postural stability-related variables
(Fig. 6).
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ig-

Motor performance

There was no significant effect of the temporal pressure con-
straint on any of the motor performance-related variables
(Fig. 7: left panels). In contrast, the results showed a signifi-
cant effect of the environmental constraint on the duration
of the execution phase of gait initiation (F[1,9] = 108.02,
p <0.001) and step length (F[1,9] = 11.64, p < 0.01). Both
variables were greater in the obstacle block compared to the
no-obstacle block (Fig. 7; right panels). Of particular note,
the duration of the execution phase was almost twice as long
in the obstacle block compared to the no-obstacle block.
In contrast, this factor had no effect on the anteroposterior
centre-of-mass velocity at swing heel-contact. There was no
significant environmental constraint x temporal pressure
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constraint interaction on any of these motor performance-
related variables.

Discussion

The goal of the present study was to investigate the influ-
ence of temporal pressure on the biomechanical organi-
zation of gait initiation with or without an obstacle. The
addition of an obstacle to be cleared was used to further
challenge the postural balance system in the condition with
high temporal pressure. The result that, in the condition
with high temporal pressure, APA duration was shortened
along both the mediolateral and anteroposterior axes is in
line with previous studies on gait initiation (Dibble et al.
2004; Delval et al. 2005; Wang et al. 20006), leg flexion
(Yiou et al. 2012b; Hussein et al. 2013: Yiou et al. 2014)
and arm movement (De Wolf et al. 1998; Nougier et al.
1999; Ilmane and LaRue 2008). As proposed earlier (Yiou
et al. 2012b), this shortening probably reflects a strategy to
hasten the onset of the voluntary movement—swing heel-
oft in the present study (Breniére et al. 1987)—in order to
meet the temporal constraint of the reaction-time condition
to “'step as soon as possible following the ‘go’ signal”.

As stressed in the literature, both motor performance
(Breniere et al. 1987; Lepers and Breniere 1995) and pos-
tural stability (Mcllroy and Maki 1999; Yiou et al. 2012a;
Caderby et al. 2014) during gait initiation depend on the
postural dynamics generated during APA. Hence, because
the time available for the organization of APA was shortened
by approximately 20 % in the reaction-time block, an altera-
tion of these two important motor features of gait initiation
might be expected. However. the results of the present study
showed that these motor features remained unchanged across
temporal blocks. This finding suggests that, in the block with
high temporal pressure, some forms of postural adaptation
occurred either during the postural phase preceding APA
(i.e. in the initial standing posture) and/or during APA. In the
following paragraphs, we discuss the possible adaptive pos-
tural strategies implemented by the central nervous system
to maintain both motor performance and postural stability
unchanged under high temporal pressure constraint.

Influence of temporal pressure on motor performance

Changing the initial position of the centre of mass is known
to influence the development of APA and movement per-
formance (Mille and Mouchnino 1998; Azuma et al. 2007;
Dalton et al. 2011). However, the result that, in the present
study, there was no main effect of temporal pressure on the
position of the centre of mass or on the distance between
the feet in the initial posture eliminates this possibility.
Therefore, the reported changes in the APA features with

temporal pressure cannot be ascribed to any changes in
the position of the centre of mass in the initial posture. We
thus propose that the increase in the peak of the backward
centre-of-pressure shift during APA in the reaction-time
block reflects an adaptive response to the reduced APA
duration. An anticipatory backward centre-of-pressure shift
is known to be responsible for the generation of the initial
propulsive forces necessary for whole-body forward pro-
gression (Breniere et al. 1987; Lepers and Breniere 1995).
By increasing this shift, the participants could generate a
greater peak of forward propulsive forces in a shorter time,
allowing them to reach an equivalent centre-of-mass veloc-
ity at swing heel-off (a similar effect was found at swing
foot-off). This velocity, which is representative of the
level of forward propulsive forces generated during APA
(Breniere et al. 1987: Ito et al. 2003), has been reported to
be predictive of both step length and centre-of-mass veloc-
ity reached at the end of gait initiation (Breniere et al. 1987;
Lepers and Breniere 1995; Michel and Do 2002). Thus, the
present results suggest that the participants were able to
adapt the amplitude of the anticipatory backward centre-of-
pressure shift to the reduced APA duration. so that motor
performance could be maintained in terms of step length
and progression velocity.

It is interesting to note that a complete adaptation was
possible in the reaction-time block because the peak of
backward centre-of-pressure shift required for this adapta-
tion was systematically smaller than the distance that it was
physically possible to cover during APA. This distance can
be estimated using the anteroposterior distance between the
position of the heel markers and the position of the cen-
tre of pressure in the initial posture (Yiou et al. 2007) and
equalled 9.3 4+ 2.1 cm in the reaction-time block. When gait
was initiated without the obstacle to be cleared in the reac-
tion-time condition—i.e. in the condition where the peak of
backward centre-of-pressure shift was greatest—the cen-
tre of pressure was displaced 9.2 £ 2.0 ¢cm from its initial
position. This shift therefore almost equalled the distance
that it was physically possible to be covered by the centre
of pressure during APA (i.e. 9.3 £ 2.1 cm, as stated above).
It follows that a complete adaptation would probably not be
possible in the reaction-time condition when APA duration
is shortened to a greater extent than that reported. because
it would then require a centre-of-pressure shift beyond the
base of support, which is obviously not possible. In other
words, it appears that the duration of APA in the reaction-
time condition was precisely tuned by the central nervous
system to reach the minimal possible value allowing com-
plete adaptation, thus revealing a possible functional link
between the programming of APA amplitude and APA
duration. Interestingly, Jacobs et al. (2009) suggested that
the supplementary motor area may contribute to the tim-
ing of APA associated with step initiation, whereas APA
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amplitude may be relegated to the primary motor cortex or
basal ganglia. The present results illustrate how these neu-
ral structures may work together to ensure optimal motor
performance and postural stability.

The increase in APA amplitude in the reaction-time
block has previously been reported in the literature in
young adults (Delval et al. 2005; Wang et al. 2006), in the
elderly and in persons with Parkinson’s disease performing
gait initiation (Dibble et al. 2004). In contrast to the present
results, Delval et al. (2005) found that the velocity of the
centre of mass at foot contact was lower in the reaction-
time block than in the self-initiated block. As stated in the
“Introduction™ section, the backward centre-of-pressure
shift during APA is responsible for the centre-of-mass
velocity reached at the end of the gait initiation process
(Breniere et al. 1987: Lepers and Breniere 1995). There-
fore, the results of Delval et al. (2005) suggest that the
greater backward centre-of-pressure shift observed in their
study was not sufficient to completely counter the reduction
in APA duration. Now, it is noteworthy that, in their study,
the decrease in motor performance in terms of anteroposte-
rior centre-of-mass velocity at swing heel-contact was very
small (~9 %) with regard to the drastic reduction in APA
duration [~35 % (as a comparison, it was only ~20 % in
the present study)], which leads us to suggest that the adap-
tive increase in APA amplitude remained very efficient.
As argued above, such a drastic reduction in APA duration
may not have allowed the development of a complete pos-
tural adaptation, probably because it would then imply that
the centre-of-pressure shift is displaced beyond the back-
ward boundary of the base of support. Thus, it is possible
that the participants in this study “traded” much shorter
APA for slightly lower motor performance. In the reac-
tion-time block of the present study, it is not clear why the
participants did not use such a trade-off strategy: i.e. why
the duration of APA was not shortened as much as in the
study by Delval et al. (2005). The finding that the reaction
time for initiating gait was even shorter in the present study
[112 ms (mean of all reaction-time conditions combined)]
than in Delval et al. (2005) (142 ms) rejects the hypothesis
that the level of temporal pressure on movement initiation
was lower in our study. We propose that the instruction to
step “quickly” in the latter study, rather than “at maximal
velocity™ as in the present study, influenced the strategy
the participants used. Indeed, participants in the study of
Delval et al. (2005) may not have developed maximal effort
to reach equivalent motor performance.

Influence of temporal pressure on postural stability
In the present study, postural stability was quantified with

the MOS (see also Caderby et al. 2014). As for the motor
performance, results showed that the temporal pressure did
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not affect postural stability despite the significant shorten-
ing of APA duration along the mediolateral axis. Because
it is widely known that postural stability during dynamic
motor tasks depends on the capacity of the central nerv-
ous system to generate convenient APA (e.g. Bouisset and
Do 2008: Yiou et al. 2012a for reviews), this finding sug-
gests that adaptive postural mechanisms occurred during
APA along the mediolateral axis to compensate for APA
shortening. These mechanisms seem globally similar to
those observed along the anteroposterior axis and described
above. Specifically, it was found that the decrease in APA
duration observed along the mediolateral axis was paral-
leled by an increase in the peak of the centre-of-pressure
shift towards the swing-leg side. This increase was even
associated with a greater centre-of-mass velocity at heel-off
compared to the self-initiated block, as if the participants
“overcompensated” for the reduction in APA duration. This
initial centre-of-mass velocity, which was directed towards
the stance-leg side, has been shown to minimize centre-of-
mass fall velocity towards the swing-leg side at swing foot-
contact induced by gravity: i.e. it has a stabilizing effect
(Lyon and Day 1997; Mcllroy and Maki 1999; Caderby
et al. 2014). Accordingly, the results of the present study
showed that centre-of-mass velocity at foot contact was sig-
nificantly attenuated in the reaction-time block compared to
the self-initiated condition. In contrast, the centre-of-mass
shift was greater, reflecting that the lateral fall of the cen-
tre of mass was greater in the reaction-time block. Despite
these changes in the centre-of-mass position (increase) and
velocity (decrease) at swing foot-contact, postural stability
estimated with the MOS remained unchanged in the reac-
tion-time and self-initiated blocks. Thus, the present results
suggest that the participants were able to adapt the ampli-
tude of the lateral centre-of-pressure shift to the reduced
APA duration so that postural stability was maintained.
This finding agrees with recent data on gait initiation at
different speeds (slow, normal and fast) in a self-initiated
condition only (Caderby et al. 2014) which showed that
APA duration along the mediolateral axis decreased when
the anteroposterior centre-of-mass velocity at swing heel-
contact increased. Likely as an attempt at compensation,
the peak of the anticipatory lateral centre-of-pressure shift
increased, which helped maintain postural stability (also
evaluated with the MOS) at swing heel-contact. Collec-
tively, these results are in line with the hypothesis that the
MOS is a postural variable that is strongly controlled by the
central nervous system (Yiou et al. 201 1a, b; Caderby et al.
2014). It is interesting to note that, in the present study, as
in the study of Caderby et al. (2014), we observed that the
standard deviation values associated with the two Kinemati-
cal components of the MOS, i.e. the centre-of-mass posi-
tion and the centre-of-mass velocity at swing foot-contact,
were relatively high (cf. Fig. 5). It is possible that these

92



Exp Brain Res

Partie 3 - Présentation des travaux

relatively large standard deviations, especially observed in
the conditions with a high temporal pressure, reflect indi-
vidual strategies to cope with the mediolateral instability
at foot contact, with participants relying more heavily on
minimizing one or the other of these two kinematical MOS
components in order to maintain the extrapolated centre of
mass within the base of support, and thus ensure the condi-
tion for dynamic stability.

The adaptation of APA to temporal pressure occurred
during gait initiation with and without an obstacle to be
cleared. In the condition with an obstacle, postural stabil-
ity was further challenged by the prolonged duration of the
execution phase and the consequent larger fall of the cen-
tre of mass towards the swing-leg side (Zettel et al. 2002a,
b). To counter this increased risk of postural instability,
the participants in the present study developed greater
peaks of lateral centre-of-pressure shift during APA. This
strategy was efficient since the MOS was not degraded in
the obstacle block compared to the no-obstacle block. A
similar increase in the spatio-temporal features of lateral
APA in the presence of an obstacle to be cleared was pre-
viously reported during compensatory stepping forward in
reaction to rapid backward force plate translation (Zettel
et al. 2002a). However, in this latter study, the greater lat-
eral APA in the obstacle condition as compared to the no-
obstacle condition was not sufficient to completely counter
the increased lateral fall of the centre of mass due to the
prolonged duration of the execution phase. Consequently,
participants had to use a strategy of increasing step width
to recover balance. This type of strategy of step enlarge-
ment was not used in the present study. Despite this, the
MOS was not degraded in the obstacle block, which shows
that the APAs were finely scaled to completely counter the
disruptive obstacle effect. This discrepancy with the study
of Zettel et al. (2002a) might originate from the difference
in the nature of the stepping task (compensatory vs. volun-
tary in the present study) and/or to a difference in obstacle
height (15 % of body height vs. 20 cm in the present study).

The results further showed that there was no temporal
pressure x environmental constraint interaction: i.e. the
temporal pressure constraint (and the associated decrease
in APA duration) did not induce any additional instability
in the obstacle condition. Nor did it alter the participants’
ability to clear the obstacle, as revealed by an equivalent
safety distance in both conditions. In other words, adding a
greater challenge to postural stability with the obstacle did
not alter the postural system’s ability to adapt APA to tem-
poral pressure. This adaptation to both the presence of an
obstacle and the temporal constraint was possible because
the width of the base of support in the initial posture was
large enough to accommodate the required anticipatory
centre-of-pressure shift. Now, it is important to note that
the anticipatory lateral centre-of-pressure shift peaked at

8.7 cm when gait was initiated in the reaction-time condi-
tion with the instruction to clear the obstacle, i.e. in the
condition where this peak was greatest. This shift was only
3 mm greater than the mediolateral distance between the
initial position of the centre of pressure and the swing heel
marker (8.4 cm). Therefore, the centre-of-pressure position
at the time of the peak value was located between the heel
and the lateral boundary of the swing foot (head of the
fifth metatarsus); i.e. the peak of centre-of-pressure shift
reached almost 100 % of the physically possible mediolat-
eral distance to be covered. Consequently, it is not impos-
sible that, had a higher obstacle been presented (>20 cm),
APA in this condition may have been insufficient to main-
tain postural stability. A strategy of lateral stepping may
then have been required. Future study on this aspect will
be undertaken.

Conclusion

The present study showed that the central nervous system
was able to adapt APA amplitude and duration to the tem-
poral pressure constraint so as to hasten swing foot-off and
keep both postural stability and motor performance invari-
ant. These results suggest that it might be possible to gen-
eralize the postural system’s ability to adapt to temporal
pressure—which was previously outlined during a leg flex-
ion task (Yiou et al. 2012b; Hussein et al. 2013; Yiou et al.
2014)—to more complex and more common motor tasks of
daily living, such as gait initiation made with or without an
obstacle to be cleared. This study was carried out in young
active adults. It will serve as a basis for future studies in the
elderly in the perspective to provide a better understanding
of the aetiology of lateral balance impairments with a risk
of falling while performing daily tasks involving whole-
body progression.
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Etude 2 : Contrdle anticipateur de la stabilité posturale lors de
I'initiation de la marche avec franchissement d’obstacles de hauteurs
et de distances différentes, avec et sans pression temporelle

Cette étude a donné lieu a la publication suivante :

Anticipatory postural control of stability during gait initiation over obstacles of
different height and distance made under reaction-time and self-initiated instructions.

Yiou, E., Artico, R., Teyssedre, C.A., Labaune, O., Fourcade, P., 2016. Anticipatory

Front Hum Neurosci 10. https://doi.org/10.3389/fnhum.2016.00449

Résumé

Cette étude se proposait d’étudier comment le systéme nerveux central controle la
stabilité posturale lors d’un enjambement d’obstacle de hauteurs et de distances changeantes,
et réalis¢ en condition de pression temporelle faible et forte. Quatorze sujets ont réalisé des
séries d’initiation de la marche avec (conditions test) et sans (condition contrdle) enjambement
d’obstacle. En conditions test, trois hauteurs d’obstacle et trois distances d’obstacle étaient
combinées (n = 9 conditions tests). Chacune des conditions expérimentales a été réalisée avec
deux niveaux de contrainte temporelle : contrainte temporelle faible (CTF-) et contrainte
temporelle forte (CTF+). En condition CTF-, le départ de I’initiation de la marche était auto-
initi¢ ; en condition CTF+, le départ de I’initiation de la marche était déclenché par un signal
impératif (signal « GO »). Un mod¢ele mécanique original du corps tombant latéralement sous
I’effet de la gravité lors de la phase pendulaire du pas, et soumis a une force de rappel €lastique
a ¢été ¢laboré. Ce modele nous a permis d’évaluer I’effet des conditions cinématiques initiales
(position et vitesse du CM au décollement du pied) sur la stabilité posturale du systéme au
moment du contact du pied au sol. Les résultats expérimentaux ont montré que le déplacement

anticipateur maximum du CP médiolatéral (ML), la vitesse initiale du CM et la durée de la
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phase pendulaire, augmentaient avec la hauteur de l'obstacle, mais pas avec la distance de
l'obstacle. Ces résultats suggerent que 1’amplitude des APA ML est programmée en fonction
de la durée de la phase pendulaire, et donc de I’instabilité posturale potentielle. De cette
manieére, la stabilité restait inchangée d’une condition a I’autre. Cette hypothése est renforcée
par les résultats obtenus avec le modéle mécanique mettant en évidence le lien entre ’amplitude
des APA ML et la stabilité posturale. La composante AP des APA variait également en fonction
des caractéristiques de I’obstacle, mais d'une manicre opposée a la composante ML des APA
(effet de la distance mais pas de la hauteur). Enfin, les effets observés, relatifs a la hauteur et a
la distance des obstacles, étaient globalement similaires en situation de contrainte temporelle
faible ou forte. Globalement, ces résultats suggerent que le SNC est capable de prédire
l'instabilité potentielle induite par le franchissement d’obstacle et que les paramétres spatio-

temporels des APA sont programmés en conséquence.
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Despite the abundant literature on obstacle crossing in humans, the question of how
the central nervous system (CNS) controls postural stability during gait initiation with the
goal to clear an obstacle remains unclear. Stabilizing features of gait initiation include
anticipatory postural adjustments (APAs) and lateral swing foot placement. To answer
the above question, 14 participants initiated gait as fast as possible in three conditions
of obstacle height, three conditions of obstacle distance and one obstacle-free (control)
condition. Each of these conditions was performed with two levels of temporal pressure:
reaction-time (high-pressure) and self-initiated (low-pressure) movements. A mechanical
model of the body falling laterally under the influence of gravity and submitted to an
elastic restoring force is proposed to assess the effect of initial (foot-off) center-of-mass
position and velocity (or “initial center-of-mass set”) on the stability at foot-contact.
Results showed that the anticipatory peak of mediolateral (ML) center-of-pressure shift,
the initial ML center-of-mass velocity and the duration of the swing phase, of gait
initiation increased with obstacle height, but not with obstacle distance. These results
suggest that ML APAs are scaled with swing duration in order to maintain an equivalent
stability across experimental conditions. This statement is strengthened by the results
obtained with the mechanical model, which showed how stability would be degraded
if there was no adaptation of the initial center-of-mass set to swing duration. The
anteroposterior (AP) component of APAs varied also according to obstacle height and
distance, but in an opposite way to the ML component. Indeed, results showed that
the anticipatory peak of backward center-of-pressure shift and the initial forward center-
of-mass set decreased with obstacle height, probably in order to limit the risk to trip
over the obstacle, while the forward center-of-mass velocity at foot-off increased with
obstacle distance, allowing a further step to be taken. These effects of obstacle height
and distance were globally similar under low and high-temporal pressure. Collectively,
these findings imply that the CNS is able to predict the potential instability elicited
by the obstacle clearance and that it scales the spatiotemporal parameters of APAs
accordingly.

