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1
Introduction

L’analyse biomécanique du mouvement est un outil trouvant son utilité dans divers

domaines liés à l’étude du mouvement humain. Baker (2006) indique qu’elle permet de

poser un diagnostic clinique, de quantifier la sévérité d’une pathologie locomotrice, de

suivre les progrès du patient et enfin de prédire les impacts d’une opération chirurgicale.

Pour le milieu du sport, Southgate et al. (2016) décrivent les différentes utilités de

l’analyse biomécanique de mouvement : l’amélioration de la performance sportive, la

prévention des blessures, l’optimisation de l’interaction entre le matériel et le sportif et

enfin l’amélioration de l’interaction au sein d’une équipe. Enfin, dans le monde du travail,

l’analyse biomécanique du mouvement permet d’étudier l’interaction des travailleurs

avec leur environnement, dans le but d’améliorer la productivité mais avant tout de

prévenir l’apparition de troubles musculo-squelettiques (Chaffin et al., 2006). On résume

ces différents champs d’intérêt de l’analyse musculo-squelettique dans la Figure 1.1.

On distingue dans l’analyse biomécanique du mouvement deux approches : une

approche purement expérimentale et une approche basée sur de la modélisation. L’analyse

musculo-squelettique, basée sur de la modélisation, consiste à utiliser des données

expérimentales comme entrée d’une modélisation numérique de l’humain afin de pouvoir en

extraire des variables biomécaniques d’intérêt. Comme proposé sur la Figure 1.2, l’analyse

musculo-squelettique s’appuie sur différents modèles qui sont utilisés par un ensemble de

méthodes pour estimer des quantités cinématiques, dynamiques et musculaires. Cette

1



2 1. Introduction

Figure 1.1 – Exemples de domaines et d’applications de l’analyse musculo-squelettique. Pour
chaque domaine (sport, clinique, ergonomie), on liste les différentes utilisations de l’analyse
musculo-squelettique.

approche permet d’avoir accès à des variables biomécaniques difficilement mesurables

expérimentalement (efforts musculaires par exemple) et une meilleure compréhension de

l’interaction entre ces variables, comparativement à une approche purement expérimentale.

Un exemple de méthodes qu’il est possible d’utiliser pour estimer les variables

biomécaniques est représenté sur la Figure 1.3.

De plus, Patel et North (1975) ont montré l’intérêt de donner un retour en temps

réel au patient sur ses performances afin de l’aider à se soigner. Dans ce même objectif,

Barrios et al. (2010) passent par une analyse musculo-squelettique pour que le patient

prenne connaissance en temps réel de ses performances en regard des performances

attendues. Pour ce faire, il faut alors pouvoir réaliser l’acquisition des mesures en temps

réel mais aussi toute la chaîne de traitement, de l’estimation des coordonnées articulaires

à l’estimation des efforts musculaires. On définit la fréquence d’acquisition comme la
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Figure 1.2 – Principe de l’analyse musculo-squelettique. Les données d’entrées sont des mesures
expérimentales, par exemple du mouvement et des efforts extérieurs. On leur applique ensuite
des méthodes, qui prennent en entrée des modèles de différents niveaux (ostéoarticulaire, inertiel,
musculaire). Les résultats extraits de ces méthodes sont des variables biomécaniques, telles que
les variables cinématiques (liées au mouvement), dynamiques (liées aux accélérations et actions
articulaires) ou encore musculaires (liées à la répartition des efforts dans les muscles).

fréquence minimale permettant de capturer les particularités du mouvement étudié.

Par exemple, van der Kruk et Reijne (2018) indiquent que le système Vicon-460 peut

capturer jusqu’à 2000 Hz, mais rapportent son utilisation à 120 Hz pour un mouvement

constitué de translations de faible amplitude. De plus, il faut aussi prendre en compte le

délai de traitement de l’information. En effet, Kannape et Blanke (2013) définissent le

délai maximum avant que l’information donnée à l’utilisateur ne perde sa pertinence à

75 ms. Un retour temps réel implique donc que la chaîne de traitement soit à la même

fréquence que la fréquence d’acquisition tout en ayant un délai suffisamment faible pour

que l’information transmise à l’utilisateur soit pertinente.