Keywords: stability, anticipatory postural adjustments, obstacle clearance, mechanical modeling, temporal
pressure, gait initiation, motor coordination, human
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INTRODUCTION

The control of postural stability is crucial for the efficient
performance of day-to-day motor tasks. Like all terrestrial
species, humans move around in a gravity field that permanently
induces postural destabilization through its attracting effect
towards the center of the earth. Major questions in motor
control relate to the way in which humans are able to maintain
stability during motor tasks that involve whole body progression,
such as locomotor tasks, and how they adapt to environmental
constraints, e.g., when clearing an obstacle. Gait initiation, which
corresponds to the transient period between quiet standing and
swing foot contact with the ground, is a classical paradigm for
studying balance control mechanisms during complex whole
body movement (e.g., Breniére et al, 1987; Lyon and Day,
1997, 2005; Mcllroy and Maki, 1999; Yiou et al, 2012a for
a recent review; Caderby et al., 2014). The act of lifting the
swing foot from the ground to step in the desired direction
does indeed induce a reduction in the size of the mediolateral
(ML) base of support, moving from a bipedal to a unipedal
stance. If the center of mass is not repositioned above (or
closer to) the limits of the new base of support -i.e., the stance
foot-, the body will topple towards the swing leg side during
the single stance phase (or “swing phase”) of gait initiation
under the effect of gravity, which may cause lateral instability
at foot contact. This instability is invariably attenuated during
volitional stepping by the development of dynamic postural
phenomena that occur before the swing phase. These dynamic
phenomena correspond to “anticipatory postural adjustments”
(APAs). They include a center of pressure shift towards the
swing leg side which serves to accelerate the center of mass
in the opposite direction, i.e., towards the stance leg side (Do
et al., 1991; Jian et al., 1993; Mcllroy and Maki, 1999; Nouillot
et al., 2000; Caderby et al, 2014; Yiou et al, 2016). If not
enough APAs are generated in the ML direction, a strategy of
base of support enlarging, associated with a more lateral swing
foot placement, has been shown to be triggered to maintain
stability (Zettel et al., 2002; Caderby et al., 2014). In addition
to this putative stabilizing function, APAs have been shown to
provide the dynamic conditions for whole body progression in
the desired direction. For example, during gait initiation, APAs
in the anteroposterior (AP) direction include a backwards center
of pressure shift that promotes the forward propulsive forces
necessary to reach the intended center of mass velocity and step
length (Breniére et al., 1987; Lepers and Breniére, 1995; Michel
and Chong, 2004).

Postural stability during gait initiation might be further
challenged by the presence of an obstacle that needs to be cleared.
There has been extensive literature on the control of obstacle
crossing during ongoing locomotion, especially in regards to the
role of vision (e.g., Mohagheghi et al., 2004; Patla and Greig,
2006; Marigold et al., 2007). In comparison, the question how
the postural and the focal components of gait initiation over
an obstacle are coordinated to ensure safe body progression
has received much less attention (e.g., Brunt et al.,, 1999; Yiou
et al, 2016). Yet, it is known that gait initiation is among
the motor activities associated with the highest proportion of

falls in the elderly (Robinovitch et al.,, 2013). In addition, the
most frequent cause of falling in this population is an incorrect
weight transfer, which, as stated above, is one of the major
functions of APAs. In addition to the risk of tripping over the
obstacle, the presence of an obstacle gives rise to an increase
in the duration of the swing phase and therefore an increase
in the potential for lateral instability (Zettel et al., 2002; Yiou
et al., 2016). Hence, it is surprising that previous studies on the
influence of an obstacle on the lateral motion of the center of
mass during ongoing walking have reported that lateral stability
remained unchanged when the height of the obstacle was varied
(Chou et al., 2001; Hahn and Chou, 2004). This result led the
authors to suggest the existence of some forms of adaptive
postural mechanisms aimed at compensating for the increased
potential instability related to obstacle height. However, these
mechanisms remain to be clarified. To date, the question of
whether or not the stabilizing mechanisms of gait initiation
can accommodate obstacle constraints has been investigated in
only one study (Yiou et al., 2016). This study showed that the
amplitude of ML APAs was larger in the obstacle condition than
in the obstacle free (control) condition. It was suggested that
this increase was responsible for the maintenance of postural
stability at swing foot contact. Similar results were obtained by
Zettel et al. (2002) during their comparison of reactive stepping
over an obstacle in response to a brisk plate-form shift with the
same reactive stepping in an obstacle-free condition. However,
these studies are all limited by the fact that only one obstacle
height and distance were tested. Thus, one can question the
generalizability of these results and more specifically, the extent
to which the central nervous system (CNS) is able to adjust
the stabilizing features of gait initiation (including ML APAs
and base of support enlargement) to match changes in obstacle
height and distance and the related potential for instability.
Moreover, subjects of these studies invariably increased ML
APAs when stepping (voluntarily or reactively) over the obstacle;
thus, it could not be established that the absence of such an
increase would have necessarily led to instability at foot contact.
Lyon and Day (1997, 2005) used a single-segment mechanical
model in which the body falls freely under the influence of
gravity to predict the magnitude of the lateral center of mass
fall during the swing phase of step initiation. In the present
study, we elaborated on a mechanical model that was based on
these last two studies in order to investigate how changes in
the parameters of ML APAs can impact on postural stability at
foot contact. Such modeling may thus provide further insight
into the adaptability of the postural system to environmental
constraints.

This study aims to investigate how the CNS controls postural
stability during gait initiation when clearing obstacles of different
heights and distances. Changes in obstacle height and distance
were expected to bring about modulation of the swing phase
and give rise to instability. In addition, as daily motor tasks may
be performed under various temporal pressure constraints, gait
initiation trials were performed in reaction-time (high pressure)
and self-initiated (low pressure) conditions. Our previous study
(Yiou et al., 2016) showed that the duration of APAs associated
with gait initiation when faced with an obstacle was shorter
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under high pressure than under low pressure. This difference
in duration was compensated by an increase in the amplitude
of ML APAs. As only one obstacle height and distance were
used (one 20 cm high obstacle, placed at a 20% body height
distance from the participant), it can be questioned whether the
CNS uses a similar anticipatory postural adaptation to temporal
pressure when the obstacle constraints are manipulated. This
is particularly the case when height and distance are increased,
thereby placing a higher level of stress on the postural system.
This question might be addressed in regards to current
theory on motor control, according to which our nervous
system would possess neural structures (or internal models)
that predict the future state of a system given the current state
and the sensorimotor control signals (Wolpert and Flanagan,
2001). Such prediction would allow us to achieve rapid and
accurate voluntary behavior despite the difficulties presented
by motor noise, delayed sensory feedback, and a complex
musculoskeletal apparatus. As stressed in Mille et al. (2012), it
is clear that “the anticipatory nature of the APAs involves a role
for motor prediction”. Specifically, APAs structure would reflect
the existence of internal models that predicts the destabilizing
effect associated with the stepping (Lyon and Day, 1997, 2005).
When stepping over an obstacle, it can therefore be expected that
APAs will be scaled according to the potential destabilization
associated with obstacle constraints. We thus hypothesize that
the stabilizing features of gait initiation are scaled according to
the changes in the swing phase duration that is associated with
obstacle height and/or distance. More specifically, it is expected
that a greater swing phase duration will be associated with larger
ML APAs and eventually, a larger base of support in order
to maintain unchanged postural stability at swing foot contact.
Similar effects of obstacle constraints are expected under low
and high temporal pressure conditions. However, APAs of larger
amplitude and lower duration are expected in the high pressure
condition compared with the low pressure condition. Mechanical
modeling of the whole body during gait initiation is expected
to reveal the extent to which postural stability at foot contact
may be degraded in case ML APAs are not adequately scaled to
modifications in swing duration induced by obstacle constraints.

MATERIALS AND METHODS
Participants

Fourteen subjects (eight males and six females, aged 23.2 + 4
years [mean =+ SDJ], height 1734 £ 7.3 cm and weight
65.8 + 8.7 kg) participated in the experiment. All were free of any
known neuromuscular disorders. They gave written informed
consent after being instructed as to the nature and purpose of the
experiment, which was approved by the local ethics committee.
The study conformed to the standards set by the Declaration of
Helsinki.

Experimental Protocol

Participants were requested to initiate gait as fast as possible
with their preferred limb while clearing an obstacle placed
in front of them (Figure 1). Three conditions of obstacle

FIGURE 1 | Schematic illustration of the experimental set-up. Key:

(1) walkway; (2) force-plate; (3) obstacle; (4) reflective marker; (5) Vicon
camera; (6) visual target; (7) obstacle distance marker; and (8) obstacle height
marker.

height (2.5%, 5% and 10% of each subject’s height), three
conditions of obstacle distance (10%, 20% and 30% of each
subject’s height) and an obstacle-free control condition were
used. The three obstacle distances corresponded to 21%, 42%
and 63% of the step length obtained in the control condition,
respectively. Each condition of obstacle height and distance
was realized in two blocks, which differed in terms of their
level of temporal pressure constraint: a reaction-time and a
self-initiated block. In the reaction-time block (high temporal
pressure), participants were instructed to initiate gait “as soon
as possible” after an acoustic signal was given. In the self-
initiated block (low temporal pressure), they were instructed
to initiate gait when they felt ready, after receiving an “all
set” signal; it was made clear that the “all set” signal was
not a “go” signal and that they could take as much time
as they needed to prepare their movements. The order of
conditions within one given block and the order of the blocks
were randomized between participants. In each condition,
subjects were allowed two familiarization trials. Five trials
were then recorded. A 3-min rest was imposed between two
successive conditions to avoid fatigue. In each condition,
the participants initially stood upright with their feet hip-
width apart, their arms hanging loosely either side of their
body and their body weight evenly distributed between their
legs. The boundaries of their feet in the initial posture were
outlined on the force plate, and participants were instructed
to systematically reposition their feet within these marks
under supervision. They were repeatedly reminded of the task
instructions.

Materials

Gait was initiated on a force plate (600 x 1200 mm, AMTI,
Watertown, MA, USA) located at the beginning of a five-meter
track (Figure 1). The force plate was embedded in the track
and was large enough to allow the participant’s swing foot to
systematically land on it at the end of gait initiation. After
crossing the obstacle, participants walked to the end of the
track, then stood still for a few seconds before returning to
their starting position. The obstacle consisted of a lightweight
wooden rod (length: 65 cm; diameter: 1 cm) that rested on
two adjustable upright standards. The participant’s toes served
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as the reference point for positioning the obstacle at the
various distances. Reflective skin markers (9 mm in diameter)
were placed bilaterally at the hallux (toe marker), head of the
fifth metatarsal (metatarsal marker), posterior calcaneus (heel
marker) and at the middle of the top of the obstacle (obstacle
marker). A V8i VICON eight-camera (Mcam2) motion capture
system (Oxford Metrics Ltd., UK) with 64 analog channels
was used to record the movement of the foot markers and
to detect the position of the obstacle. Kinematic and kinetic
data were collected simultaneously at a rate of 500 Hz. Data
acquisition and stimulus display were controlled by a custom-
made program written in Matlab™ (R2009b, The MathWorks
Inc., Natick, MA, USA).

Data Analysis

Kinematic and force plate data were low-pass filtered using a
Butterworth filter with a 15 Hz (Mickelborough et al., 2000) and
a 10 Hz (Caderby et al., 2014) cut-off frequency, respectively. The
ML (yP) and AP (xP) coordinates of the center of pressure were
computed from force plate data as follows:

Mx+ Fy x d
P — x+ Fy X dz

1
= )
- d.
o= TN PR K de )
Fz

where Mx and My are the moments around the AP and ML axes,
respectively; Fy, Fx and Fz are the ML, AP and vertical ground
reaction forces, respectively; and dz is the distance between the
surface of the force plate and its origin.

Instantaneous acceleration of the center of mass along
the AP and ML axes was determined from the ground
reaction force according to Newton’s second law. Center of
mass velocity and displacement were computed by successive
numerical integrations of center of mass acceleration using
integration constants equal to zero, i.e., initial velocity and
displacement null (Breniere et al., 1987). The following instants
were determined from biomechanical traces: gait initiation onset
(tg), swing heel off, swing toe off and swing foot contact.
Ty and foot contact were determined from force plate data,
whereas heel off and toe off were determined from VICON
data. Two t; times were estimated, one for the ML axis and
one for the AP axis. The t; times corresponded to the instants
when the ML or AP center of pressure trace deviated 2.5
standard deviations from its baseline value. Heel off and toe
off corresponded to the instants when the vertical position of
the swing heel marker and the anterior position of the swing
toe marker increased by 3 mm from their position in the
initial static posture. Foot contact corresponded to the instant
when the ML and AP center of pressure traces shifted abruptly
laterally towards the swing leg side, and forwardly, respectively
(this abrupt shift occurred at the same instant in the two
traces).

Mechanical Model
In the present study, the human body was modeled during the
swing phase of gait initiation (from toe off to foot contact) as

r4
X A
—
—
o8 T
) v
M A é P

-’ —
= ‘ >

FIGURE 2 | Mechanical model. The mechanical model is represented as a
conic inverted pendulum which pivots about a fixed point 0. Body
displacement during the swing phase (from toe off to foot contact) presents
five degrees of freedom on the absolute referential (0; x; y; 2). (0; x1; y1; z1) are
the main axes of the inertia. momentum of the solid body after precession y
around z and nutation # around x1. The center of mass m falls under the
influence of the gravity force P and the elastic restoring force T. The initial
position and velocity of the cone correspond to the position and velocity of the
subject’s center of mass at toe off.

a single conic inverted pendulum which rotates about a fixed
point 0 (Figure 2). This model was based on work carried out
in earlier studies (Jian et al., 1993; MacKinnon and Winter,
1993; Lyon and Day, 1997, 2005). The displacement of this
cone had five degrees of freedom on the absolute referential
(0, x, y, 2), ie., three translations and two rotations. A new
referential (0, x1, y1, z1) was considered after precession ¥
around z and nutation ¢ around xj, in which the inertia
momentum of the body was expressed with its eigenvalues
(Winter et al., 1990). The proper rotation ¥ around z; with
respect to ¥ and 6 was neglected. During the swing phase,
we considered that the center of mass was falling laterally
under the influence of two forces: the gravity force P = mg
(where m is the mass of the solid, and g is the gravitational
acceleration) and an elastic restoring force T that reflects active
muscular control of the movement (Farley and Morgenroth,
1999; Morasso and Schieppati, 1999), with T = k|yM| (where
k is the stiffness of the hip abductor muscles acting on the
stance leg side during the swing phase (Winter, 1995) and |[yM|
is the absolute value of the ML center of mass shift, which
was systematically oriented towards the swing leg side (positive
values) during the swing phase). The initial position and velocity
of the cone corresponded to the position and velocity of the
subject’s center of mass at toe off. The addition of a restoring
force on the conic model was necessary in order to control the
initial velocity at toe off. Without this supplementary force, the
conic pendulum would fall towards the stance leg side in most
trials.
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The equation of motion in (0, xy, yy, z;) was:

do /0

dt 3)

OM x (mg+k|yM|) =
Where OM = Iy z;, with ly: distance of the center of mass along
z1, and 079: angular momentum computed as o9 = I)o 2, where
I is the diagonal matrix of inertia along the main axes (xy, y1,
z1) and Q is the total angular velocity:

Q= éx1 + w sinfy; + W cos bz (4)

Finally, the differential equations of angular movement were:

_ mglysinf+k [yM| Iy sinyr cos@—y2cosh sin 6 (Ipzy —Iox,)

Tox,

()

(6)

¥ = k |yM| Iy cos v sin® — 26 cos 6 sin € (Iog, — Loz, )

Loy, sin? 6 + Ioz, cos? 6

The subsequent motion of the model’'s center of mass was
predicted by solving numerically the differential equations
of motion using a fourth order Runge-Kutta algorithm.
The spherical coordinates numerically computed (I, 6, V)
were then transformed into Cartesian coordinates (x, y, z)
in order to compare experimental data with the model’s
theoretical data.

Dependant Variables

Experimental Variables

Gait initiation was divided into three phases: APAs (from tg to
heel off), swing foot lift (from heel off to toe off) and swing
phase (from toe off to foot contact, Figure 3). The duration of
APAs along the ML and AP axes were computed separately,
because the ty times for these two axes did not necessarily
occur simultaneously (Caderby et al., 2014). The amplitude of
APAs was characterized by the peaks of the backward and
lateral center of pressure shift obtained during the APAs time
window. Center of mass velocity and displacement along the
ML and AP axes were quantified at toe off and foot contact.
The ML and AP center of mass position in the initial upright
static posture was estimated by averaging the center of pressure
position during the 250 ms period preceding the “all set” or
the “go” signal, depending on the temporal pressure condition
(Yiou et al., 2016). Spatiotemporal features of the swing phase
of gait initiation that were investigated included: swing phase
duration, AP center of mass velocity at foot contact, step
length, step width, and dynamic stability at foot contact. Step
length corresponded to the distance covered by the heel marker
of the swing leg from the initial posture to foot contact. In
addition, the vertical distance between the obstacle and the swing
heel and swing toe markers was measured at the time when
these markers passed over the obstacle. For each trial in the
obstacle condition, the shorter of these two vertical distances
was reported; this corresponded to the “foot clearance”. An
adaptation of the “margin of stability” (MOS) introduced by

Hof et al. (2005) was used to quantify ML dynamic stability
at foot contact (thereafter referred to as “stability”). The MOS
corresponded to the difference between the ML boundary of
the base of support (BOSyma) and the ML position of the
“extrapolated center of mass” at swing foot contact (YcoMgc).
Thus:

MOS = BOSymax — YcoMgc (7)

Because kinematic data showed that participants first landed on
the force plate with the swing heel or the swing toe, BOSymax
was estimated using the ML position of the swing heel or
metatarsal marker at foot contact. The ML distance between
the position of the swing foot marker at foot contact (heel
or toe) and the position of the stance metatarsal marker at
to represented step width, and was representative of the size
of the ML base of support. Based on the study by Hof et al.
(2005) and the results from our previous studies (Caderby et al.,
2014; Yiou et al.,, 2016), the ML position of the extrapolated
center of mass at foot contact (YcoMgc) was calculated as
follows:

/3
YcoMec = yMec + Y Mec (®)
oy
where yMgc and y'Mgc are respectively the ML center of mass
position and velocity at foot contact, and wg is the eigen
frequency of the body, modeled as an inverted pendulum and
calculated as follows:

wy = % (9)

where ¢ = 9.81 m/s? is the gravitational acceleration and ! is the
length of the inverted pendulum, which in this study correspond
to 57.5% of body height (Winter et al., 1990).

ML dynamic stability at foot contact is preserved on the
condition that YcoMgc is within BOSymay, which corresponds to
a positive MOS. A negative MOS indicates a ML instability and
implies that a corrective action (e.g., in the form of an additional
lateral step) is required to maintain balance.

Theoretical Variables

In order to test the validity of the model, the theoretical ML
position and velocity of the center of mass at foot contact
were computed by implementing the model with the initial
center of mass set (ML center of mass position and velocity
at foot off) and the swing phase duration obtained in each of
the experimental trials. This gave theoretical values which were
then compared with the experimental ones. The ML APAs were
found to be scaled with swing duration in the experimental
conditions (see “Results” Section); thus, these theoretical values
are referred to the “theoretical conditions with APAs scaling”.
The model was then used to assess whether postural stability
at foot contact would be degraded if the ML APAs were not
scaled to swing duration, i.e., if there was no adaptation of the
initial center of mass set to the obstacle height and distance.
For this purpose, the theoretical ML position and velocity of
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FIGURE 3 | Example of biomechanical traces and representation of the main experimental variables obtained for one representative subject initiating
gait (one trial) in the reaction-time condition with the high height/long distance condition (left) and the small height/small distance condition (right).
Anteroposterior (AP) direction x'M: center of mass (COM) velocity; x'Mro, X’'Mrc: COM velocity at foot off and at foot contact. xP: center of pressure (COP)
displacement; xPmax: peak of COP displacement during APAs; F: forward; B: backward. Mediiolateral (ML) direction y'M: ML COM velocity; y'Mro, y'Mrc. COM
velocity at foot off and foot contact; yM: ML COM displacement; yMgc: COM displacement at foot contact; yP: ML COP displacement; yPmax: peak of COP
displacement during APAs; and ST: stance limb; SW: swing limb. Vertical dashed lines SO: Go signal onset (in the reaction-time condition only); to onset variation of
biomechanical traces; HO: swing heel off; FO: swing foot off; FC: swing foot contact. Horizontal arrows: RT: time-windows for reaction-time; APA: anticipatory
postural adjustments FL: foot lift; SWING: swing phase.
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the center of mass at foot contact were again computed, but
this time by implementing the model with: (i) the mean ML
position and velocity of the center of mass at foot off obtained for
each subject in the reaction-time and self-initiated obstacle-free
(control) conditions; and (ii) the swing phase duration obtained
in each experimental trial. The theoretical extrapolated center
of mass position and the theoretical MOS at foot contact were
then calculated by following the same procedure used for the
experimental data. The theoretical values obtained with this
procedure are referred to as the “theoretical conditions without
APA scaling”.