D’après Sauret et al. (2014), les techniques de mesure de l’activité (capture de

mouvement, capteurs d’efforts...) ont atteint leur maturité et permettent de réaliser ces

mesures en temps réel. Quant à la chaîne de traitement, il existe déjà de nombreux

travaux permettant de réaliser ces calculs en temps réel : Murai et al. (2010) utilisent

pour cela des électromyogrammes (EMG), Van Den Bogert et al. (2013); Pizzolato et al.

(2017) utilisent des modèles ostéoarticulaires simplifiés et Samy et al. (2019) présentent
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Dynamique

inverse
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Couples
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Figure 1.3 – Chaîne de traitement permettant d’estimer les variables biomécaniques. On retrouve
le développement des méthodes de la Figure 1.2. Les données expérimentales de la capture de
mouvement permettent d’obtenir les coordonnées articulaires (variables cinématiques) à l’issue
de l’optimisation cinématique multicorps (utilisant un modèle ostéoarticulaire). Ensuite, ces
coordonnées articulaires, couplées à la mesure des efforts extérieurs, permettent d’obtenir les
couples articulaires (variables dynamiques) à l’issue de la dynamique inverse (utilisant un modèle
ostéoarticulaire et un modèle inertiel). Enfin, l’estimation des efforts musculaire utilise les couples
articulaires et les modèles ostéoarticulaire et musculaires pour déterminer les efforts musculaires
(variables musculaires).

un usage de leurs méthodes en temps réel mais ne proposent pas de validation des

résultats biomécaniques issus de ces méthodes.

Sauret et al. (2014) indiquent que pour les personnes en situation de handicap, les

mesures sont plus inconfortables que pour les personnes asymptômatiques. Il est donc

préférable d’éviter si possible les mesures par EMG, légèrement invasives et longues

à préparer (Konrad, 2006).

De plus, il serait intéressant de pouvoir réaliser les traitements sur des modèles

ostéoarticulaires plus complexes. Par exemple, pour les utilisateurs de fauteuil de roulant

manuel, on observe une prévalence des douleurs dans les articulations de l’épaule (Rice et

Rice, 2017). Afin de mieux les observer, les comprendre et enfin aider les utilisateurs de

fauteuil roulant manuel, il faut utiliser un modèle ostéoarticulaire de l’épaule respectant

au mieux l’anatomie du complexe de l’épaule. En effet, Laitenberger et al. (2014); Michaud
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et al. (2017); Hybois et al. (2019) ont montré que les modèles anatomiquement plus

réalistes conduisaient à de meilleures reconstructions cinématiques que des modèles

simplifiés. Or, la modélisation du complexe de l’épaule met en jeu des contraintes

géométriques (Van der Helm et al., 1992; Seth et al., 2016; De Groot et Brand, 2001).

Ces contraintes ajoutent des équations à respecter ; en plus des équations à résoudre

pour l’analyse musculo-squelettique ; à la fois en position, en vitesse et en accélération.

Tout l’enjeu réside donc dans l’inclusion de ces contraintes afin d’obtenir des mesures

pertinentes tout en pouvant donner au patient un retour en temps réel.

La résolution des problèmes associés à l’ajout de contraintes dans les étapes de l’analyse

musculo-squelettique est déjà connue. La difficulté de l’ajout de ces contraintes réside plus

dans le temps de calcul que dans la mise en œuvre de la résolution. La littérature a en

effet relevé que l’ajout de ces contraintes augmentait le temps de calcul (Pizzolato et al.,

2017; Sherman et al., 2011) ou alors n’a pas quantifié le temps de calcul dû à la prise en

compte de ces contraintes (Pennestrì et al., 2007; Andersen et al., 2009; Laitenberger

et al., 2014; Seth et al., 2016; Michaud et al., 2017).