Statistics
Mean values and standard deviations were calculated for each
variable in the experimental and theoretical conditions. The
normality of data was checked using the Kolmogorov-Smirnov
test and the homogeneity of variances was checked using
the Bartlett test. To test the influence of obstacle height,
obstacle distance and temporal pressure, a [3 (“obstacle height™:
2.5%, 5% and 10% of the subject’s height) x 3 (“obstacle
distance™ 10%, 20% and 30% of the subject’s height) x 2
(“temporal pressure”: reaction-time and self-initiated)] ANOVA
with repeated measures was used on each experimental variable.
To test the validity of the model, a [3 (“obstacle height”) x 3
(“obstacle distance”) x 2 (“temporal pressure”) x 2 (“modeling
with APAs scaling” experimental conditions vs. theoretical
conditions with APA scaling)] was used on the following
variables: ML center of mass position and velocity, ML
extrapolated center of mass, and MOS at foot contact. Linear
correlations between these experimental and theoretical variables
were calculated using Pearson’s correlation coefficient. Finally,
to test the effect of APA scaling on postural stability, a
[3 (“obstacle height”) x 3 (“obstacle distance™) x 2 (“Modeling
without APA scaling”: experimental conditions vs. theoretical
conditions with no APA scaling)] RM ANOVA was used on
the following variables: ML center of mass position and velocity,
ML extrapolated center of mass, and MOS at foot contact. The
alpha level was set at 0.05. A Tukey post hoc test was used when
necessary.

RESULTS

Description of the Biomechanical Traces in

the Experimental Conditions

The time course of the biomechanical traces was globally
similar in the different temporal and obstacle conditions. The
traces obtained in two representative conditions are reported
in Figure 3. Swing heel off was systematically preceded by
postural dynamics that corresponded to APAs. During these
APAs, the center of pressure displacement reached a peak value
in a backward direction (see the negative variation of the xP
trace in Figure 3) and towards the swing leg side (negative
variation of the yP trace), while the center of mass velocity
was directed forwards (positive variation of the x'M trace) and
towards the stance leg side (positive variation of the y'M trace).
The ML center of mass velocity trace reached a first peak value

towards the stance leg side at around heel off. This trace, then
fell towards the swing leg side and a second peak value towards
this side was reached a few milliseconds after foot contact. The
ML center of mass shift trace was bell-shaped and reached a peak
value toward the stance leg side at the beginning of the swing
phase. The AP center of mass velocity increased progressively
until it reached a peak value a few milliseconds after swing
foot contact, while the center of mass was continuously shifted
forward. Differences across the conditions are reported in the
paragraphs below.

Stability

Height Effect

Stability can be evaluated from foot clearance and the MOS. The
risk of the swing foot striking the obstacle, which might then
endanger balance, increased as foot clearance decreased. The
MOS is used to quantify ML dynamic stability at foot contact.
The results showed that the foot clearance significantly decreased
with obstacle height (F(226) = 9.25, p < 0.001; Figure 4). In
contrast, there was no significant effect of the obstacle height on
the MOS value (F226) = 2.57, p > 0.05) and related center of
mass components, i.e., the ML center of mass shift (F(3,26) = 0.31,
p > 0.05) and velocity (F(226) = 0.46, p > 0.05), and extrapolated
center of mass position at foot contact (F26) = 1.95,
p>0.05).

Distance Effect

The results showed that foot clearance also significantly
decreased with obstacle distance (F226) = 30.07, p < 0.001;
Figure 4). There was no effect of the obstacle distance on the
MOS (F26) = 0.01, p > 0.05), the ML center of mass shift
(F(2,26) = 0.99, p> 0.05) and velocity (F(2,26) =0.64, p> 0‘05),
and the extrapolated center of mass position at foot contact
(F(2,26) = 0.11, p > 0.05).

Temporal Pressure Effect

There was no significant effect of the temporal pressure on the
following variables: foot clearance (F,13 = 3.77, p > 0.05),
MOS value (Fy,3 = 0.96, p > 0.05), ML center of mass shift
(Faa3 = 0.95, p > 0.05) and velocity (F(,13y = 0.55, p >
0.05) and extrapolated center of mass position at foot contact
(Fa,13) = 0.35, p > 0.05).

Postural and Foot Lift Phase
Height Effect

The results showed that there was a significant effect of
the obstacle height on the duration of APAs along the ML
axis (F206) = 5.63, p < 0.01, Figure 5) and the AP axis
(F226) = 9.38, p < 0.001), and on the duration of the foot-
lift phase (F226) = 6.18, p < 0.01). Each of these temporal
variables decreased when the obstacle height increased. With
regard to the spatial variables, results showed that both the peak
of anticipatory ML center of pressure shift (F26 = 21.44,
p < 0.001) and the ML center of mass velocity at toe off
(F226) = 4.36, p < 0.05) significantly increased with obstacle
height. In contrast, the peak of anticipatory backward center
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of pressure shift (F226) = 11.43, p < 0.001), the differential
between the center of pressure and the center of mass position
Faa6 = 815, p < 0.01) and the forward center of mass
velocity at toe off (F26 = 13.86, p < 0.001) significantly
decreased with obstacle height. The obstacle height constraint
therefore had a similar effect on the temporal component
of APAs along the AP and ML axes, but had an opposite
effect on the spatial component of APAs along these two
axes.

Distance Effect

Increasing the obstacle distance had a very different effect on
the postural and foot lift phases compared with increasing the
obstacle height. Indeed, the results showed that obstacle distance
had no significant effect on the duration of APAs along the ML
axis (F(2,26) = 1.44, p > 0.05). However, it did have a significant
effect on the APA duration along the AP axis (F26 = 3.77,
p < 0.05) and on the duration of the foot lift (F(2,26) = 21.53,
p < 0.001). Specifically, these two variables increased with
obstacle distance. The results further showed that there was no

significant effect of the obstacle distance on the following spatial
variables: peak of anticipatory ML (F226 = 0.62, p > 0.05)
and AP center of pressure shift (F22 = 1.00, p > 0.05), ML
(F2,26) = 1.78, p > 0.05) and AP (F(2,26) = 2.18, p > 0.05) center
of mass shift at toe off, and ML center of mass velocity at toe off
(F2,26) = 1.30, p > 0.05). In contrast, the forward center of mass
velocity at toe off increased significantly with obstacle distance
(F(2)26) = 30.51,[7 < 0.001).

Temporal Pressure Effect

The results showed that the following temporal variables
were significantly shorter in the reaction-time block than in
the self-initiated block: duration of APAs along the AP axis
(F(1)13) = 61.63, p < 0.001) and ML axis (F(|‘13) = 31.6,
p < 0.001), and duration of foot lift (F,13y = 16.99, p < 0.01).
The following spatial variables reached a significantly larger
value in the reaction-time block than in the self-initiated
block: peak of anticipatory ML (F(1,13y = 20.04, p < 0.001)
and AP (F(1,13y = 41.82, p < 0.001) center of pressure shift,
and ML center of mass velocity at foot off (F(;,13y = 11.60,
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p < 0.01). In contrast, the ML (F,;3, = 1.98, p > 0.05) and
AP (F(1,13) = 2.45, p > 0.05) shift of the center of mass at foot
off were not significantly different for the two temporal pressure
blocks.

Swing Phase

Height Effect

The results showed that the duration of the swing phase
significantly increased with obstacle height (F2 = 58.07,
p < 0.001). In contrast, there was no significant effect
of the obstacle height on the step length (Fu = 2.77,
p>0.05), step width (F226) = 0.59, p > 0.05) and motor
performance (in terms of forward center of mass velocity
at swing foot contact; Fy26) = 0.74, p > 0.05). Finally,
the results showed that there was no change in swing foot
strike patterns with changes to obstacle height; here, subjects
landed on the force plate with the heel first in 85% of the
trials.

Distance Effect

The results showed that there was no effect of the obstacle
distance on the duration of the swing phase (F26 = 2.57,
p>0.05) and step width F(326) = 0.05, p > 0.05). In contrast,
there was a significant effect of the obstacle distance on the
step length (F(2,6) = 23.05, p < 0.001) and motor performance
(F(2,26) = 6.72, p < 0.01). Both variables increased with distance.
Finally, the results showed that there was a significant effect of
obstacle distance on the foot strike pattern, with the ratio of
forefoot strike increasing with obstacle distance (F226) = 7.37,
p < 0.01). This ratio increased from 6.7% for the small distance
obstacle condition to 20.7% for the long distance obstacle
condition.

Temporal Pressure Effect

The results showed that there was a significant effect of
the temporal pressure on the duration of the swing phase
(Fa,3) = 10.81, p < 0.01). This duration was longer in the
reaction-time block than in the self-initiated block. In contrast,
there was no effect of the temporal pressure on the following
variables: step length (F(;;3 = 0.58, p>0.05), step width
(Fa,13) = 0.20, p > 0.05), motor performance (F(y,;3) = 0.04, p
> 0.05) and foot strike pattern (the mean percentage of the heel-
strike pattern was 86%).

Validation of the Mechanical Model

A visual analysis of Figure 6 illustrates the excellent fit between
the experimental traces and those obtained with the mechanical
model. The best fit between experimental (dashed line) and
theoretical (full line) data was obtained for a stiffness of
the hip abductor muscles of about 1000 N/m. This value
corroborates with previous data in the literature (Morasso
and Schieppati, 1999). This corresponds to a restoring force
of approximately T = 50 N, applied at the center of mass.
This close fit was further strengthened by the finding that
there was no significant effect of the factor “modeling with
APA scaling” on the MOS and on the related center of mass

components. In addition, there was no interaction between
this factor and obstacle height, obstacle distance and temporal
pressure for any of these variables. In contrast, there was
a significant positive correlation between the theoretical data
(obtained in the conditions with ML APA scaling) and the
experimental data for the MOS (r = 0.42, p < 0.05), the
ML center of mass position (r 0.94, p < 0.001) and
the ML center of mass velocity (r = 0.72, p < 0.001) at
foot contact. Collectively, these results validate the mechanical
model.

Comparison of Experimental Data and
Theoretical Data Obtained in the
Conditions Without Mediolateral APA
Scaling

In the theoretical conditions without ML APA scaling, the
same initial ML center of mass set used in the control
condition (obstacle-free condition) was introduced into the
conditions where an obstacle had to be cleared (see “Materials
and Methods” Section). The results showed there was a
significant effect of the factor “modeling without APA scaling”
on the MOS (Fpp = 477, p < 0.05) and with the
exception of the ML center of mass position at foot contact
(F226) = 1.63, p > 0.05), on each of the MOS-related center
of mass components, i.e., peak of ML velocity (F(226 = 8.73,
p < 0.001) and extrapolated center of mass (F(226 = 4.84,
p < 0.05) at foot contact. Specifically, the mean MOS value
was significantly lower in the theoretical conditions compared
with the experimental conditions, and the extrapolated center
of mass reached positions closer to the lateral boundary of
the base of support. In addition, the peak of ML center of
mass velocity at foot contact—which was directed towards
the swing leg side—reached a greater value in the theoretical
conditions than in the experimental conditions. Also, there
was a “modeling without APA scaling” x “obstacle height”
interaction on the MOS (Fp2 = 4.77, p < 0.05) and on
each related variable. Most interestingly, the difference in the
MOS value between the experimental and theoretical conditions
without APA scaling increased progressively when the obstacle
height increased (Figure 7). A negative MOS value was even
reached for the middle height obstacle. Finally, the results
showed that there was no significant “modeling without APA
scaling” x “obstacle distance” interaction (Fp6 = 0.22,
p>0.05) or “modeling without APA scaling” x “temporal
pressure” interaction (F(y26) = 0.16, p > 0.05). These results
thus illustrate how postural stability can be expected to degrade
in cases where ML APAs are not scaled according to swing
duration.

DISCUSSION

The goal of the present study was to investigate how the
CNS controls postural stability during gait initiation when
negotiating obstacles of different heights and distances under
low and high temporal pressure constraints. Based on a
mechanical model of the body falling laterally under the
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FIGURE 6 | Validation of the mechanical model. Typical experimental (full line) and theoretical (dash line) time-course traces of the ML center of mass shift (A) and
velocity (B) are superimposed during the swing phase (from swing foot off to foot contact). Traces are obtained from one representative subject in the reaction-time
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(self-initiated and reaction-time conditions pooled together) for each of the 14 subjects. Note the excellent fit between the experimental and theoretical data.

influence of gravity and submitted to an elastic restoring by a discussion of the way in which the AP and ML
force, the functional link between the observed ML APA  components of APAs need to be coordinated to ensure safe
scaling and the maintenance of postural stability across the  body progression. Globally, the results illustrate the capacity of
experimental conditions was first discussed. This was followed  the CNS to adapt coordination between the postural and focal
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components of a motor task to meet various spatial and temporal
constraints.

Scaling Mediolateral APAs to Swing
Duration Allows the Maintenance of
Postural Stability

As expected, increasing the obstacle height resulted in a
significant increase in swing duration (Chou et al., 2001; Hahn
and Chou, 2004), thereby mechanically increasing the potential
for lateral imbalance during the swing phase of gait initiation.
Indeed, previous studies have reported that the swing phase of
gait initiation could be assimilated to a ML (Lyon and Day,
1997, 2005) and forward (Lepers and Breniére, 1995) ballistic
center of mass fall around the stance ankle, with gravity being
the main motor of action. Increasing the duration of this
phase may therefore theoretically lead to a larger center of
mass motion and velocity at the end of this ballistic phase,
ie., at foot contact. The original model of the whole body
falling towards the swing leg side after swing foot off, which
was developed in the present study, is in accordance with this
statement. Indeed, when the initial center of mass set (i.e.,
center of mass shift and velocity at foot off) remained the same
as in the obstacle-free condition, it was found that artificially
increasing the swing phase duration directly impacted on the
center of mass set at foot contact. As a consequence, postural
stability at this instant was degraded, as revealed by a decrease
in the theoretical MOS values. In contrast to this effect of
obstacle height, increasing the obstacle distance did not result
in any significant change in the swing phase duration. This
is coherent with the finding that both step length and step
velocity increased with obstacle distance. Thus, as expected, the
theoretical center of mass set at foot contact and the related
degree of postural stability remained unchanged when this
distance increased.

Although the theoretical model revealed the potential for
increased instability with obstacle height, the results obtained in
the experimental conditions showed that there was no main effect
of obstacle height on the center of mass set at foot contact and
on the related level of stability. Similar findings were observed
in recent studies (Chou et al., 2001; Hahn and Chou, 2004) that
examined the clearance of obstacles of varying height during
steady walking. This led the authors to suggest the existence of
some forms of adaptive postural mechanisms, although these
mechanisms were not described. The present results show that
the anticipatory peak of ML center of pressure shift increased
along with obstacle height. This increase is responsible for a
subsequent increase in the ML center of mass velocity at toe off.
As stated above, it is clear from the theoretical model that if such
an increase in the initial center of mass set had not occurred when
the obstacle height increased, a lower state of postural stability
would have been reached at foot contact, as shown by the lower
theoretical MOS values. Thus, in order to maintain an equivalent
stability in the experimental conditions, the additive strategy
would be needed to compensate for insufficient APAs, e.g., in the
form of lateral stepping so as to increase the base of support width
(Zettel et al., 2002; Caderby et al., 2014). If this is still insufficient,
because not enough time is available to position the swing foot
laterally, a strategy of lateral leg crossover stepping, linked with a
high risk of lateral falling (Patton et al., 2006), may be necessary
to recover balance. Our results thus show that the CNS precisely
scales the ML APAs to the duration of the swing phase, so as to
maintain an equivalent postural stability at foot contact across
the experimental conditions. The finding that obstacle distance
had no influence on ML APAs parameters and the related initial
center of mass set (in contrast with obstacle height) is in line
with this statement, because swing duration did not vary with this
obstacle feature.

The present findings are in accordance with the notion that
postural stability at the end of a voluntary leg movement is a
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major parameter taken into account during the programming
of APAs (Do et al., 1991; Nouillot et al., 2000). Do et al. (1991)
used a lower limb flexion-extension executed as fast as possible
to test the influence of final stability on APAs. The initial body
posture was bipedal, while the final one was either bipedal (stable
posture) or unipedal (unstable posture). The biomechanical and
electromyographic data showed that ML APAs were larger when
the final posture was unstable, because of the need to propel the
center of mass further (i.e., above the stance foot) to maintain
stability in the final posture. Similarly, the amplitude of the ML
APAs in the present study increased along with the potential
for instability at foot contact, which corresponded to the end
of the gait initiation process. In contrast to the study by Do
et al. (1991), the potential for increased instability at the end
of gait initiation was masked in our study, because the MOS
remained the same across the experimental conditions. A similar
remark can be made with regard to previous studies which
focused on the effect of various environmental (Chou et al.,
2001; Hahn and Chou, 2004; Yiou et al., 2011, 2016) or temporal
constraints (Yiou et al., 2012b; Hussein et al., 2013; Caderby et al.,
2014) on the control of ML stability during dynamic tasks (e.g.,
leg flexion, gait initiation and steady walking). In the present
study, this potential for instability was revealed in the theoretical
trials, where it was found that without APA scaling the MOS
values decreased when obstacle height was increased. The present
results thus demonstrate the imperative need to adequately scale
the ML APAs features to the swing phase duration in order
to maintain an optimal stability. Moreover, the invariance of
the MOS value across the experimental conditions, despite the
presence of potential instability, adds to the growing evidence
that this parameter may function as a balance control parameter,
as previously suggested in the literature (e.g., Yiou et al,, 2011,
2012b; Caderby et al., 2014; Nakano et al., 2016).

This invariance implies that the CNS is able to precisely
predict the potential instability elicited by obstacle clearance and
that it scales the spatiotemporal parameters of the ML APAs
accordingly. The results of this study are thus in accordance
with the view that in programming APAs, the CNS uses internal
models that takes into account the dynamic consequences of an
expected perturbation and generates responses to counter their
effect (e.g., Flanagan and Wing, 1997; Wing et al., 1997). More
specifically, internal models would be used to predict the effect of
the gravitational forces acting on the whole-body during obstacle
clearance. This prediction would serve to program, adaptive
APAs so as to maintain unchanged stability despite the variations
in obstacle constraints. The notion that internal models integrate
external forces (such as gravity or Coriolis forces) acting on body
segments to plan and execute movements, has been classically
proposed for various voluntary upper limb movements, such as
grip force with load during object manipulation (e.g., Johansson
and Cole, 1992; Flanagan and Wing, 1997; Kawato, 1999;
Wolpert and Flanagan, 2001), arm movement in the vertical
plane (e.g., Papaxanthis et al., 2005; Gaveau and Papaxanthis,
2011), arm reaching (Cohn et al., 2000) etc. The results of the
current study further suggest that such internal models of gravity
may also be used to plan and execute the postural component of
a whole body motor task.

Coordination Between Mediolateral and
Anteroposterior Components of APAs

Allows Safe Body Progression

Surprisingly, the results also showed that the duration of both the
ML APAs and the foot lift phase decreased with obstacle height.
Less time was therefore allocated by participants to propelling the
center of mass laterally before triggering the ballistic phase of gait
initiation. This reduction in time may seem at odds with the need
to increase the ML center of mass set at foot off, as argued above.
We propose that it is linked to the spatial constraints exerted
on the progression velocity in the AP direction. It can indeed
reasonably be speculated that delaying the time of swing foot off
in the presence of a high obstacle would increase the forward fall
of the center of mass (allowing participants to get closer to the
obstacle), as well as the amplitude of the forward center of mass
velocity at foot off (Lepers and Breniére, 1995). By so doing, less
time would then be allocated for clearing the obstacle with the
trailing leg during the following swing phase, with a consequent
increased risk of tripping over the obstacle. Instead, the results
showed that the forward center of mass shift and velocity at
foot off both decreased with obstacle height, which might be a
combined effect of this shortened delay for swing foot off with
the reduced amplitude of the anticipatory backward center of
pressure shift. The amplitude of AP and ML APAs were thus both
scaled according to swing duration but in an opposite way. Note
that a similar strategy for AP APAs attenuation has already been
reported in a study that compared stepping over an obstacle in
reaction to rapid surface translation with stepping when there is
no obstacle to be cleared (Zettel et al., 2002). The reduction in
time taken to lift the swing foot might reflect a protective strategy
directed to clear the obstacle safely by reducing the chances of
contact between the trailing leg and the obstacle. It is however
noteworthy that the vertical distance between the swing foot and
the top of the obstacle at the time of obstacle clearance (i.e., the
“foot clearance”) decreased with obstacle height. In our trials, we
did not observe any obstacle contact; thus, we believe that the
obstacle (height and distance) and the velocity constraints of the
present study were not putting young, healthy participants at risk
of forward tripping.

Given the precise scaling of the initial ML center of mass
set required to maintain stability across the obstacle conditions
(see Figure 7), the present findings suggest that the CNS
must necessarily have taken into account the reduction in
time allocated to lift the swing foot to program the ML
APAs’ amplitude. Part of the observed increase in the peak of
anticipatory ML center of pressure shift may therefore serve
to compensate for this shortened duration so that an adequate
initial ML center of mass set can be reached to maintain
stability. In other words, it is likely that constraints imposed
on the progression direction (which are likely responsible for
the reduction in time allocated for swing toe off, as argued
above) were integrated into the programming of APAs in the
ML direction. This statement adds to the growing evidence that
the CNS exerts a global control over the anticipatory postural
dynamics in the horizontal plane (Caderby et al., 2014) rather
than an independent control of APAs along the AP and ML
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axes and on the associated postural function (forward body
progression and ML stability, respectively). This coordination
between the ML and AP components of APAs thus seems to be
an imperative condition for both safely clearing the obstacle and
reaching a stable state at foot contact. Thus, in addition to the
need to coordinate each postural component of the task (the AP
and the ML postural components) with the focal one, the CNS
also needs to coordinate the postural components between them
so that participants can safely clear the obstacle.

Temporal Pressure-Induced Adaptive
Changes of Mediolateral and
Anteroposterior APAs

Compensation for a reduced ML APAs duration by an increase
in the ML APAs amplitude was found in the present study
when comparing the high and low temporal pressure conditions.
Specifically, the duration of APAs in the high pressure condition
was shorter and the peaks of anticipatory ML and AP center of
pressure shift were larger than in the low pressure condition. A
similar effect of temporal pressure was previously reported in the
literature for various stepping tasks such as gait initiation with
or without an obstacle to clear (Yiou et al., 2016), or rapid leg
flexion (Yiou et al., 2012b; Hussein et al., 2013). It is presumed
that these changes in the spatiotemporal APAs parameters under
high temporal pressure reflect a strategy to hasten the onset of the
voluntary movement (swing foot off) so as to meet the instruction
to initiate the step as soon as possible after the GO signal,
while maintaining the same stability and progression velocity.
Obstacle height and temporal pressure, thus induced similar
adaptive changes in the ML APAs parameters. This similitude
could be explained by the fact that increasing the obstacle height
and the temporal pressure level both required an earlier swing
foot off and induced a longer swing phase duration. For this
reason, combining these two constraints in one single condition
(i.e., clearing a high obstacle within a high temporal pressure)
may have been particularly challenging for the postural control
system. The fact that postural stability was maintained in such
a challenging condition further reveals the adaptability of this
system.

The present results may be discussed in regards to recent
studies which focused on the effect of temporal pressure on
ML stability during ongoing walking with the goal to cross an
obstacle (e.g., Moraes et al., 2007; Nakano et al.,, 2015, 2016).
In these studies, participants avoided a virtual planar obstacle
that could suddenly appear one step before the obstacle crossing,
thus inducing a temporal pressure. In the condition without
temporal pressure (control condition), the obstacle could be seen
by participants when they stood in their initial posture. Under
temporal pressure, the authors found that the extrapolated center
of mass position at the swing foot contact was located further
toward the swing leg side as compared to the control condition.
The MOS however, remained unchanged because of a greater
lateral step placement. In the present study, no such effect of
temporal pressure on the actual and extrapolated center of mass
position or on foot placement was observed. The MOS and
the related center of mass components remained, however the

same as in the low temporal pressure condition. This invariance
was due to the above reported changes in APAs parameters
with temporal pressure. These discrepancies between the present
study and the literature might possibly be ascribed to the time
allocated to plan an efficient anticipatory strategy to maintain
postural stability. In the present study, participants could indeed
visually catch the features of the obstacle largely before the
imperative “go” signal in the high pressure condition. In other
words, they had plenty of time to predict the postural disturbance
associated with the forthcoming task, and they could thus plan
the APAs parameters accordingly. In line, MacKinnon et al.
(2007) reported that the spatiotemporal features of APAs for gait
initiation were progressively assembled before the deliverance
of the “go” signal. In contrast, in the above reported studies,
the obstacle appeared just one step before it had to be cleared.
Participants had therefore much less time than in the present
study to plan in advance the level of anticipatory postural
dynamics required to maintain stability at foot-contact. Such a
situation may potentially be detrimental to stability since it is
known that vision is used in a feedforward rather than in on-line
mode to regulate obstacle clearance during ongoing locomotion
(Patla and Vickers, 1997). To maintain stability, participants in
these studies thus needed to use an additive strategy of lateral foot
placement to maintain stability. Future studies will investigate
this hypothesis by enabling participants to catch the obstacle
features with various delays before and after the deliverance of
the “go” signal.

CONCLUSION

The results of this study show that the CNS is able to scale and
coordinate the ML and AP components of APAs according to
obstacle constraints and related variations in swing duration.
This capacity allows participants to safely clear the obstacle
and maintain optimal postural stability. These results were
strengthened by the findings obtained with the mechanical
model, which revealed how stability would be degraded if the
ML APAs were not scaled to swing duration. These findings
imply that the CNS is able to precisely predict the potential
instability elicited by obstacle clearance and that it scales the
spatiotemporal parameters of APAs according to this prediction.
The results offer a better understanding of how the body adapts
to environmental constraints in order to ensure safe and efficient
whole-body progression. In a future study, we will investigate
the strategies of young, healthy adults and compare them with
those adopted by older adults (fallers and non-fallers) in the
maintenance of stability in a similarly complex environment.
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mécanismes de contréle de I'équilibre lors de I’initiation de la marche
avec franchissement d’obstacle
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Influence of swing foot-strike pattern on balance control mechanisms during gait
initiation over an obstacle to be cleared

Artico, R., Fourcade, P., Teyssédre, C., Delafontaine, A., Yiou, E

Résumé

L'initiation de la marche avec franchissement d’obstacle est une tache fonctionnelle qui
représente un défi de taille pour le systéme de contrdle de 1’équilibre. Deux types d’attaque du
pied oscillant ont été identifiés au cours de cette tache : I’attaque du pied-arriere (RFS), ou le
talon frappe le sol en premier, et I’attaque du pied-avant (FFS), ou le pied attaque le sol en
premier. Cette étude a examiné I'effet du modele d’attaque du pied oscillant sur I'organisation
posturale de I’initiation de la marche avec franchissement d’obstacle. Treize participants ont
effectué une série de taches de franchissement d'obstacles avec pour instruction de poser le pied
au sol avec un type FFS ou RFS. Les résultats ont montré que I’amplitude des APA dans le plan
frontal étaient plus faibles en condition FFS qu’en condition RFS, et que la stabilité dynamique
¢était plus importante en condition FFS. La vitesse verticale descendante du CM était moins
freinée en condition FFS par rapport a la condition RFS, ce qui a entrainé une vitesse verticale
plus élevée au contact du pied au sol en condition FFS. Enfin, I’amplitude des forces de réaction
agissant sur le pied oscillant, au moment du contact avec le sol, étaient plus faibles en condition
FFS qu’en condition RFS. Globalement, ces résultats suggerent I’existence d’une relation
d'interdépendance entre les mécanismes de contrdle de 1'équilibre et le type de frappe du pied

permettant ainsi un contrdle optimal de la stabilité.
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Abstract

Gait initiation (GI) over an obstacle to be cleared is a functional task that is highly
challenging for the balance control system. Two swing-foot strike patterns have been identified
during this task: the “rear-foot strike” (RFS), where the heel strikes the ground first, and the
“forefoot strike” (FFS), where the toe strikes the ground first. This study investigated the effect
of the swing-foot strike pattern on the postural organisation of GI over an obstacle to be cleared.
The participants performed series of obstacle clearance tasks with the instruction to strike the
ground with either an FFS or RFS pattern. The results showed that “anticipatory postural
adjustments” (APAs) in the frontal plane were smaller in FFS than in RFS, and dynamic
stability was increased in FFS. The downward vertical centre of mass velocity was less braked
before foot contact in FFS compared to RFS leading to greater vertical centre of mass velocity
at foot contact in FFS. The “collision forces” acting on the foot were smaller in FFS than in
RFS, as were the slope of these forces and the jerk recorded at the C7 vertebra. Globally, these
results suggest an interdependent relationship between balance control mechanisms and foot
strike pattern for optimal stability control.

Introduction

Like all terrestrial species, humans move in a gravity field that permanently attracts
them towards the centre of the earth. Therefore, balance control is a key component of daily
motor tasks. Gait initiation, which corresponds to the transient phase between quiet standing
and level walking, is a classical paradigm for investigating how balance is controlled during a
functional whole-body movement 2. Gait initiation can be broken down into a “postural
phase” (corresponding to anticipatory postural adjustments, APAs), followed by an execution

phase that ends at the time of swing foot contact with the support surface. These APAs are
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characterised by a centre of pressure shift backwards towards the heels, and laterally towards
the forthcoming swing leg. The backward centre of pressure shift reflects a strategy to generate
the initial propulsive forces necessary to reach the intended centre of mass velocity at the end
of gait initiation >, The mediolateral (ML) centre of pressure shift reflects a strategy to propel
the centre of mass above (or beneath) the forthcoming stance foot in order to maintain ML

stability during the execution phase of gait initiation 7!,

Besides ML APAs, a major mechanism involved in stability control is the braking of
the centre of mass fall during the execution phase of gait initiation. Previous lines of research
have shown that braking is an active phenomenon that occurs in anticipation of the swing foot’s
collision with the ground, and involves the activation of the soleus of the stance leg '>°'°.
Anticipatory centre of mass braking attenuates the vertical ground reaction forces at the time of
foot collision (hereafter called “collision forces™), thus facilitating balance control and reducing
the risk of injury linked to the transmission of this impact throughout the musculoskeletal
system.

These collision forces are also known to depend on the swing-foot strike pattern at the
time of collision '6!8, At least two main swing-foot strike patterns have been identified in the
literature: “rear-foot strike” (RFS), where the swing heel strikes the ground first, and “forefoot
strike” (FFS), where the swing toe strikes the ground first 6. Because studies have reported
that participants systematically used an RFS pattern, foot strike patterns have not been
considered in the literature on gait initiation so far. However, a recent study showed that when
gait was initiated with the goal of clearing an obstacle longer than 30% of body height, a change
from an RFS to an FFS pattern was observed in most trials !!. Based on previous research on

the effect of the foot strike pattern on collision forces during stepping down while walking !7!8
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or running , it was proposed that this change in foot strike pattern reflected a strategy

directed at attenuating collision forces.

It is surprising that the authors of these important lines of research focusing on foot
strike pattern effects did not consider that the magnitude of the anticipatory braking of the
centre of mass fall might have changed between the RFS and FFS patterns. Indeed, such a
change could at least partly account for the differences in the collision forces observed, with a
larger anticipatory centre of mass brake being potentially responsible for greater attenuation of
the collision forces. More globally, a brief literature review shows that the balance control
mechanisms described above have been investigated by independent lines of research (cf. Yiou
etal., (2017) for a recent review). Thus, it remains largely unknown whether these mechanisms
(i.e. ML APAs, force braking and foot strike pattern) are independently controlled by the CNS
or are interdependent. Gait initiation with an obstacle to be cleared is an ecological task that
offers the opportunity to test the interdependence between these mechanisms since, as stated
above, both foot strategies are naturally used to land on the support surface.

In the present article, it is expected that the ML APAs and the vertical centre of mass
braking mechanisms are programmed according to foot strike patterns (FFS or RFS).
Specifically, it is reasoned that the need to actively brake the centre of mass fall during step
execution becomes less imperative in FFS if the FFS pattern is more effective than the RFS
pattern to attenuate the collision forces, as repeatedly shown in the literature '®!°-2. Because

it has an energetic and attentional cost '2

, the CNS may consequently choose to attenuate this
active braking for economical purposes. If so, the duration of the execution phase of gait

initiation can be expected to be shortened for FFS pattern, since the centre of mass would fall

more rapidly.
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Of particular interest, recent studies reported that the amplitude of the ML APAs
associated with gait initiating over an obstacle to be cleared was programmed according to this
temporal parameter (i.e. the duration of the execution phase), and was lower when this duration
decreased with a lower obstacle '>!!. In the present study, changes in ML APA amplitude can

therefore be expected because of the changes in the swing-foot strike pattern.

Hence, the present study aims to investigate the effect of changing the swing-foot strike
pattern (FFS vs. RFS) on ML APAs, on braking of the centre of mass fall, and on related ML
stability and force collisions. The hypothesis of an interdependent relationship between these
balance control mechanisms for optimal stability control is raised. Specifically, and for the
reasons detailed above, it is expected that both active braking of the centre of mass fall and the
ML APAs associated with gait initiation over an obstacle to be cleared will be attenuated in
FFS compared to RFS pattern, but with no consequent alteration in ML stability or increase in

collision forces.

Results

Biomechanical traces

The time course of the biomechanical traces was globally similar in both experimental
conditions (Figure 1). Swing heel-off was systematically preceded by postural dynamics that
corresponded to APAs. During these APAs, the centre of pressure displacement reached a peak
value in a backward direction and towards the swing leg side, while the centre of mass velocity
was directed forwards and towards the stance leg side. The ML centre of mass velocity trace
reached a first peak value towards the stance leg side at around heel-off. This trace then fell

towards the swing leg side and a second peak value towards this side was reached a few

119



Partie 3 - Preésentation des travaux

milliseconds after foot contact. The ML centre of mass shift trace was bell-shaped and reached
a peak value towards the stance leg side at the beginning of the swing phase. The
anteroposterior centre of mass velocity increased progressively until it reached a peak value a
few milliseconds after swing foot contact, while the centre of mass was continuously shifted

forward.
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Figure 1 : Typical biomechanical traces and representation of the main experimental variables
(horizontal plane). Traces are from one representative subject initiating gait in the “rear-foot strike
condition” (left) and the “forefoot strike condition” (right).

Anteroposterior direction. x'M: centre of mass (COM) velocity; x’"Mro, x ' Muc x ' Mrc: COM velocity at foot off,
heel contact and toe contact. xP: centre of pressure (COP) displacement; xPmax: peak of COP displacement
during APAs; F: forward; B: backward. Mediolateral direction. y’M: COM velocity; y'Mro, ¥ 'Muc,y ' Mrc: COM
velocity at foot off; heel contact and toe contact; yM: COM displacement; yMro, yMpuc, yMrc: COM displacement
at foot off; heel contact and toe contact; yP: COP displacement; yPmax: peak of COP displacement during APAs;
ST: stance limb; SW: swing limb. Vertical dashed lines. t0 onset variation of biomechanical traces; HO: swing
heel-off; TO: swing toe-off; HC: swing heel contact; TC: swing toe contact. Horizontal arrows: APA: anticipatory
postural adjustments; FL: swing foot lift; SWING: swing phase of gait initiation.
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The time course of the vertical ground reaction force and the centre of mass vertical
velocity was also globally similar in both experimental conditions (Figure 2). Following foot
off, the centre of mass was accelerated downwards (negative velocity indicates downward
centre of mass movement) and then reversed. In fact, during single support, the centre of mass

velocity shows a “V” shape indicating that the centre of mass fall was braked.
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Figure 2 : Typical biomechanical traces and representation of the main experimental variables
(vertical direction). Traces are from one representative subject initiating gait in the “rear-foot strike
condition” (left) and the “forefoot strike condition” (right).

z’M: vertical centre of mass (COM) velocity,; Slope: slope of the ground reaction force trace, braking index:
vertical braking of COM (cf. Materials and methods); Rz: vertical ground reaction forces (GRF); Peak Rz: peak
value of the vertical GRF trace.

Initial posture, APAs and swing foot lift

Statistical analysis showed that there was no significant effect of the swing-foot strike
pattern on the initial position of the centre of mass along the ML and the anteroposterior
direction. Also, there was no significant effect of the swing-foot strike pattern on the peak of
anteroposterior centre of pressure shift and anteroposterior/ML APA duration (Figure 3). By

contrast, the peak of the ML centre of pressure shift was significantly smaller in the FFS than
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in the RFS condition (F[1,12] = 5.88, p < 0.05) and foot lift duration was significantly longer
in the FFS than in the RFS condition (F[1,12] = 27.29, p < 0.001). Finally, the ML centre of
mass velocity at toe-off was significantly lower in the FFS than in the RFS condition (F[1,12]
=10.58, p < 0.01), whereas the anteroposterior centre of mass velocity at toe-off was

significantly higher (F[1,12] = 6.07, p < 0.05).
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Figure 3 : Effects of swing-foot strike pattern on selected APA parameters.

Reported are mean values (all participants together) = 1 SD. APAs: anticipatory postural adjustments; TO: toe-
off: COP: centre of pressure; COM: centre of mass, RFS: rear-foot strike condition; FFS: forefoot strike
condition. Bars at the left side: mediolateral (ML) direction. Bars at the right side: anteroposterior (AP) direction.
* Indicates a significant difference between bars.
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Safety distance

There was no significant effect of the swing-foot strike pattern on the safety distance.

Motor performance

The swing phase duration was significantly shorter (F[1,12]=25.15, p <0.001) and the
anteroposterior centre of mass velocity at foot contact was significantly smaller (F[1,9] =21.55,
p <0.001) in the FFS than in the RFS condition. By contrast, step length did not differ between

the two conditions.

Mediolateral dynamic stability

The ML margin of stability (MOS) at foot contact was significantly greater in the FFS
than in the RFS condition (F[1,12] = 28.61, p < 0.001), showing that ML dynamic stability at
foot contact was increased in the FFS compared to the RFS condition (Figure 4). The results
further show that the ML size of the base of support (BOSy) was larger in the FFS than in the
RFS condition (F[1,12] = 70.58, p < 0.001), and that the ML centre of mass velocity at foot
contact was lower (F[1,12] =33.03, p <0.001). By contrast, the ML centre of mass position at

foot contact was not significantly different between the two conditions.

126



Partie 3 - Preésentation des travaux

0,35 - 0,12 —
0,30 | 0,10 |
0251 0,08 |
E 020! E
3 015 3 A
@ = 004 |
0,10 |
0,05 0,02
0,00 | 0,00
*
I;\
T 020 = 005,
& =
o O 004
P 015 B =
— 1]
O
S 5 oo
8 0,10 =
s Q 0,021
2 =
= 005
o Q 0,01 {
o “
|
= 000 - = 000 |
mm RFS
== FFS

Figure 4 : Effects of swing-foot strike pattern on selected stability parameters along the
mediolateral (ML) direction.

Reported are mean values (all participants together) + 1 SD. BOS: base of support size; MOS: margin of stability,
COM: centre of mass, RFS.: rear-foot strike condition, FC: swing foot contact, FFS: forefoot strike condition. *
Indicates a significant difference between bars.

Centre of mass braking

The braking index was significantly smaller in the FFS than in the RFS condition
(F[1,12] =5.93, p <0.05), i.e. the downward vertical centre of mass velocity was braked less
before foot contact in the FFS condition (Figure 5). As a consequence, the vertical centre of
mass velocity at foot contact was greater in the FFS than in the RFS condition (F[1,12] =4.79,

p < 0.05), and the execution phase was shorter (as reported above).
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Figure 5 : Effects of swing-foot strike pattern on collision forces parameters, vertical force
braking and swing duration.