En résumé, il serait intéressant d’utiliser d’un modèle musculo-squelettique bioméca-

niquement réaliste, c’est-à-dire au plus proche de l’anatomie humaine, lors d’une analyse

musculo-squelettique pour donner des informations pertinentes en temps réel à différents

acteurs (cliniciens, coachs, ergothérapeutes, patients, ...). Le modèle ostéoarticulaire fait

apparaître des contraintes qu’il faut alors prendre en compte. C’est dans ce contexte

que s’inscrit cette thèse : comment diminuer le temps de calcul qu’ajoute la prise en

compte des contraintes dans toutes les étapes de la chaîne de traitement de l’analyse

musculo-squelettique ?

On s’intéresse donc à la prise en compte d’un modèle d’avant-bras (Pennestrì et al.,

2007) et d’un modèle d’épaule (Seth et al., 2016), tous deux contraints, dans l’étape de

cinématique inverse. Pour pouvoir étudier l’étape d’estimation des efforts musculaires,

on s’intéresse d’abord à la création d’un modèle musculaire systématique permettant de

prendre en compte n’importe quelle chaîne cinématique, dont une chaîne cinématiquement
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contrainte, en utilisant des données de bras de levier musculaires et de longueur musculaires

en entrée. On cherche ensuite à diminuer le temps de calcul de l’estimation des efforts

musculaires. Enfin, on applique à la fois la méthode de création des muscles sur le modèle

d’épaule de Seth et al. (2016) et on applique la chaîne d’analyse musculo-squelettique

complète sur un modèle contraint et un modèle non-contraint.

Dans le chapitre 2, on définit tous les concepts présentés dans la Figure 1.3, que

ce soient les méthodes proposées dans la littérature, les modèles étudiés, les équations

utilisées dans les méthodes pour calculer les variables biomécaniques ou encore les

données expérimentales.

Le chapitre 3 traite de la prise en compte des contraintes dans l’étape de cinématique

inverse. On propose de comparer deux méthodes de résolution de ce problème : une qui

va respecter les contraintes en tant que contrainte du problème d’optimisation, et une

autre qui va plutôt les introduire par pénalisation dans la fonction coût. La méthode de

pénalisation permettrait de réduire les temps de calcul tout en garantissant un résultat

proche de la méthode par optimisation sous contraintes.

On s’intéresse ensuite à la réduction du temps de calcul de l’étape d’estimation des

efforts musculaires, à la fois lors de la modélisation des muscles (chapitre 4) mais aussi

lors du calcul des matrices impliquées dans les équations de la dynamique et enfin lors de

la résolution du problème de recrutement musculaire en lui-même (chapitre 5). Le travail

associé pour modéliser chaque muscle est long et fastidieux (Gatti et Hughes, 2009). De

plus, un chemin musculaire complexe (utilisant par exemple plusieurs obstacles) conduit

à un calcul plus long qu’un chemin plus simple (Favre et al., 2010). Il existe donc un juste

milieu à trouver entre chemin musculaire fidèle à des données expérimentales et simplicité

pour le temps de calcul lors de l’estimation des forces musculaires. On propose alors dans

le chapitre 4 une méthode systématique de création d’un chemin musculaire simplifié.

Cette méthode permet de générer des chemins musculaires composés uniquement de

points de passage à partir de données de bras de levier et de longueurs musculotendineuse.
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Dans le chapitre 5, on s’intéresse à la répartition du temps de calcul au sein de

l’étape d’estimation des efforts musculaires. En effet, les quantités associées aux bras

de levier et aux contraintes peuvent être tout aussi longues en temps de calcul que

l’algorithme d’optimisation en lui-même. On explore alors deux pistes pour les calculs de

ces quantités : la différenciation numérique (Sherman et al., 2013) ou le calcul analytique

(Carpentier et Mansard, 2018).

Dans le chapitre 6 orienté sur les applications des méthodes proposées dans les

chapitres précédents, la méthode de création de chemin musculaire est appliquée et

évaluée pour le complexe de l’épaule. On cherche aussi au sein de cette partie à comparer

les résultats issus de l’étape des estimations musculaires pour des modèles en boucle

ouverte et en boucle fermée, afin de mieux cerner l’impact de l’architecture ostéoarticulaire

sur l’estimation des efforts musculaires, sachant que cet impact a déjà étudié pour l’étape

de cinématique inverse (Duprey et al., 2010; Laitenberger et al., 2014; Clément et al.,

2015; Michaud et al., 2017; Hybois et al., 2019).