Reported are mean values (all participants together) = 1 SD. Rz: vertical ground reaction forces; C7: 7%
cervical vertebrae; z’M: vertical centre of mass velocity, FC: foot contact; RFS: rear-foot strike condition;
FFS: forefoot strike condition. * Indicates a significant difference between bars.
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Collision forces

The peak value of the vertical ground reaction forces, which occurred shortly after foot
contact and reflected the “collision forces” acting at the foot, was significantly smaller in the
FFS than in the RFS condition (F[1,12] = 31.44, p < 0.001), as was the slope of these forces
(F[1,12] = 26.12, p < 0.001; Figure 5). In addition, the derivative of vertical acceleration (the
“jerk”) recorded from the marker located at the C7 spine level was significantly smaller in the

FFS than in the RFS condition (F[1,9] = 5.40, p < 0.05).

Discussion

The present study investigated the effect of changing the swing-foot strike pattern (FFS
vs. RFS) on ML APAs and active braking of the centre of mass fall, and on the related ML
stability and force collisions. Specifically, it was hypothesised that the active braking of the
centre of mass fall and the ML APAs associated with gait initiation over an obstacle to be
cleared are both attenuated in an FFS compared to an RFS pattern, but with no alteration of
ML stability or increase in collision forces. The results discussed below are in line with these
expectations and suggest the existence of an interdependent relationship between balance

control mechanisms for optimal stability control.

Do and colleagues first reported that, in young healthy adults, the centre of mass fall
during the execution phase of gait initiation was actively braked in anticipation of the swing
foot’s collision with the ground %!%!32324 This centre of mass brake, which was ascribed to an

activation of the soleus of the stance leg (not recorded in the present study), aims to attenuate
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the vertical ground reaction forces at the time of foot contact (i.e. the collision forces).
Therefore, this braking facilitates balance control following foot contact and attenuates the
transmission of the collision forces throughout the entire musculoskeletal system by allowing
a softer swing foot landing %!*!3. The results of the present study showed that the indicator of
this centre of mass brake (the “braking index’’) reached a significantly lower value in the FFS
than in the RFS condition (the difference between the two conditions was A =19.4 %), thus
revealing that the fall of the centre of mass was much less braked in the FFS condition. The
much larger downward-oriented centre of mass velocity at foot contact in the FFS condition
(A=74.5%) can be considered a direct consequence of this reduced braking. Therefore, it could
be surprising that the two indicators of the collision forces perturbing effect (namely peak
collision forces and the slope of this peak) were both smaller in the FFS than in the RFS
condition (A =27.3% and A = 26.2%, respectively), revealing that the foot landing was softer
in the first condition. In addition, the jerk value recorded at the C7 spine level was lower in the
FFS than in the RFS condition. This finding suggests that the collision forces acting at the foot
were absorbed to a greater extent by the swing leg in the FFS condition, reducing its
transmission through the upper part of the musculoskeletal system. In turn, these results are in

line with classical studies in the literature comparing collision forces during running '®!°-

22,2526 or during stepping down during ongoing gait !7. According to van Dieén et al., (2008),
the FFS pattern allows the ankle plantar flexors of the swing leg to produce negative work that
can absorb part of the collision forces. This negative work is absent in the RFS pattern which
might explain the greater collision forces found in the RFS condition. As stressed in the
introduction, it is noteworthy that centre of mass braking has not been investigated in any of

these studies. Consequently, a possible modulation effect of this force braking on the collision

forces cannot be discounted in these studies.
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In fact, the result of the present study showing that the collision forces were smaller in
the FFS than in the RFS condition, despite the centre of mass braking being attenuated, further
stresses the efficiency of the FFS pattern in dampening collision forces. The present results
may also suggest that the dampening effect specifically associated with the FFS alone was

probably underestimated in the studies on foot strike pattern cited above.

The question arises as to why centre of mass braking is attenuated in the FFS condition
compared to the RFS condition. To interpret this finding, it should be stressed that this braking
has an energetic and attentional cost '*!* and shares a dampening action on collision forces
with the foot strike strategy. Therefore, when the FFS pattern is employed, the need to actively
brake the centre of mass fall becomes less crucial than when the RFS pattern is used. The CNS
would then attenuate this active brake in order to minimise the associated energetic and
attentional cost, and would rely more heavily on the efficiency of the foot strike strategy to
dampen the collision forces. This implies that the CNS takes into account the foot strike pattern
and the related dampening effect when programming braking force generation. This statement
is in line with the hypothesis of an interdependent relationship between these two mechanisms
(active braking and foot strike pattern) for optimal stability control and better ground reaction
force management. The results linking ML APAs to the foot strike pattern further strengthen

this hypothesis (paragraph below).

During gait initiation or any locomotor task, imbalance occurs in the frontal plane due
to the transition from a bipedal to a unipedal stance. Following swing foot off, the centre of
mass falls rapidly towards the swing leg side under gravity, and this lateral fall is braked by
foot contact with the ground. This ML imbalance is greater when an obstacle is to be cleared,

since the duration of the lateral fall of the centre of mass is increased compared to a control
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condition with no obstacle to be cleared !%!1*7-2_ The development of ML APAs is therefore
of utmost importance to maintain stability as it acts to minimise this lateral fall by propelling
the centre of mass towards the stance leg side and thus attenuating the ML gap between the
centre of mass and the centre of pressure at the time of swing foot off 7810113031 Previous
modelling studies demonstrated the link between ML APAs and ML stability at foot contact
8,10,11,30.

In the present study, the results showed that the amplitude of these ML APAs, in terms
of peak centre of pressure shift, was lower in the FFS than in the RFS condition (A = 9.4%). It
also revealed that this lower amplitude was not accompanied by an ML APA duration
lengthening strategy. Such a “trade-off” strategy between APA amplitude and APA duration
has been repeatedly reported in the literature under various conditions of postural constraints,
such as fear of falling *2, fatigue *>*°, leg dominance %, temporal pressure 3’ and so on. There
was no such compensative trade-off strategy in the present study. Consequently, the ML centre
of mass velocity at the time of swing foot off, which represents the total amount of forces
applied to the centre of mass during the APAs, reached a lower value in the FFS than in the
RFS condition (A =5.99 %). For the above reasons, ML dynamic stability, as measured with
the MOS *, could be expected to be lower in the FFS than in the RFS condition. However,
contrary to this expectation, the MOS reached much higher values in the FFS than in the RFS
condition (A =71.42%), i.e. ML dynamic stability was significantly improved. Changes in two
components of the MOS with the foot strike strategy can account for this result, as detailed

below.

First, the ML centre of mass velocity at the time of foot contact reached a lower value

in the FFS than in the RFS condition (A = 14%), i.e. the velocity at which the centre of mass
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fell towards the swing leg side was attenuated. This finding could be ascribed to the lower
duration of the execution phase of gait initiation in the FFS compared to the RFS condition (A
=6.70 %), which implies that the period during which the centre of mass was falling laterally
under gravity was reduced. In turn, this shorter duration of the execution phase in the FFS
condition could be ascribed to the lower force braking in the FFS condition (A = 19.4%), which

accelerated the fall of the centre of mass to a greater extent (as discussed above).

As a second factor contributing to enhanced stability, the size of the ML base of support
was increased in the FFS compared to the RFS condition. This result could not be ascribed to
a strategy of a more lateral placement of the swing foot *!* (since the distance between the
two heels remained unchanged between the two foot strike conditions), but to foot anatomy. In
the FFS condition, the ML base of support size corresponded to the distance between the stance
heel and the fifth metatarsal of the swing foot, while in the RFS condition, it corresponded to
the distance between the two heels. It was therefore smaller than in the FFS condition. This

difference reached up to 10 cm in some subjects.

The question arises as to why the amplitude of ML APAs is decreased when stability is

increased with the change in the foot strike pattern.

Generating ML APAs is known to have an energetic cost, requiring a coordinated
activation of hip abductors and ankle dorsiflexors **. Although not shown in the literature to
date, it may also have an attentional cost, as has previously been documented for the control of
static erect posture and level walking *'*>, An optimal strategy for stability control would
appear to be to reduce this cost by attenuating the ML APAs in the FFS condition while, at the
same time, increasing stability with the mechanical and anatomical changes reported above

neither of which requires any additional energetic or attentional cost (even less for attenuated
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force braking). This optimal strategy implies that one (or both) of these factors associated with
the foot strike pattern be accounted for in the programming of ML APAs. This statement further
reinforces the hypothesis proposed above of an interdependent relationship between motor

mechanisms for optimal stability control.

Interestingly, previous studies focusing on the effect of different sorts of constraints

37,43

applied to the postural system during gait initiation (such as temporal pressure °"*°, progression

velocity ¥, the presence of an obstacle of different heights and distances to be cleared '*!!, the

addition of a mass distributed (a)symmetrically over the body or the ankles 444

etc.) repeatedly
showed that the CNS modulated the spatiotemporal features of ML APAs so as to maintain an
equivalent MOS value. This motor invariance through these disparate postural constraints led
the authors to suggest that the CNS would set a fixed MOS value before initiating gait and
would then adjust ML APA features to keep it unchanged (for review see Yiou et al., (2017)).
Thus, the present finding that the MOS was not invariant is a priori not in line with these
previous results and related hypothesis. Now, it may be recalled that the participants
systematically used an RFS pattern in all of the previous studies. Therefore, the MOS was
computed and compared across conditions at the moment the swing heel hit the ground. By
contrast, the present study compared the MOS of two different postures of the landing foot.
These foot postures were responsible for the difference in the ML size of the base of support,
which was a major factor explaining the MOS differences between the two foot strike
conditions. It is possible that, for a given foot strike pattern (RFS or FFS), a fixed MOS value

is planned before initiating gait, and may be greater for the FFS than the RFS pattern due to

foot anatomy.
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In conclusion, these findings are in line with the hypothesis of an interdependent
relationship between balance control mechanisms and foot strike pattern for optimal stability
control. These findings are original since previous studies in the literature focused on either
balance control mechanisms during gait initiation or changes in the collision forces with the
foot strike pattern. Thus, the present study linked these two major lines of research to better
highlight how balance is controlled in humans during a functional locomotor task. The question
remains as to whether and how coordination between these balance control mechanisms is

affected by aging, neurological, and musculoskeletal disorders.
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Materials and methods

Participants

Thirteen young healthy subjects (eight males and five females, age [mean standard + 1
deviation]: 18.7 £ 1.5 years, height: 178.1 = 7.2 cm, weight: 69 + 8.3 kg) participated in the
experiment. All were free of any known neuromuscular disorders. They provided written
informed consent after being informed of the nature and purpose of the experiments, which
were approved by the institutional review board. The study complied with the standards set by

the Declaration of Helsinki.

Experimental protocol

The participants were instructed to initiate gait at maximal velocity with their preferred
limb while clearing an obstacle, and to continue walking at the same velocity to the end of a
five-meter track (Figure 6). The task was self-triggered, i.e. the participants initiated gait only
when they felt ready. As in our previous study !!, the obstacle height was 10% of the subject’s
height and its distance from the subject was 30% of the subject’s height. Two conditions of
gait initiation were performed. In the first condition, the participants were instructed to strike
the ground with the heel first after stepping over the obstacle (rear-foot strike (RFS) condition).
In the second condition, they were instructed to strike the ground with the forefoot first
(forefoot strike (FFS) condition). In both conditions, the participants continued walking with
their natural foot pattern after clearing the obstacle. The order of the conditions was randomised
to avoid rank effects. In each condition, the subjects were allowed two familiarisation trials,
after which five trials were recorded. In the initial posture, the participants stood upright
barefoot, with their feet hip-width apart, their arms hanging loosely alongside their body and

their body weight evenly distributed between their legs.
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Forefoot strike

Rear-foot strike

Figure 6 : Schematic illustration of the experimental set-up.
A. Gait initiation with a forefoot strike pattern. B. Gait initiation with rear-foot strike pattern. Key: (1)
walkway; (2) force-plate; (3) obstacle; (4) reflective marker; (5) Vicon camera; (6) visual target.

Gait was initiated on a force plate (600x1 200 mm, AMTI, USA) positioned at the
beginning of the track. The force plate was embedded in the track and was long enough so that

the participant’s swing foot always landed on it at the end of gait initiation. The obstacle
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consisted of a lightweight wooden rod (length: 65 cm; diameter: 1 cm) resting on two adjustable
upright standards (Figure 6). The participant’s toes served as the reference point for positioning
the obstacle. Reflective skin markers (9 mm in diameter) were placed bilaterally at the hallux
(toe markers), head of the fifth metatarsal (metatarsal markers) and posterior calcaneus (heel
markers). In ten subjects, a marker was also placed at the top spine level (C7) to investigate the
transmission of the collision forces from the swing foot to the upper part of the musculoskeletal
system. An additional marker was positioned at the middle of the obstacle to determine the
“safety distance”, i.e. the distance between the swing foot and the obstacle at the time of
clearance. A V8i VICON eight-camera (Mcam?2) motion capture system (Oxford Metrics Ltd.,
UK) with 64 analogue channels was used to record the position of these markers. Kinematic
and kinetic data were collected simultaneously at a rate of 500 Hz. Data acquisition was
controlled by a custom-made program written in Matlab™ (Version 5.3 (R11), The

MathWorks Inc., USA).

Data analysis
Kinematic and force plate data were low-pass filtered using a Butterworth filter with a
15 Hz ¥ and a 10 Hz * cut-off frequency, respectively. The mediolateral (yP) and

anteroposterior (xP) coordinates of the centre of pressure were computed from force plate data

as follows:
Mx + Fy x dz
yp=—F——(1)
Fz
-My + Fx x dz
xP = yrTx x e (2)
Fz
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where Mx and My are the moment around the anteroposterior and ML axes,
respectively; Fy, Fx and Fz are the mediolateral, anteroposterior and vertical ground reaction
forces, respectively; and dz is the distance between the surface of the force plate and its origin.

Instantaneous acceleration of the centre of mass along the anteroposterior, ML and
vertical axes was determined from the ground reaction force according to Newton’s second
law. The centre of mass velocity and displacement were computed by successive numerical
integration of centre of mass acceleration using integration constants equal to zero, i.e. initial
velocity and displacement null °.

Gait initiation onset (to) and swing foot-contact were determined from force plate data.
Since gait initiation onset did not necessarily occur simultaneously in the ML and
anteroposterior axes, two to times were estimated, one for each axis. Toy and tox corresponded
respectively to the instants when the ML and anteroposterior centre of pressure trace exceeded
2.5 standard deviations from its baseline value, respectively *°. The one occurring first was
considered to. Swing foot-contact corresponded to the instant when the ML and the
anteroposterior centre of pressure trace shifted abruptly towards the swing-leg side and
forward, respectively. Swing heel-off and swing toe-off were determined from VICON data.
They corresponded to the instants when the swing heel marker’s vertical position and the swing

toe marker’s anterior position exceeded their position in the initial static posture by 3 mm.

Dependant variables

Initial posture, APAs and swing foot lift. Gait initiation was divided into three phases:
APAs (from to to swing heel-off), swing foot lift (from heel-off to toe-off), and swing phase
(from swing toe-off to swing foot contact) (Figure 1). The mediolateral and anteroposterior
centre of mass position in the initial upright posture was estimated by averaging the centre of

pressure position during a 250 ms period lasting from to minus 1500 ms to to minus 1250 ms.
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No dynamic phenomena were detected during this period. APA amplitude was characterised
by the peaks of the backward and ML centre of pressure shift obtained during the APA time
window. The duration of APAs along the mediolateral and anteroposterior axes was computed
separately, as the to times for these two axes did not necessarily occur simultaneously as stated
above. The centre of mass velocity and displacement along the ML and anteroposterior axes

were determined at swing toe-off and foot contact.

Motor performance. Motor performance was quantified with the anteroposterior centre
of mass velocity at foot contact, step length and execution phase duration. Step length
corresponded to the distance covered by the heel marker of the swing leg from the initial

posture to foot contact.

Safety distance. The vertical distance between the obstacle and the marker of the swing
heel, and between the obstacle and the marker of the swing toe was measured at the instant
these markers passed over the obstacle. The smaller of these two vertical distances

corresponded to the “safety distance”.

Mediolateral dynamic stability. ML dynamic stability at foot contact (hereafter called
“ML stability”’) was quantified by the ML boundary of the base of support (BOSy) and an
adaptation of the “margin of stability” (MOS) introduced by Hof et al., (2005). The BOSy was
measured as the distance at foot contact between the marker on the fifth metatarsal of the stance
foot and the heel marker of the swing foot in the case of a rear-foot strike, or the marker on the
fifth metatarsal of the swing foot in the case of a forefoot strike. The MOS corresponded to the
difference between the mediolateral boundary of the base of support (BOSymax) and the

mediolateral position of the “extrapolated centre of mass” at swing foot contact (YcoMkc), i.e.
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MOS = BOSymax — YcoMrc. Based on the study of Hof et al., (2005), the mediolateral position

of the extrapolated centre of mass at foot contact (YcoMic) was calculated as follows:

Y Myc 3)
o

YcoM HC — YM HC +

where yMuc and y’Muc are respectively the mediolateral centre of mass position and

velocity at foot contact, and w is the eigenfrequency of the body modelled as an inverted
pendulum calculated as wy, = \/%, where g = 9.81 m/s” is gravitational acceleration and 1 is the

length of the inverted pendulum, which in this study corresponded to 57.5% of body height *%.
ML stability at foot contact is preserved on the condition that YcoMgc is within BOSymax, which

corresponds to a positive MOS.

Centre of mass braking. The “braking index” introduced by Do and colleagues provides
evidence that the centre of mass does not fall under the force of gravity but that the central
nervous system prepares for foot contact by decreasing the centre of mass vertical velocity to

achieve a soft landing '°. It was calculated according to the formula of Chong et al., (2009) as:

Braking index = (VMmN — Vic)/Vm (4)
where VM is the minimum vertical centre of mass velocity occurring between mid- to

late stance, and Vc is the vertical centre of mass velocity at foot contact (Figure 2).

This index indicates the amount of change (i.e. braking) in the centre of mass vertical
velocity at foot contact relative to its minimal value. If the centre of mass vertical velocity is

actively decreased before foot contact, the braking index value is increasing.

Collision forces. The combined effect of the foot-strike pattern (RFS vs. FFS) and

vertical force braking on the collision forces and on the transmission of these forces through
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the body was assessed using variables extracted from force plate and VICON data,
respectively. The variables obtained from the force plate were the peak and slope of the vertical
ground reaction force trace occurring immediately after foot contact '¢ (Figure 2). The variable
obtained from VICON data was the slope (computed at foot contact) of the derivative of the

vertical acceleration (the “jerk™) of the marker placed at the C7 spine level.

Statistics

Mean values and standard deviations were calculated for each variable in each
condition. The normality of data was checked using the Kolmogorov-Smirnov test and the
homogeneity of variances was assessed using Bartlett’s test. A one-way ANOVA with the
swing-foot strike pattern (two levels: RFS and FFS) for repeated measures was used. The alpha

level was set at 0.05.
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Etude 4 : Comparaison de la taille de la base de support lors de
I'initiation de la marche a 1'aide d'une plate-forme de force et d’un
systtme de capture du mouvement par la méthode de Bland et
Altman

Cette étude a donné lieu a la publication suivante :

Comparison of base of support size during gait initiation using force-plate and
motion-capture system: A Bland and Altman analysis

Yiou, E., Teyssedre, C., Artico, R., Fourcade, P., 2016. Journal of Biomechanics 49,

4168-4172. https://doi.org/10.1016/1.jbiomech.2016.11.008

Résumé

Cette ¢étude visait a évaluer I’erreur commise par les chercheurs lorsque les données
d’une plateforme de force sont utilisées pour estimer la taille de 1a BS lors de I’initiation de la
marche. Dans cette perspective, la longueur et la largeur du pas ont été calculées selon une
méthode basée sur un systéme de capture du mouvement (méthode cinématique, considérée
comme la norme de référence ou « gold standard ») et une méthode basée sur 1’analyse du
décours temporel du centre des pressions (CP) déterminé a partir d'une plateforme de force
(méthode dynamique). Ces deux méthodes ont été comparées au moyen de la méthode de Bland
et Altman, qui est une méthode statistique classiquement utilisée pour comparer deux
techniques de mesures différentes. Les participants (N = 19) ont effectué une série de tests
d’initiation de la marche en condition de vitesse spontanée et de vitesse maximale (SVC et
MVC, respectivement). L’analyse de Bland et Altman a montré que, d’une part, les biais de
longueur et de largeur de pas, correspondant a la différence entre les deux méthodes, étaient
trés faibles (2,1%) dans les deux conditions de vitesse. D’autre part, 95% des différences dans
les valeurs de longueur de pas variaient entre 10% et 15% en valeur absolue. Les mesures

réalisées avec le systétme VICON ont montré que la longueur du pas était significativement plus
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importante en condition MVC qu’en condition SVC, sans interaction entre les facteurs
« méthode » et « vitesse ». Enfin, il n’y avait pas d’effet significatif de la méthode sur les
parametres du pas. Ces résultats suggerent que la méthode dynamique est suffisamment précise
pour pouvoir comparer les paramétres du pas entre les conditions. Des erreurs non négligeables
(i.e. pouvant aller jusqu’a 15%) peuvent cependant survenir lorsque ces parameétres sont estimés

individuellement.
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ARTICLE INFO ABSTRACT
Article history: This study aimed to estimate the error made by investigators when force-plate data are used to
Accepted 8 November 2016 approximate base of support size during gait initiation. Step length and step width obtained with a
method based on motion capture system (Kinematics method, considered the “gold standard”) and with
Keywords: a method based on the centre of pressure traces obtained from a force-plate (Force-plate method) were
Stability purposely compared using descriptive statistics and the Bland and Altman (BA) method. Participants
Step length/width (N=19) performed series of gait initiation in Spontaneous and Maximal Velocity Conditions (SVC and
FOFC_C*PL“E MVC, respectively). BA analysis showed that 1) step length and width biases, corresponding to the dif-
Motion capture ference between the two methods, were very small ( < 2.1%) in both velocity conditions and 2) the 95%

Gaitjinitiation limits of agreement of the BA plots ranged between 10% and 15% in absolute value. Repeated measures
ANOVA showed that step length was significantly larger in MVC than in SVC, with no velocity X method
interaction. There was no significant effect of the method on both step parameters. The present results
suggest that the Force-plate method is sufficiently accurate to compare step parameters across condi-
tions. However, researchers should be aware that non-negligible errors might occur when considering
individual data.

© 2016 Elsevier Ltd. All rights reserved.

1. Introduction validate alternative methods that require solely force-plate
recordings to obtain both kinetics and kinematics Gl parameters.
The measurement of equilibrium stability (thereafter refer to as During G, force-plate is often substituted for motion capture

“stability”) is a major issue in Motor Control. During locomotor systems to compute the CoM kinematics (Breniére et al., 1987;
tasks, a key feature determining stability is the base of support Memari et al., 2014; Mcllroy and Maki, 1999; Yiou et al., 2016). The
(BoS) size at the time of swing-foot contact (e.g. Caderby et al., agreement of this method in regards to motion capture systems
2014; Yiou et al., 2016). Gait initiation (GI) is a functional loco- has been previously shown (e.g. Mcllroy and Maki, 1999). Force-
motor task that is classically used in the literature to investigate ~ Plate is also commonly used to compute the BoS size during
how the central nervous system controls stability during whole- walking (e.g. Arvin et al., 20]§‘f0r adults; Bril and Breniére, 1992
body movement. It is defined as the transient period between for toddlers) and Gl (e.g. Breniere et al., 1987; Lepers et al,, 1999;
quiet standing posture and swing-foot contact (Breniére et al., Breniére and Do, 1986; Gélat et f1[.,2011: Honeine et al., 2'0145 Stins
1987). In most studies on locomotion, the investigation of postural al':d Beek,‘ — Y19u afnd Do, 2010). ,l\k')tl: Fhat th‘_? e_stn(l;abtlon .
control and the evaluation of stability involve simultaneous ¢ € Bos size at SWing: o0t conFact, Yvu.c 5 detelfnlne Y st_ep
pestndiigs famifbrce-nlte and aspn-caee SYSIENTSEs Sht width and length, is then particularly relevant for these studies

f hiff f Ki . since instability is maximal at this instant (Caderby et al., 2014).
centre-of-pressure (CoP) shift, centre-of-mass (CoM) kinematics However, the accuracy of these force-plate measurements in

and BoS size. Now, as stressed in the literature, the cost and  yeoqrd o motion capture systems is currently unknown. Possible
complexity of collecting measurements with motion capture sys- errors have been considered but were not quantified (cf. the lim-
tems limit their use in many laboratories (Caderby et al., 2013; itations in the study of Arvin et al. (2016).

Martinez-Mendez et al., 2011). It might therefore be relevant to Thus, this study aimed to estimate the error made by investi-

gators when force-plate data are used to quantify BoS size during

* Corresponding author at: Université Paris Sud, Université Paris-Saclay, CIAMS, GL _SteP length and Wlth Obta,med with a m?thOd based on
91405, Orsay, France. Fax: +33 169 15 62 22. motion capture system (Kinematics method, considered the “gold
E-mail address: ericyiou@u-psud.fr (E. Yiou). standard”) and with a method based on CoP traces (Force-plate

http://dx.doi.org/10.1016/j.jbiomech.2016.11.008
0021-9290/© 2016 Elsevier Ltd. All rights reserved.
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method) were purposely compared with descriptive statistics and
the Bland and Altman (BA) method, a statistical method classically
used to compare two different measurement techniques (Bland
and Altman, 1986).

2. Materials and methods
2.1. Subjects

Nineteen subjects (8 females; 25.5+6.9 years; 68.6+ 10.2kg; 173 +7 cm)
participated in the experiment. They provided written consent after having been
informed as to the nature and purpose of the experiments, which were approved
by local ethics committees. The study conformed to the standards set by the
Declaration of Helsinki.

2.2. Protocol

Participants initiated gait from the quiet standing posture and continued
walking to the end of a five-meter track. Ten trials were performed at spontaneous
velocity (“spontaneous velocity condition”, SVC) and ten at maximal velocity
(“maximal velocity condition”, MVC). Participants were barefoot and initiated gait
when they felt ready after a preparatory auditory signal.

2.3. Materials

Participants initially stood on a force-plate (600 x 1200 mm, AMTI, USA)
embedded at the beginning of the track. Reflective skin markers (9 mm in diameter)
were placed bilaterally at the hallux (toe marker), head of fifth metatarsal (metatarsal
marker) and posterior calcaneus (heel marker). A V8i VICON eight-camera motion
capture system (Oxford Metrics Ltd., UK) was used to detect foot markers.

24. Data analysis

Kinematic and force-plate data were collected simultaneously at a rate of
500 Hz. Data were low-pass filtered using a Butterworth filter with a 15Hz and a
10 Hz cut-off frequency. The mediolateral and anteroposterior CoP coordinates
were computed from force-plate data.

2.5. Variables

Participant systematically stroke the force-plate with the swing-heel first (thus
yielding a “rear foot strike pattern”) as detected visually and with the VICON. In the
Kinematics method, step width therefore corresponded to the lateral distance
between the metatarsal marker of the stance foot and the swing-heel marker at
heel-contact (Caderby et al., 2014; Yiou et al., 2016). Step length corresponded to
the anteroposterior distance between the stance-heel and the swing-heel markers
at heel-contact. In the Force-plate method, step length corresponded to the dif-
ference between the most backward CoP position and the CoP position at rearfoot
clearance. This time was marked by the onset of the second plateau of the med-
iolateral CoP trace (Fig. 1), which was further checked visually with the toe marker
of the rearfoot. Step width corresponded to the difference between the most lateral
position of the mediolateral CoP trace obtained during the first plateau (cf. Fig. 1)
and the mediolateral CoP position at rearfoot clearance. These CoP values were
chosen because they were the closest to the markers on the feet.

2.6. Statistics

To investigate the agreement between the Force-plate and the Kinematics
method, a Bland and Altman (BA) analysis was conducted. BA plots were generated
for each velocity condition, with the horizontal axis representing the mean step
length or width obtained with the two methods (i.e. step length or width obtained
with the Force-plate method+step length or width obtained with the Kinematics
method/2), and the vertical axis representing the difference between the two
methods (i.e. step length or width obtained with the Kinematics method minus step
length or width obtained with the Force-plate method). The lack of agreement
between the two methods was summarized by calculating the bias, estimated by the
mean difference (d) and the standard deviation of the differences (SD). The normality
of the differences was checked using the Shapiro-Wilk test. The dispersion of the
differences within each plot was quantified with the 95% limits of agreement. These
limits corresponded to d+1.96 SD (upper limit) and d—1.96 SD (lower limit). Abso-
lute and relative values of the biases and agreement limits were reported.

The BA analysis was completed by descriptive statistics which included means
and standard deviations of step width, step length and corresponding biases.
ANOVA with repeated measures with the velocity (SVC vs. MVC) and the method

FTO FHC RTO RHC

0
|
|
[}
|
|
I
! S
: )
ST : =
| Q
yP - 2
sw | @
|
: I 3cm
I
|
|
|
| el
| £
(=)
| c
[ k5]
: a
| o]
| wn
XP !
B | 100m

500 ms

Fig. 1. Typical anteroposterior (xP) and mediolateral (yP) centre of pressure traces
during gait initiation at maximal velocity. t0: onset variation of traces, FTO: forward
toe-off, FHC: forward heel contact, RTO: rear toe-off, RHC: rear heel contact. SP1,
SP2: First and second single support phase. F, B, ST, SW: forward, backward, stance
leg side, swing leg side, respectively.

(Force-plate vs. Kinematics) as within subject-factors was conducted on step length
and width. The alpha level was set at 0.05.

3. Results
3.1. Biomechanical traces

The time-course of the biomechanical traces was globally
similar in the two velocity conditions (Fig. 1). Along the ante-
roposterior axis, the CoP was initially shifted backward and then
abruptly shifted forward at swing-heel contact. Along the medio-
lateral axis, the CoP trace reached two successive plateaus: the
first corresponded to the first single stance phase (from swing toe-
off to heel-contact) and the second to the second swing phase
(from rear toe-off to heel-contact).

Bland and Altman analysis. The BA plots (Fig. 2) showed that
the absolute and relative biases for step width and length were
very small in each velocity condition, ranging between
0.4 +0.6cm for step width in SVC (which corresponded to a
relative bias of 2.1 +6.5%) and —1.3 + 1.7 cm for step length in
MVC (relative bias: —1.5 +4.0%). The zero baselines were sys-
tematically included in the 95% confidence intervals. The absolute
95% limits of agreement were clearly larger for step length than for
step width in each velocity condition, but were quite similar in
SVC and MVC for step width and length. In contrast, the relative
values of these limits were slightly smaller for step length than for
step width in each velocity condition, and were quite similar in
MVC and SVC. More precisely, 95% of the differences in step length
values ranged between —9cm and 7cm (in relative terms:
—12.2% and 9.3%, respectively) in SVC, and between —8 cm and
6 cm (—9.3% and 6.4%) in MVC. For step width, 95% of the differ-
ences ranged between —2.3 cm and 3.1 cm (- 11.3% and 15.4%) in
SVC, and between — 2.6 cm and 3.5 cm (- 12.5% to 16.6%) in MVC.
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Fig. 2. Bland and Altman plots showing the mean step length (left column) and mean step width (right column) obtained in the two measurement methods (abscissa),
against the difference between these two methods (ordinate). SVC, MVC: spontaneous and maximal velocity condition, respectively. SD: standard deviation. Reported in the
plots are the absolute values (step length/width) obtained in SVC (a) and in MVC (b), along with the corresponding relative values obtained in SVC(c) and in MVC (d). For each
plot, the 95% limits of agreement (black dotted lines) and the bias (black full line) are reported. The 95% limits of confidence of the biases are also shown (grey dotted lines).
Each circle represents the mean value obtained in one participant.

3.2. Descriptive statistics

As expected, there was a significant effect of velocity on step
length (F[1,18] = 62.94, p < 0.001), which was larger in MVC than

in SVC (Fig. 3). In contrast, there was no significant effect of
velocity on step width or method X velocity interaction for both
step parameters. There was also no significant effect of the method
on step length and step width.
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mean values.

4. Discussion

This study aimed to estimate the error made by investigators
when force-plate data are used to approximate step length and
width during GI. Results showed that there was no effect of the
method on step width or length, neither velocityxmethod
interaction. When comparing group mean values, the Force-plate
and the Kinematics methods thus provided equivalent step
parameters, even when the velocity instruction varied. The result
that the biases provided by the BA analysis were virtually zero
for both step parameters in each velocity condition corroborates
this finding.

The 95% limits of agreement of these biases, which reflect the
dispersion of the differences between the two methods, however
attenuate the statement that the Force-plate method may be
substituted to the Kinematics method for the measurement of step
parameters. Indeed, pooling both step parameters and velocity
conditions, the relative 95% limits of agreement ranged between
approximately 10% and 15% in absolute value (Fig. 2). These dif-
ferences may likely be ascribed to the individual's swing foot
positioning on the force-plate at the time of rearfoot clearance.
According to this positioning, the CoP might indeed be located
either merely towards the backward or the forward part of the
swing heel, being thus more or less distant to the swing-heel
marker position. In a similar way, the differences in step width
may likely be ascribed to the participant's level of swing foot
pronation/supination at rearfoot clearance. This level may directly
impact on the mediolateral distance between the CoP and the
swing-heel marker position. A large anteroposterior and medio-
lateral distance between these two positions would increase step
length and width difference between the two methods, respec-
tively, and thus reduce the agreement between them.

Now, it is noteworthy that both methods provided a smaller
step length in SVC than in MVC, with no methodxvelocity inter-
action for both step parameters. Similar findings were found in a
pilot study (not reported here) where an obstacle to clear was
added in front of the participants. Globally, these results show that
the error in step width and length made with the Force-plate
method remained constant for each individual when the experi-
mental conditions varied. These findings suggest that the strategy
of CoP control remained unchanged across the experimental
conditions.

In conclusion, the present results suggest that researchers
should be aware that non-negligible errors (i.e. errors which might
reach up to 15%) might occur when measuring an individual's BoS
components with force-plate data. This might be an issue if these

components are needed for a specific participant in a given con-
dition, e.g. for clinical purposes. Now, step width and length bia-
ses of BA plots were very small ( <2.1%), and descriptive statistics
showed that both methods provided equivalent results in regards
to step parameters and biases. Thus, considering the population
as a whole, the present results suggest that the Force-plate
method might be sufficiently accurate to compare these para-
meters across conditions, which might be very useful for studies
investigating postural control during GI.
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Partie 4 - Discussion genérale

L’objectif principal de cette theése était d’investiguer 1’organisation biomécanique de
I’initiation de la marche lors de I’application cumulée d’une contrainte temporelle et de
contraintes spatiales, endogeéne (pose du pied) et exogeéne (enjambement d’obstacle). Ces
différentes contraintes spatiotemporelles ont été utilisées comme variables expérimentales
indépendantes lors de nos trois expériences principales. Au fur et a mesure de I’avancée de nos
travaux, nous avons affiné, puis diversifié les contraintes proposées dans le but d’avoir une
compréhension plus fine des mécanismes d’adaptation du systéme postural.

En effet, lors de la premiere étude, nous avons utilisé deux contraintes (pression
temporelle et obstacle) et donc manipulé deux variables indépendantes : initiation de la marche
avec pression temporelle forte ou faible et initiation de la marche avec ou sans obstacle.

Lors de la deuxieme étude, nous avons utilisé les mémes contraintes que dans I’étude
précédente (pression temporelle et obstacle), mais en proposant différents niveaux de
contraintes spatiales (3 hauteurs et 3 distances), manipulant ainsi trois variables indépendantes
(pression temporelle, distance et hauteur d’obstacle) et générant dix-huit conditions
expérimentales.

A la suite de I’observation d’un changement de stratégie de pose du pied au sol, aprés
le franchissement de I’obstacle le plus distant dans I’étude précédente, nous avons choisi
d’utiliser la pose de pied comme variable expérimentale indépendante dans une troisieéme étude.
Deux conditions ont ainsi été¢ imposées aux sujets : franchissement d’obstacle avec une pose
« avant-pied » et franchissement d’obstacle avec une pose « arriére-pied ».

Enfin, la derniere étude nous a permis de comparer la validité de la mesure de la BS en
utilisant la plateforme de force vis-a-vis du systeme de capture de mouvement VICON,

considéré comme le « gold standard ».
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Notre hypothese générale était que le systéme postural, chez le jeune adulte sain, est
capable de s’adapter a I’augmentation des différentes contraintes spatiales et temporelles qui
lui étaient imposées expérimentalement, de maniére a maintenir un niveau de performance
motrice et de stabilité posturale invariants.

Dans ce chapitre, nous discuterons dans un premier temps des adaptations du systéme
postural aux contraintes proposées, avec pour toile de fond le concept de « capacité posturo-
cinétique ». Dans un deuxieéme temps, nous discuterons de l’intérét de la modélisation
biomécanique pour mieux révéler les mécanismes d’adaptation du systéme postural. Dans un
troisieme temps, nous discuterons de nos résultats au regard du concept de « modéele interne ».
Pour finir, et étant donné les perspectives de ces travaux (population vieillissante), nous

aborderons les implications cliniques concernant la rééducation de I’équilibre.

1. Adaptation du systtme postural aux contraintes
spatiotemporelles dans le paradigme d’initiation de la marche

Nos résultats ont montré que lors de D’initiation de la marche, I’adaptation aux
contraintes spatiotemporelles imposées avait lieu principalement pendant la phase des APA.
C’est notamment ce qui a ét€¢ montré par le biais du modéle mécanique (cf. chapitre 2, ci-apres).
Cependant, comme les études 2 et 3 de ce document I’ont montré, d’autres types d’adaptations
telles que la pose du pied au sol (attaque du sol arriére-pied ou avant-pied) ou encore la

modification de la raideur du membre d’appui (étude en cours), peuvent ¢galement avoir lieu.

1.1.  La pression temporelle

Comme souligné dans la littérature, la performance motrice (Breniére et al., 1987;
Lepers et Breniére 1995) et la stabilité posturale (Mcllroy et Maki 1999; Yiou et al., 2012a;

Caderby et al., 2014) lors de I’initiation a la marche, dépendent de la dynamique posturale
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générée lors des APA. Les études 1 et 2 de ce travail doctoral ont montré qu’en condition de
temps de réaction (pression temporelle forte), la durée des APA était réduite comparativement
a la condition d’initiation de la marche auto-initiée (pression temporelle faible). Ces résultats
indiquent que les sujets répondent a la pression temporelle en réduisant le temps de préparation
posturale précédant le mouvement focal (i.e. correspondant au mouvement du membre inférieur
oscillant). La stabilité posturale et la performance motrice n’étaient cependant pas altérées par
cette réduction de durée. Ce constat suggere que, lors de I’initiation de la marche sous pression
temporelle, certaines formes d'adaptations se sont produites lors des APA.

En ce qui concerne la performance motrice, il a ét€ montré que celle-ci est déterminée
par la quantité d’APA générée selon I’axe antéropostérieur (AP) (Breniére et al., 1987; Lepers
et Breniere 1995). En effet, selon I’axe AP, la vitesse du CM au décollement du pied est générée
par le moment de force de la gravité qui dépend de 1’écart entre le CP et le CM et de la durée
pendant laquelle ce moment de force s’applique au CM. Ces données sont mesurées
respectivement par le pic de recul du CP et par la durée des APA. En condition de pression
temporelle forte, la performance motrice était maintenue malgré la diminution de la durée des
APA. Cecinous a amené a proposer que I'augmentation du recul anticipateur du CP en condition
de pression temporelle forte permettait de compenser la durée réduite des APA, en permettant
de générer une vitesse du CM au décollement inchangée.