Enfin le chapitre 7 permettra de conclure sur les travaux menés ainsi que de les

mettre en perspective.
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Figure 2.1 – Positionnement du chapitre vis-à-vis du principe de l’analyse musculo-squelettique

L’introduction a permis de présenter le concept général des enjeux de l’analyse

musculo-squelettique. Les chapitres suivants visent à étudier différentes méthodes et

modèles au sein de l’analyse musculo-squelettique. Ce chapitre permet de poser les bases

des concepts de la Figure 2.1 et de les situer vis-à-vis de la littérature, pour de donner

les outils pour la compréhension des chapitres suivants. On utilisera tout au long de ce

manuscrit le schéma de la Figure 2.1, dont on grisera les cases des éléments étudiés dans le

chapitre. Ici, on étudie tous les éléments de la Figure 2.1, donc toutes les cases sont grisées.

9



10 2.1. Vue d’ensemble

2.1 Vue d’ensemble

Dans un premier temps, on va définir chaque case de la Figure 2.1. Les concepts

généraux de méthodes issus de la littérature étant indépendants des modèles et des

mesures expérimentales, c’est d’abord le positionnement par rapport à la littérature

que l’on présente.

Ensuite, afin de définir précisément les notions de contraintes dont les enjeux de

biofidélité ont été présentés en introduction, on définit les notations utilisées pour

la modélisation du corps humain (arborescente, géométrique, inertielle, musculaire).

On présente donc ensuite les contraintes, à savoir leur définition mathématique et les

parties du corps humain dans lesquelles de tels objets mathématiques sont nécessaires

pour décrire le mouvement.

Une fois que l’on a mis en place les modèles et les contraintes utilisés, on définit alors

mathématiquement les problèmes à résoudre dans le cadre des méthodes choisies en amont.

Enfin, afin de valider les modèles et méthodes développés dans la suite de ce manuscrit,

une partie sur les expérimentations utilisées au cours de cette thèse permettra de présenter

les mouvements et le matériel utilisé lors de ces expérimentations.

2.2 Méthodes

Au cours de ces travaux, on cherche à proposer des méthodes permettant d’estimer

les coordonnées articulaires, les couples articulaires et les efforts musculaires en temps

réel tout en prenant en compte des contraintes. Cette partie permet de développer :

1) l’intérêt de chaque variable biomécanique dans divers contextes, 2) les méthodes

proposées dans la littérature pour parvenir à calculer ces variables biomécaniques, 3)

le positionnement vis-à-vis de la littérature.

2.2.1 Cinématique

L’analyse cinématique permet, par exemple, d’étudier le lien entre la trajectoire de

la main courante, les vitesses et accélérations articulaires associées avec les blessures
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dues à l’usage d’un fauteuil roulant manuel (Shimada et al., 1998). De même, l’analyse

cinématique permet de mettre en exergue des asymétries bilatérales chez les joueurs

professionnels de tennis en fauteuil roulant (Warner et al., 2018). Cet outil permet

aussi de comparer différentes positions d’accouchement afin d’éviter les dystocies des

épaules (les épaules de l’enfant empêchent sa sortie) (Desseauve et al., 2020b) ou encore

de faciliter le travail d’accouchement (Desseauve et al., 2020a). Enfin, dans un souci

d’aide à la rééducation, les analyses cinématiques peuvent être utilisées afin d’améliorer

l’usage du fauteuil roulant (Demeco et al., 2022). Cette rééducation via des données

cinématiques peut être réalisée via un retour à l’utilisateur en temps réel (Rice et al.,

2010; Leving et al., 2015). Barrios et al. (2010) ont rapporté que la rétroaction en temps

réel est déjà utilisée pour la rééducation de la marche. Cela permet au patient d’avoir

un retour sur sa posture et de la corriger si besoin est.

L’étape de cinématique inverse permet d’estimer les coordonnées articulaires à

partir de données de capture de mouvement (Begon et al., 2018). Dans le contexte

de capture de mouvement optoélectronique, cela consiste, par exemple, à chercher les

coordonnées articulaires qui minimisent la distance entre des marqueurs expérimentaux

et les marqueurs sur un modèle cinématique (Duprey et al., 2017).