De plus, il a été observé qu’en condition de pression temporelle forte, le recul du CP
atteignait les limites postérieures de la BS. Autrement dit, il apparait qu’une diminution
supplémentaire de la durée des APA dans cette condition aurait, certes permis de décoller le
pied plus tot, mais n’aurait pas pu étre compensée par un recul du CP plus important, le CP
restant nécessairement positionné dans la BS. Il semblerait donc que la durée des APA ait été

réglée avec précision par le SNC de fagon a atteindre une valeur minimale compatible avec une
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adaptation compléte de I’amplitude des APA, révélant ainsi un lien fonctionnel probable entre
la programmation de I'amplitude des APA et leur durée. Nous reviendrons sur cette capacité de
coordination entre ces deux parameétres dans le chapitre 3, ci-apres.

Dans le cadre des travaux de cette these, la stabilité posturale a été quantifiée par le biais
de la MS. Comme pour la performance motrice, les résultats ont montré que I’induction d’une
pression temporelle forte n’affectait pas significativement la stabilité posturale et ce, malgré la
réduction importante de la durée des APA sur 1’axe ML. Ce résultat suggere que des
mécanismes posturaux adaptatifs se sont produits pendant les APA permettant de compenser
cette diminution de durée. Ces mécanismes semblent globalement similaires a ceux observés
sur I’axe AP. Plus précisément, il a ét¢ constaté que la diminution de la durée des APA sur I'axe
ML était concomitante d’une augmentation de 1I’amplitude du déplacement anticipateur du CP
vers la jambe oscillante, permettant ainsi d’atteindre une vitesse ML du CM au décollement du
pied invariante. Cette augmentation de 1’amplitude des APA serait donc responsable du
maintien de la stabilité posturale en condition de pression temporelle forte, ce qui a été confirmé
par le modéle mécanique dans 1’étude 2. Ces résultats vont dans le sens de 1'hypothése selon
laquelle la MS serait un paramétre d’équilibration dynamique controlé par le SNC (Yiou et al.,
2011a,b; Caderby et al., 2014). Selon cette hypothése, le SNC utiliserait la MS comme un
parametre de régulation de la stabilité posturale de facon a adapter par essai/erreur les
caractéristiques spatiotemporelles de la phase d’ajustement postural, et ce, grace au concept de

« modgele interne » dont nous parlerons dans la suite de ce document.

1.2. L’obstacle

En accord avec la littérature (e.g. Chou et al., 2001; Hahn et Chou, 2004), les études 1

et 2 de ce travail doctoral ont montré que la présence d’un obstacle a franchir augmentait la
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durée de la phase d’exécution du pas. Plus précisément, les résultats de 1’étude 2 indiquaient
que la durée de la phase d’exécution du pas augmentait avec la hauteur de 1’obstacle a franchir.

Or, selon le modele du pendule inversé (Gage et al., 2004; Gurfinkel, 1973; Nashner,
1971; Winter, 1995), I’augmentation de la durée de la phase pendulaire s’accompagne
potentiellement d’une augmentation de I’instabilité. L'augmentation de la durée de cette phase
peut effectivement conduire théoriquement a un déplacement et a une vitesse latérale du CM
plus importants au contact du pied avec le sol, augmentant ainsi le risque de chute latérale. Les
résultats des études 1 et 2 ont cependant mis en évidence que la variation de hauteur de
I’obstacle (et donc la variation de la durée de la phase d’exécution du pas) n’avait pas d’effet
significatif sur la cinématique du CM au contact du pied au sol et sur la stabilité posturale
associée. Il a par ailleurs été mis en évidence que le déplacement latéral du CP au cours des
APA augmentait au prorata de la hauteur de 1’obstacle. Cette augmentation de 1I’amplitude des
APA ML ¢tait responsable d'une élévation de la vitesse ML du CM au décollement du pied,
laquelle est en lien avec la stabilité posturale a la pose du pied comme 1’a montré notre modele
théorique. Ces résultats corroborent ceux discutés précédemment sur 1’effet de la pression
temporelle, dans la mesure ou ils impliquent que le SNC adapte I’amplitude des APA ML a la
durée de la phase pendulaire de maniére a maintenir une stabilité posturale constante a I’instant
du contact du pied au sol. Globalement, ces résultats concordent avec la littérature indiquant
que la stabilité posturale a la fin d'un mouvement volontaire est un paramétre majeur pris en
compte lors de la programmation des APA ML (Do et al., 1991; Nouillot et al., 2000).

A T’inverse de la hauteur, I’augmentation de la distance entre le sujet et ’obstacle a
franchir n’avait pas d’incidence sur la durée de la phase d’exécution du pas, mais entrainait une
augmentation de la performance motrice. Ce résultat était attendu car 1’augmentation de la

distance a I’obstacle imposait au sujet d’exécuter un pas plus grand. Cette augmentation de la
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longueur du pas - et donc de la vitesse de progression du CM - était possible grace a
I’augmentation de I’amplitude du recul du CP au cours des APA comme 1’ont montré Lepers et
al., (1995).

L’obstacle a également permis de mettre en évidence comment le SNC coordonnait les
composantes ML et AP des APA afin de permettre une progression sécuritaire du corps. Dans
I’é¢tude 2, la hauteur et la distance de 1’obstacle ont ét¢ manipulées indépendamment. Les
résultats ont montré que I’amplitude des APA selon les axes AP et ML variait de fagon
adaptative en fonction de la durée de la phase pendulaire, mais en sens opposé. En effet,
I’amplitude des APA ML augmentait avec la hauteur de 1’obstacle tandis que I’amplitude des
APA AP diminuait. Nous avons ¢galement observé une diminution de la durée des APA sur les
deux axes ainsi qu’une diminution de la durée de la phase de décollement du pied avec la
hauteur de I’obstacle. I1 a été proposé que cette modulation des APA reflétait I’existence d’une
stratégie de protection visant a franchir 1'obstacle en toute sécurité en réduisant les risques de
contact du pied oscillant avec 1'obstacle. En effet, I’obstacle étant plus haut, réduire la durée de
décollement du pied ainsi que la vitesse de progression du corps vers 1’avant, permettrait aux
sujets de lever la jambe plus tot pour franchir I’obstacle sans risquer de le toucher. Or,
I’augmentation de la hauteur de I’obstacle nécessite une augmentation de la vitesse du CM ML
au décollement du pied pour compenser ’instabilité engendrée par I’augmentation de la durée
de la phase pendulaire. Compte tenu de ces exigences imposées par la présence de 1'obstacle, le
SNC doit nécessairement avoir pris en compte le temps alloué¢ pour le décollement du pied
oscillant pour programmer 1’amplitude des APA ML. En d’autres termes, il est probable que
les contraintes imposées au systeme postural dans le sens de la progression (AP), aient été
intégrées a la programmation des APA dans la direction ML. Cette hypothése va dans le sens

de I’idée selon laquelle le SNC exercerait un contrdle « global » sur la dynamique posturale
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anticipatrice dans le plan horizontal (Caderby et al., 2014), plutdt qu'un controle indépendant
des APA sur les axes AP et ML. Cette coordination entre les parametres ML et AP des APA
semble donc étre une condition impérative pour pouvoir franchir 1'obstacle en toute sécurité et
atteindre un état stable au contact du pied avec le sol.

Une autre forme d’adaptation posturale liée a la présence de 1’obstacle a ét¢ mise en
¢vidence de fagon « fortuite » dans 1’é¢tude 2. Plus la distance a 1’obstacle augmentait, plus le
pourcentage d’essais avec une pose « avant-pied » au sol était important. En effet, bien que
I’initiation de la marche soit classiquement décrite avec une pose arriere-pied dans la littérature
(Breniere et al., 1987; Brunt et al., 1991, 2000), nous avons observé que plus I’obstacle a
franchir était distant, plus la pose avant-pied était fréquente. En parallele, nous avons pu
constater que la vitesse verticale du CM a la pose du pied augmentait avec la distance a
I’obstacle. Ceci se comprend aisément étant donné 1’augmentation du moment de la gravité sur
le CM a la suite de I’augmentation de la distance entre le CP et le CM. Nous avons donc supposé
que cette adaptation avec une pose avant-pied avait pour objectif d’améliorer la gestion des
forces de réaction du sol amplifiées du fait de I’augmentation de la vitesse verticale du CM.
Une autre hypothése était que la pose avant-pied permettait également une amélioration de la
stabilité posturale, permise par 1’¢largissement de la BS par rapport a une pose arriere-pied. Ces

hypotheses sont discutées ci-apres.

1.3. Modification de la stratégie de pose de pied oscillant
au sol

La modification de pose du pied au sol lors de I’initiation de la marche, dont I’étude 3 a
été I’objet, modifie également la biomécanique de I’initiation de la marche. En effet, lors de
I’étude 3, les sujets devaient franchir un obstacle d’une hauteur et d’une distance correspondant

a 15 % et 30 % de leur taille, respectivement, selon deux conditions : pose du pied oscillant
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avec le talon (ou pose « arriere-pied ») ou pose du pied oscillant avec la pointe (ou pose « avant-
pied »).

Nos résultats ont montré qu’en condition de pose avant-pied, la stabilité posturale était
améliorée. L’augmentation de la largeur de la BS a ce méme instant était principalement
responsable de ce résultat. Plus précisément, cette augmentation était permise par la différence
de largeur qui existe entre I’avant du pied et le talon. L’avant du pied étant plus large, poser
celui-ci en premier augmenterait la BS. De plus, cette amélioration de la MS est constatée
malgré une diminution des APA ML.

Sur I’axe vertical, nous avons observé que le freinage de la vitesse verticale du CM au
cours de la phase pendulaire (le « braking index ») était plus faible en pose avant-pied qu’en
pose arriere-pied. Il s’en est suivi une vitesse verticale du CM a la pose du pied plus importante
en avant-pied qu’en arriere-pied. Malgré cela, nous avons constaté une diminution des forces
de réaction du sol en termes de pic d’amplitude, mais aussi en termes de répartition de cette
force dans le temps (pente des forces de réaction du sol), ce qui a pour conséquence de diminuer
’amplitude de la secousse au niveau de la 7™ cervicale consécutif a la pose du pied. Ainsi, il
apparait qu’en condition avant-pied, la stabilité posturale et la gestion des forces de réaction
verticales du sol s’améliorent et ce, malgré des APA ML et un « braking index » plus faibles
qu’en condition arriére-pied. Nous pouvons donc nous demander comment cela est possible et
pourquoi.

Du fait de la pose avant-pied, le talon ne touche pas le sol ce qui permet un travail
excentrique de freinage des fléchisseurs plantaires de chevilles au moment du contact du pied
avec le sol. Grace a ce travail excentrique, les fléchisseurs plantaires permettent d’atténuer les
forces de réaction du sol. Ce phénomeéne a bien été étudi€ en course a pied ou la pose avant-

pied a montré une meilleure capacité a absorber les forces de réaction au sol et potentiellement
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a diminuer le risque de blessure (Daoud et al., 2012; Lieberman et al., 2010; Milner et al., 2006).
Ainsi lors de I’initiation de la marche avec pose avant-pied imposée, le SNC bénéficiant d’une
meilleure capacité a gérer les forces de réaction du sol diminuerait le « braking index » étant
donné son cofit énergétique et attentionnel (Honeine et al., 2014; Welter et al., 2007). Dans un
méme souci d’économie €nergétique et attentionnelle, la pose avant-pied permettant une
diminution de la durée de la phase pendulaire ainsi qu’une augmentation de la BS, le SNC
pourrait se permettre de générer moins d’APA ML tout en maintenant la méme stabilité
posturale lors de la pose du pied.

Au final, ces résultats suggerent que la pose en avant-pied modifie la biomécanique de
I’initiation de la marche car le SNC prendrait en compte les qualités d’absorption des forces de

réaction du sol et de stabilisation apportée par cette pose avant-pied.

2. Apport de la mod¢lisation biomécanique pour 1’é¢tude des liens
fonctionnels entre APA et stabilité posturale

Lyon et Day (1997, 2005) ont modélisé le corps au cours de I’initiation de la marche sur
la base d’un pendule inversé simple tombant librement sous 1l'influence de la gravité. Ce modele
leur a permis de prédire I'ampleur de la chute latérale du CM au cours de la phase pendulaire
du pas. Dans 1’étude 2, nous avons ¢laboré un modele mécanique basé sur les données des
¢tudes 1 et 2 afin d’examiner I’incidence des modifications des parametres des APA ML sur la
stabilité posturale a I’instant du contact du pied au sol. Pendant la phase pendulaire de 'initiation
de la marche, le corps humain a ainsi ét¢é modélis¢é comme un « pendule conique inversé »
unique pivotant autour d'un point fixe (cheville de la jambe portante). Nous avons considéré
que le centre de masse tombait latéralement sous I’influence de deux forces : la force de gravité
P = mg etune force de rappel élastique 7" qui refléte le controle musculaire actif du mouvement

(Morasso et Schieppati, 1999). Ce controle actif est exercé par les abducteurs de la hanche qui
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agissent du coté de la jambe d'appui pendant la phase pendulaire (Winter, 1995). La position
initiale et la vitesse du cone correspondent a la position et a la vitesse du CM du sujet au
décollement du pied. L’équation du mouvement est détaillée au chapitre « Modele mécanique »
de I’étude 2 ci-dessus.

Apres validation du modele théorique par comparaison aux données expérimentales,
nous avons fait varier les parameétres initiaux du CM pour calculer quel serait I’impact sur la
stabilité posturale, si les sujets franchissaient un obstacle de hauteur changeante (impliquant
donc un temps d’oscillation changeant) avec une dynamique du CM au décollement du pied
identique a celle observée expérimentalement lors de I’initiation de la marche sans obstacle
(temps d’oscillation plus court).

Le modele théorique a révélé le potentiel d’instabilité engendré par la hauteur de
I’obstacle a franchir, causé par I’augmentation du temps de la phase pendulaire. En effet, le
mod¢le théorique a montré que si les sujets initiaient la marche en franchissant un obstacle
d’une hauteur croissante, et ce, avec la méme dynamique du CM au décollement du pied que
s’il n’y avait pas d’obstacle (avec une durée de phase pendulaire plus courte que celle observée
expérimentalement, donc) alors, 1’état d’instabilité a I’instant de la pose du pied augmentait
progressivement. En témoignait la valeur de la MS qui diminuait progressivement pour
atteindre une valeur négative pour 20 % et 30 % de la hauteur du sujet. Or, les résultats obtenus
dans les conditions expérimentales ont montré que la hauteur de I’obstacle n’avait pas d’effet
sur la stabilité au contact du pied au sol (MS invariant). Ceci était possible grace 1’¢lévation
subséquente de la vitesse ML du CM au décollement du pied avec la hauteur de 1’obstacle.

I ressort donc clairement que si les variations d’amplitude des APA expérimentalement
mises en évidence n'avaient pas eu lieu lorsque la hauteur de 1'obstacle était augmentée, un état

de stabilité posturale plus faible (voire d’instabilité¢) aurait été atteint au contact du pied avec le
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sol, avec un risque de déséquilibre accru. Les résultats obtenus démontrent donc la nécessité
impérative d’adapter les caractéristiques des APA ML a la durée de la phase pendulaire afin de
maintenir une stabilit¢ optimale. Ceci montre ¢galement que le SNC adapte précisément les
APA ML a la durée de la phase pendulaire. Cette hypothése est en accord avec la littérature
indiquant que la stabilité posturale a la fin d'un mouvement volontaire, est un parametre majeur
pris en compte lors de la programmation des APA ML (Do et al., 1991; Nouillot et al., 2000).
L’invariance de la valeur de la MS dans les différentes conditions expérimentales testées ou
I’instabilité est potentiellement changeante, renforce 1’idée que ce parameétre correspondrait a
un parametre de contrdle de 1’équilibre.

Le mod¢le mécanique théorique nous a permis de calculer les valeurs de MS théorique
en utilisant la dynamique du CM au décollement du talon. Cette dynamique était engendrée
principalement par les APA ML (en termes de déplacement ML anticipateur du CP). En
utilisant uniquement cette dynamique du CM comme entrée initiale dans le modele théorique,
il en ressort des valeurs de MS théoriques calculées supérieures a zéro, ce qui témoigne d’une
bonne stabilité posturale ou, de maniere passive (considérant uniquement le moment
dynamique de la pesanteur s’appliquant au CM, en appuis sur 1’ancien pied oscillant), le CM
sera maintenu dans la BS, malgré la dynamique de chute du c6té de la jambe oscillante. En
d’autres termes, la dynamique imprimée au CM au cours des APA, est suffisante a elle seule
pour garantir que les conditions de stabilit¢ dynamique soient respectées a la fin de I’initiation
de la marche. En effet, aprés le décollement du pied, hormis la raideur des muscles abducteurs
de la jambe portante, le modele théorique considere le corps humain comme un solide chutant
sous I’effet de la gravité. Autrement dit, il ne prend pas en compte les APS et APC qui auraient
potentiellement lieu durant I’initiation de la marche. Ceci montre que le SNC n’a pas

nécessairement besoin d’ajustements supplémentaires pour permettre une bonne stabilité
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posturale lors de la pose du pied et que la dynamique initiale du CM fournie par les APA, ainsi
que la raideur des abducteurs de hanche, suffisent a eux seuls a produire une MS > 0.

Ceci indique que, face a une contrainte spatiale induite par la présence d’un obstacle, le
SNC ajuste principalement la dynamique posturale a partir des APA. A ce stade, deux questions
se posent :

1) Comment le SNC opére-t-il pour stabiliser I’initiation de la marche, principalement a
partir d’une dynamique posturale anticipée ? Nous aborderons cette question dans le chapitre
suivant (Apport du concept de « modéle interne » a la compréhension des mécanismes
adaptatifs de maintien de I’équilibre postural) ;

i1) Pourquoi le SNC controle-t-il la stabilité de I’initiation de la marche principalement
a partir des APA ?

Deux hypothéses peuvent étre envisagées pour répondre a cette dernieére question. Tout
d’abord, anticiper la déstabilisation potentielle du systéme permet de stabiliser ce dernier par
avance de sorte que la dynamique donnée au CM durant la phase d’APA compense la deuxieme
(phase pendulaire) qui elle est dépendante des lois physiques environnementales (gravité,
contraintes, etc.). Ce mécanisme compensatoire, dénommé « contre-perturbateur » dans le
cadre théorique de cette thése, permet de maintenir le systéme au plus proche d’un futur état
d’équilibre tout au long du processus d’initiation de la marche. Etant en permanence au plus
proche de ce futur état d’équilibre, le systéme bénéficie ainsi d’une « marge de sécurité » lui
permettant de faire face a d’éventuelles déstabilisations imprévues pouvant survenir lors de
I’initiation de la marche. Prévoir la dynamique d’équilibration nécessaire, deés le début de
I’initiation de la marche, évite ainsi I’accumulation d’une énergie cinétique trop importante au
niveau du CM qui, cumulée avec une perturbation exogeéne ou endogéne imprévisible, mettrait

en danger le sujet (pas de rattrapage, chute).
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La deuxiéme hypothése concerne le colit énergétique ou plutdét 1’économie de
mouvement. En effet, comme nous avons pu le constater, si le SNC ne s’adaptait pas a la
contrainte en modifiant les APA, il s’en suivrait un état de déséquilibre a la fin du processus
d’initiation de la marche (MS < 0). Cette MS < 0 signifie que la vitesse accumulée par le CM
vis-a-vis de sa position dans la BS nécessiterait obligatoirement un pas de rattrapage pour éviter
la chute. Pour éviter une telle situation, dans un souci de réduction du colt énergétique, mais
aussi d’économie de mouvement, le SNC a tout intérét a gérer la dynamique d’équilibration par
anticipation lors de I’initiation de la marche.

Ainsi, le mod¢le théorique nous a permis de mettre en évidence 1I’importance de cette
capacité du SNC a controler la stabilit¢ posturale lors de la pose du pied par le biais d’une
modulation des APA. Cette capacité implique que le SNC est capable de prédire avec précision
les conséquences des contraintes expérimentales imposées sur la stabilité posturale lors de la
pose du pied exprimé par la MS qu’il maintient constant indépendamment des contraintes du
mouvement focal imposé. Nous allons évoquer dans le chapitre suivant en quoi nos résultats
concernant cette capacité de prédiction sont en accord avec le concept de « modele interne »
(Miall et Wolpert, 1996 ; Desmurget et Grafton, 2000 ; Oguz et al., 2018), (cf. chapitre 4.3.

Modgele interne : coordination entre posture et mouvement).