Deux méthodes classiques permettent d’accéder à ces coordonnées articulaires : une

méthode d’optimisation segmentaire et une méthode d’optimisation globale (Chèze,

2014; Muller, 2017). La méthode d’optimisation segmentaire consiste à positionner

successivement les segments, soit par rapport au segment proximal (Kadaba et al., 1990)

soit par rapport à un repère fixe (Cappozzo et al., 1996). Cette méthode autorise la

dislocation des articulations, donc un non-respect de la chaîne cinématique, et ne permet

donc pas de prendre en compte des contraintes. La méthode d’optimisation globale, que

l’on nommera par la suite optimisation cinématique multicorps (Dumas et al., 2016) est

initialement introduite par Lu et O’Connor (1999). L’ensemble du système ostéoarticulaire

doit suivre les marqueurs, empêchant les dislocations et permettant de prendre en compte

Claire LIVET, 23 août 2022



12 2.2. Méthodes

des contraintes (Fohanno et al., 2014). Comme ces dernières sont centrales dans cette

thèse, c’est donc cette méthode qui sera utilisée.

2.2.2 Dynamique

Les efforts et couples articulaires permettent d’étudier les risques de blessures lors de

l’usage de fauteuil roulant manuel (Van Drongelen et al., 2005; Desroches et al., 2010).

Ren et al. (2005) utilisent une étude dynamique sur l’impact du port d’un sac à dos

sur les couples articulaires. Zajac et al. (2003) rapportent différentes études utilisant les

couples articulaires, par exemple pour la simulation de la marche (Pandy et Berme, 1989;

Gilchrist et Winter, 1997). L’analyse dynamique permet aussi de comparer l’impact de

différentes orthèses sur des patients atteints de paralysie cérébrale (Romkes et Brunner,

2002). Enfin, l’estimation des couples articulaires permet d’aider à la conception et à

l’usage de systèmes d’assistance, tels que les exosquelettes (Bordron et al., 2021).

Réaliser une dynamique directe signifie que l’on cherche à estimer les accélérations à

partir des actions (efforts et couples) s’appliquant sur le système. La dynamique inverse

s’appuie sur les positions, vitesses et accélérations déjà connues ainsi que sur les efforts

extérieurs afin d’estimer les efforts et couples articulaires (van den Bogert, 1994; Van

Drongelen et al., 2005; Stief et al., 2008; Desroches et al., 2010), que l’on désignera

par la suite par efforts généralisés.

Featherstone (2008) recense deux familles de méthodes pour résoudre un problème de

dynamique directe (résolution simultanée de toutes les équations de la dynamique ou

propagation articulation par articulation) et une méthode pour résoudre un problème de

dynamique inverse (algorithme de Newton-Euler (Newton, 1687; Euler, 1775)). Dans les

deux cas, ces méthodes sont itératives, leur temps de calcul est donc uniquement fixé par

l’algorithme de résolution itératif. van den Bogert et Su (2008) proposent une méthode

de dynamique inverse utilisant une minimisation des moindres carrés pour déterminer les

couples articulaires. Enfin, Eberhard et Schiehlen (2006) ajoute à la liste des algorithmes

de dynamique inverse la méthode de Lagrange (Lagrange, 1788).
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L’étape d’estimation des efforts musculaires, détaillée dans la sous-section suivante,

utilise les efforts généralisés issus de la dynamique inverse. L’approche utilisée sera donc

l’utilisation d’une dynamique inverse.

Pour un système polyarticulé représentant la cinématique du corps humain, il peut

exister un cycle dans le graphe cinématique parmi les segments osseux, c’est-à-dire que

l’on peut retomber sur un même segment en parcourant la chaîne des segments sans faire

de demi-tour. Dans ce cas, des efforts de fermeture de boucle viennent s’ajouter comme

efforts à prendre en compte dans les équations de la dynamique. Comme on le verra

par la suite, on considère que ces efforts de fermeture de boucle sont des inconnues au

même titre que les efforts musculaires. On considère alors que les quantités issues de la

dynamique inverse ne sont que les efforts généralisés issus des données du mouvement

et des efforts extérieurs, s’appliquant sur tous les segments du système. On s’appuie

dans la suite de ce manuscrit sur la méthode de Newton-Euler pour calculer les efforts

généralisés issus des données du mouvement dont la complexité est proportionnelle au

nombre de segments du système (Featherstone, 2008).