3. Apport du concept de « modele interne » a la compréhension
des mécanismes adaptatifs de maintien de 1’¢quilibre postural

Nous allons maintenant discuter nos résultats a la lumiére du concept de modéle interne
de maniére a proposer une explication sur le fonctionnement du SNC face a une contrainte
posturale. Pour cela, nous allons nous appuyer sur une représentation schématique simplifiée
du concept de mod¢le interne que nous appliquerons aux résultats de nos expérimentations

(Fig. 16).
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Au cours de nos travaux, I’intention du mouvement est de « faire un pas » de fagon
stable (MS > 0) tout en répondant aux contraintes qui sont imposées au mouvement focal. La
commande motrice permettant de générer ce mouvement répondant a 1’ensemble de ces
contraintes (pression temporelle : diminution du temps de préparation du mouvement, obstacle :
augmentation du temps d’oscillation et/ou de la longueur du pas, pose avant-pied :
¢largissement de la BS, capacité du travail excentrique des fléchisseurs de chevilles) serait créée
par le modele inverse (Desmurget et Grafton, 2000 ; Kawato, 1999 ; Wolpert et Ghahramani,
2000 ) (cf. Partie 1, chapitre 4 : SNC : prédiction et contréle postural). De la méme fagon que
pour une tache de pointage réalisée sur base posturale fixe (Desmurget et Grafton, 2000), une
copie de cette efférence (commande motrice associ¢ a I’intention du mouvement) est envoyée
au mode¢le prédictif qui, a partir de cette derniere, va estimer 1’état de stabilité futur, une fois
I’exécution du pas terminée. Si cet €tat était instable (MS < 0), cela serait non-conforme a
I’intention du mouvement (obstacle d’une hauteur conséquente a franchir) ou encore, si
I’initiation de la marche était effectuée avec une pose avant-pied, alors les APA développés
ainsi que le freinage avant la pose du pied seraient excessifs (pose avant-pied venant compenser
ces deux derniers parametres ; cf. étude n° 3), une nécessité¢ de correction de la commande
initiale est donc détectée. Cette correction est ensuite réintégrée dans la commande motrice qui
sera ajustée pour compenser les écarts qui existe entre 1’anticipation du modele prédictif
dynamique et I’intention du mouvement. Grace au mode¢le prédictif dynamique, cette correction
de la commande peut avoir lieu de maniére anticipée et se manifeste par une modulation des
APA, permettant ainsi de bénéficier de tous les avantages d’une correction anticipée (Morasso
et al., 1999), (cf. chapitre précédant). Une fois le mouvement focal effectué, les afférences
périphériques multimodales seraient intégrées selon une pondération Bayésienne (prise en

compte de la variance du signal afférent) par le SNC de manicre a déterminer les conditions de
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Figure 16 : Circuit simplifié représentant le concept des modéles internes dans Dinitiation de la
marche avec franchissement d’obstacle. (Schéma adapté de Desmusrget et Grafton, 2000 ; Morasso et al.,
1999).

stabilité réelle a la fin de I’exécution du pas (MS réel). Ce dernier, comparé a la MS estimée
par le modele prédictif, participe a I’apprentissage et a la correction des mode¢les internes ainsi
qu’a la mise a jour de la commande motrice (correction « en ligne ») (Desmurget et Grafton,
2000).

De la méme maniere que Slobounov (2009) propose que les mode¢les internes utilisent
le « Virtual Time to Contact » (parametre prenant en compte la position et la vitesse du CM
utilisé par le SNC pour stabiliser la posture de fagon anticipée lors de 1’équilibre bipodal), les
résultats de nos travaux soutiennent 1’idée que dans le cadre de I’initiation de la marche, y
compris sous contrainte, le SNC utiliserait la MS comme critére de stabilité dynamique pour

stabiliser la posture au moment de la pose de pied. Le fait que la MS soit invariable dans toutes
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les conditions expérimentales qui ont été réalisées, renforce 1’idée que ce parametre peut
fonctionner comme parametre de contrdle de 1’équilibre.

Cette invariabilité¢ implique que le SNC est capable de prédire avec précision l'instabilité
potentielle provoquée par le franchissement d'obstacles (comme les autres contraintes imposées
dans nos expérimentations) et qu'il adapte, en conséquence, les parametres spatio-temporels des
APA ML. Ces résultats concordent donc avec I’idée selon laquelle, le SNC utiliserait des
mod¢les internes prenant en compte les conséquences sensorimotrices d'une perturbation
attendue et générerait une réponse motrice adaptée, i.e. permettant de contrebalancer par
anticipation leur effet (cf. par exemple, Flanagan et Wing, 1997; Wing et al., 1997). Dans notre
cas, des modeles internes pourraient étre utilisés pour prédire I'effet des forces de gravitation
agissant sur le corps entier lors du franchissement d'obstacle. Cette prévision servirait a
programmer des APA adaptatifs i.e. permettant de maintenir une stabilité¢ inchangée malgré la
variation des caractéristiques de 1’obstacle.

De la méme manicre que le modele mécanique utilis€ dans nos travaux nous a permis
de calculer une MS théorique a partir de la dynamique initiale du CM, le SNC utiliserait, par
un processus inverse, ces ¢quations de mouvement pour faire un lien a postériori entre la
stabilit¢ dynamique obtenue a la pose du pied et la dynamique initiale du CM générée par les
APA. Ainsi, en utilisant la MS comme critére de stabilité, le SNC ajusterait par « essai-erreur »
la dynamique initiale a donner au CM permettant de maintenir une MS stable et donc un
mouvement sécurisé. Le SNC associerait donc, par la répétition et le constat d’erreur de
prédiction, un niveau de contrainte imposé a une dynamique initiale du CM nécessaire pour
obtenir une MS stable et donc un mouvement sécurisé. Ainsi, apres repérage dans le contexte

du mouvement d’un certain niveau de contrainte, le SNC, ayant utilisé¢ les mod¢les internes au
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cours de son apprentissage moteur, associera la contrainte percue a une dynamique posturale
anticipée adaptée permettant de garantir la sécurité et la performance motrice.

L’utilisation des mode¢les internes dans I’apprentissage et dans la génération de la
commande motrice nous permet de comprendre comment le SNC, face a une nouvelle
contrainte, est capable d’adapter précisément la commande motrice par anticipation (APA,

braking index) pour permettre un mouvement focal sécurisé, performant et efficient.

4. Implications cliniques

Comme le montrent les travaux de cette theése, le SNC adapte la commande posturale en
anticipant la déstabilisation potentielle engendrée par les conséquences du mouvement focal.
De plus, lorsque le mouvement (e.g. I’initiation de la marche) s’effectue sous contraintes (e.g.
obstacle, pression temporelle, pose avant-pied) le SNC adapterait précisément la commande
motrice a la contrainte de manicre anticipé grace aux modeles internes. Etant donné les
avantages que représente, pour le contréle postural, le contréle anticipé d’une contrainte par
rapport a un contrdle retardé (pas de rattrapage), ces travaux soutiennent I’idée que la capacité
d’anticipation dans la maitrise de la stabilit¢ posturale et de la prévention des chutes est
fondamentale (Dakin et Bolton, 2018 ; Kubicki et al., 2015).

Ceci entraine des conséquences sur nos méthodes de rééducation notamment en
kinésithérapie gériatrique, dans la prévention et la rééducation de la chute. Pour permettre au
sujet a risque de chute de maintenir leur équilibre face a des contraintes perturbatrices connues
a l’avance, ’entrainement et 1’évaluation des modé¢les internes et donc des capacités
d’anticipation semblent étre fondamentales. Ainsi proposer aux patients des séquences motrices
complexes comme I’initiation de la marche soumises a des contraintes déstabilisatrices dont ils

devront anticiper les conséquences sensorimotrices et ainsi les prendre en compte dans leur
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commande motrice initiale pour effectuer le mouvement de maniere sécurisé et efficiente
semble indispensable a intégrer dans la rééducation. De méme, la connaissance des mécanismes
d’apprentissage des mod¢les internes incitera le kinésithérapeute a répéter des séquences
motrices similaires avec des contraintes similaires de fagon intensive de maniére a favoriser
I’apprentissage par essaies-erreurs et la neuroplasticité des réseaux de neurones impliqués dans
ces capacités d’anticipation. Pour les mémes raisons, nous pourrons ¢galement envisager des
méthodes de rééducation non physique visant a entrainer ces réseaux de neurone et ainsi
diversifier et fixer I’apprentissage moteur. Parmi ces méthodes nous retrouvons notamment
I’entrainement cognitif principalement axé sur les fonction exécutives ou encore 1’imagerie
motrice (Marusic et Grosprétre, 2018; Ruffino et al., 2019).

Dans ce cadre, I’initiation de la marche avec franchissement d’obstacle serait une
méthode de rééducation intéressante aussi bien en évaluation qu’en rééducation. En évaluation,
elle pourrait étre un test ou la hauteur et la distance de 1’obstacle quantifieraient les capacités
d’adaptation posturale du patient. En rééducation, elle permettrait de proposer une contrainte
dosable (i.e. adaptée aux capacités du patient) et reproductible permettant au patient d’entrainer
ses capacités d’anticipation par la répétition d’une séquence motrice face a une contrainte qu’il
connait. Dans un contexte de rééducation non physique (patient trop fragile, post-opératoire ou
en complément d’une rééducation physique) I’initiation de la marche ainsi que d’autre séquence
motrice (assis-debout, relevé du sol, etc.) pourrait également étre proposée en réalité virtuelle
permettant ainsi un entrainement complémentaire des modeles internes impliqués dans cette

stabilité posturale (Lebon et al., 2013).
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Conclusion générale

En conclusion générale, I’ensemble de nos résultats a permis de monter que lorsque
I’initiation de la marche est effectuée sous contrainte, la stabilité posturale et la performance
motrice sont conservées. D’une facon plus générale, nous constatons une invariabilité de la
stabilité¢ (MS), indépendamment de la contrainte imposée, a la fin de I’initiation de la marche.
Cette invariabilité est associée a une modification des parameétres biomécanique de I’initiation
de la marche qui s’adapte précisément au type de contrainte imposée. En effet, lorsque la
contrainte imposée augmente 1’instabilité potentielle (i.e. obstacle a franchir), nous constatons
une augmentation de ’amplitude des APA qui croissent au prorata de la durée du temps
pendulaire. Lorsque la contrainte imposée diminue le temps alloué a la phase des APA (i.e.
pression temporelle forte), nous constatons €¢galement une augmentation de I’amplitude des
APA permettant de compenser cette restriction de temps. Lorsque la contrainte imposée
améliore la stabilité posturale, ainsi que 1’absorption des forces de réaction du sol lors de la
pose du pied oscillant (i.e. pose avant-pied), nous constatons une diminution de I’amplitude des
APA et une diminution du freinage du CM avant la pose du pied oscillant.

Le modele mécanique que nous avons utilisé, met en évidence le fait que sans les
adaptions précédemment évoquées, la stabilité posturale lors de la pose du pied ne serait pas
conservée (MS < 0). Le modele mécanique montre également que I’invariabilité de la stabilité
provient principalement de I’activité posturale anticipée. Ceci soutient 1’idée que le SNC
posséde une capacit¢ de modélisation interne lui permettant d’anticiper les conséquences
sensorimotrices du mouvement focal effectué sous contrainte et donc corriger les effets de la
contrainte sur la stabilité posturale et la performance motrice de fagon anticipée. De plus, cette
capacité de prédiction des conséquences sensorimotrices lui permet de modifier les APA au

prorata de la contrainte imposée.
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L’ensemble des résultats issus de cette thése contribue a mieux comprendre comment le

SNC adapte les parameétres biomécaniques de ’initiation de la marche, lorsque cette dernicre
est effectuée sous contraintes spatiotemporelles. Par conséquent, nos résultats pourraient avoir
des débouchés fondamentaux et cliniques intéressants, aussi bien dans I’évaluation que dans la
rééducation. Ce travail de thése ouvre donc de nouvelles perspectives de recherches pour
lesquelles nous en proposons un descriptif sommaire, ci-apres :

1 — Il serait intéressant de tester quels seraient les mécanismes d’adaptation a la variation
de contraintes spatiotemporelle (étude n°2) chez des populations a risque de chute comme : des
sujets agés sains, agés chuteurs, agés parkinsoniens. Nous avons déja commencé a recueillir et
traiter des données chez des sujets de 40 a 65 ans. Une expérimentation est également en cours
chez le sujet atteint de la maladie de Parkinson a I’hopital Henri Mondor (Créteil).

2 - Grace a 'utilisation du modele mécanique, il serait pertinent de différencier, chez
une population ayant des troubles de I’équilibre, la cause d’un trouble de la stabilité révélé par
le franchissement d’obstacle. En intégrant la dynamique initiale du CM dans le mode¢le
mécanique, pour les essais ayant été instables, il serait alors possible d’identifier si I’instabilité
¢tait due a la phase d’APA ou bien a la phase d’exécution du pas. En effet, si lors de ces essais
(instables) le modéle mécanique montrait une MS > 0 alors, I’instabilité serait due a la phase
d’exécution et inversement, si la MS calculé était < 0, alors I’instabilité serait due a la phase

d’APA.
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Titre : Analyse des coordinations entre la posture et le mouvement lors de I’initiation de la marche avec enjambement d’obstacle :
anticipation posturale, adaptation et modélisation.

Mots clés : adaptation, ajustements posturaux anticipateurs, capacité posturo-cinétique, enjambement d’obstacle, initiation de la marche,
modele interne, modé€lisation mécanique, pression temporelle.

L’objectif général de cette thése était d’investiguer 1’organisation posturale de I’initiation de la marche (IM) lors de 1’application cumulée
de contraintes temporelles et spatiales. L hypothése générale était que le systéme postural, chez le jeune adulte sain, est capable de s’adapter
aune variation du degré de contrainte imposé expérimentalement, pour maintenir un niveau de performance motrice et de stabilité invariant.
Trois études ont été réalisées pour tester cette hypothése générale, auxquelles s’est ajoutée une étude de validation de mesure des dimensions
de la base de support (BS). L objectif de la premiére étude était d’analyser 1’effet de la pression temporelle (PT) et de la présence d’un
obstacle a franchir sur I’organisation posturale de I’IM. Les résultats ont montré que la durée des ajustements posturaux anticipateurs (APA)
était réduite en condition de PT forte comparativement a la condition de PT faible. Cette contrainte n’entrainait cependant pas d’altération
de la stabilité et de la performance motrice, vraisemblablement grace a I’augmentation concomitante de I’amplitude des APA. Par ailleurs,
il a été montré que I’enjambement de ’obstacle induisait une augmentation de la durée de la phase oscillante provoquant, de fait, une
augmentation potentielle de ’instabilité posturale. Cet effet négatif était cependant contrebalancé par un développement d’APA plus
important qu’en condition sans obstacle. Dans cette premiére étude, la hauteur et la distance a 1’obstacle étaient fixes. L objectif de la
deuxiéme étude était d’analyser I’effet d’une modification des caractéristiques de 1’obstacle, combinée a une variation de la contrainte
temporelle sur I’organisation posturale de I’IM. Trois hauteurs et distances d’obstacle, et deux niveaux de PT étaient combinés. Pour mettre
en évidence le caractére adaptatif de la modulation des caractéristiques des APA en fonction des contraintes spatiotemporelles imposées,
un modele mécanique original du corps humain permettant de formaliser la trajectoire du centre des masses a été élaboré. En accord avec
la premiere étude, les résultats ont montré que la stabilité posturale et la performance motrice demeuraient équivalentes dans les différentes
conditions, malgré les larges variations des contraintes imposées. Le modele mécanique nous a permis de démontrer que cette invariance
était liée a la modulation de I’amplitude des APA, témoignant ainsi de 1’adaptabilité du systéme postural aux contraintes imposées. Cette
expérimentation a également permis de mettre en évidence de fagon fortuite que plus la distance a 1’obstacle était importante, plus le
pourcentage de pose avant-pied augmentait. L’objectif de la troisiéme étude était d’analyser I’effet de la pose de pied (avant ou arriére-pied)
sur I’organisation posturale de I’IM avec franchissement d’obstacle. Les résultats ont montré que cette organisation posturale dépendait
étroitement de la stratégie de pose du pied. Ceux-ci suggéraient 1’existence d’une relation d'interdépendance entre les mécanismes de
contrdle de 1'équilibre de I’IM et la stratégie de pose du pied permettant ainsi, un controle optimal de la stabilité. L’objectif de la quatriéme
¢étude était de valider la mesure des dimensions de la BS au cours de I’IM a I’aide d’une plateforme de force (méthode dynamique), en
prenant pour « gold standard » le systéme VICON. Les résultats ont montré que la méthode dynamique était suffisamment précise pour
pouvoir étre comparée au gold standard. En conclusion, I’ensemble de ces résultats suggere que chez le jeune adulte sain, le SNC est capable
de moduler de facon adaptative et optimale les mécanismes de controle de 1’équilibre en fonction des contraintes spatiotemporelles imposées.
En termes d’implications cliniques, I'IM avec franchissement d’obstacle serait une méthode de rééducation intéressante aussi bien en
évaluation (test-retest) qu’en rééducation ou 1’obstacle permettrait de proposer une contrainte dosable et reproductible.

Title: Coordination analysis between posture and movement during gait initiation over an obstacle to be cleared: postural
anticipation, adaptation and modelization.

Key words: adaptation, anticipatory postural adjustments, posturo-kinetic capacity, obstacle clearance, gait initiation, internal models,
mechanical modelization, temporal pressure.

The main objective of this thesis was to investigate the postural organization of gait initiation (GI) during the application of temporal and
spatial constraints. The main hypothesis was that the postural system, in the healthy young adult, is able to adapt to the degree of constraint
imposed experimentally, in order to maintain an invariant level of motor performance and stability. Three studies were conducted to test
this main hypothesis, with the addition of a validation study measuring the dimensions of the base of support (BOS). The objective of the
first study was to analyze the effect of temporal pressure (TP) and the presence (or not) of an obstacle to be cleared on the postural
organization of GI. The results showed that the duration of anticipatory postural adjustments (APA) was drastically reduced under the
condition of high TP (GI in reaction time) compared to the condition of low TP (GI in self-initiated). This constraint didn’t result in a
decrease of stability and motor performance, probably due to the increase in APA amplitude. In addition, it has been shown that clearing an
obstacle induces an increase in the duration of the swing phase causing, a potential increase of the postural instability. This negative effect
was, however, counterbalanced by the development of more significant APA than without obstacle. In this first study, the height and the
distance of the obstacle were fixed. The objective of the second study was to analyze the effect of a modification in the characteristics of
the obstacle to be cleared, combined with a variation of temporal constraint on the postural organization of GI. Three heights and three
obstacle distances, and two TP levels were combined. To insist on the adaptive character of the characteristics of APA modulation according
to the spatiotemporal constraints imposed, an original mechanical model of the human body formalizing the centre of mass trajectory has
been elaborated. In agreement with the first study, the results showed that postural stability and motor performance remained equivalent
under the different experimental conditions, despite wide variations in the imposed stress level. The mechanical model allowed us to
demonstrate that this invariance was related to the amplitude modulation of APA, thereby demonstrating the adaptability of the postural
system to imposed constraints. This experiment also highlights "fortuitously" that as the obstacle distance increase, the higher percentage
of forefoot strike increase. Also, the objective of the third study was to analyze the effect of the foot strike strategy (front or rear foot) on
the postural organization of the GI with an obstacle to be cleared. The results showed that this postural organization was dependent on the
swing foot-off strategy. These results suggested the existence of an interdependent relationship between GI's balance control mechanisms
and the foot strike strategy, allowing an optimal control of stability. Finally, the objective of the fourth study was to validate the measurement
of the BOS dimensions during GI using a force platform (dynamic method), taking the VICON system as gold standard. The results showed
that the dynamic method was sufficiently precise to be compared to the gold standard. In conclusion, all of these results suggest that in the
healthy young adult, the CNS is able to adaptively and optimally modulate the balance control mechanisms according to the spatiotemporal
constraints imposed experimentally. For clinical implications, GI with obstacle to be cleared would be an interesting method of rehabilitation
in both test-retest and rehabilitation where the obstacle would provide a measurable and reproducible constraint.
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