2.2.3 Estimation des efforts musculaires

On peut mesure l’activité électrique des muscles par des EMG. En effet, on peut

capter le champ électromagnétique généré par un muscle se contractant (de Luca, 1979),

ce qui permet de mesurer son activité. D’après Fang et al. (2020), les mesures EMG

permettent 1) d’établir un diagnostic, 2) d’évaluer l’avancée de la rééducation, 3) de

contrôler les stratégies pour les équipements d’assistance.

Comme les mesures doivent être rapides à mettre en place et le moins invasives

possible pour les patients, on s’oriente vers l’usage de mesures EMG de surface : elles

présentent l’inconvénient d’être bruitées et d’être sujettes aux diaphonies provenant de

plusieurs muscles (Farina et al., 2002), variant avec la fatigue musculaire (Cifrek et al.,

2009) et la longueur du muscle étudié (van der Helm, 1994). Pilkar et al. (2020) soulignent

la difficulté de l’usage des EMG chez les cliniciens, notamment du fait de la complexité

et du temps nécessaire pour mettre en place les EMG (Konrad, 2006). Enfin, Campanini
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et al. (2020) recensent d’autres obstacles à l’utilisation des EMG dans un contexte clinique,

qui sont à la fois culturels, éducatifs, techniques et économico-administratifs.

Afin de compléter ces mesures EMG, deux approches sont possibles : une approche

purement expérimentale par fusion de données (Fang et al., 2020), ajoutant des données

issues d’autres capteurs (centrales inertielles, mesure des efforts extérieurs, capture de

mouvement) et une approche utilisant l’analyse musculo-squelettique, telle que nous

l’avons définie dans l’introduction.

On s’intéresse dans cette thèse aux méthodes permettant la réalisation des mesures

rapides (notamment dans un contexte clinique) et écologiques (diminuer l’interaction

entre le matériel de mesure et le sujet). En effet, (Cappozzo, 2002; Bonnet et al., 2013)

soulignent l’intérêt d’effectuer des mesures avec le minimum de capteurs, à cause de la

complexité des protocoles expérimentaux et de l’instrumentation à mettre en place, mais

aussi du coût de ces capteurs. On ne s’oriente pas dans ces travaux vers une approche de

fusion de données. En effet, elle nécessite d’équiper le patient avec de multiples capteurs en

plus des EMG, déjà longs à mettre en place, et donc allonge la durée de l’expérimentation.

L’estimation des efforts musculaires peut se réaliser, comme l’étape de la dynamique,

suivant deux méthodes : une méthode dite directe et une méthode dite inverse (Buchanan

et al., 2004; Erdemir et al., 2007). La méthode directe part des efforts musculaires

pour générer le mouvement expérimental observé, en utilisant une dynamique directe.

Elle peut prendre en données d’entrée des mesures EMG. La méthode inverse part

du mouvement expérimental observé pour générer les efforts musculaires, en utilisant

une dynamique inverse.

La méthode inverse traite indépendemment chaque instant de mesure, dès que l’on

dispose des vitesses et accélérations, alors que la méthode directe va s’appuyer sur une

intégration des équations du mouvement sur toute la durée de l’essai. De ce fait, dans une

visée temps réel, il est préférable d’utiliser une méthode inverse plutôt qu’une méthode

directe (Quental et al., 2016). L’avantage et l’inconvénient majeur de la méthode inverse

est son traitement indépendant des instants. L’intégration temporelle sur toute la période

Claire LIVET, 23 août 2022



2. Cadre de la thèse 15

prend plus de temps de calcul qu’un traitement instant par instant, et le traitement

instant par instant empêche de prendre en compte des considérations physiologiques,

telles que les équations différentielles d’excitation musculaire. Certains auteurs ont intégré

ces considérations physiologiques à la méthode inverse : Quental et al. (2018); Anderson

et Pandy (2001) en concluent que les solutions issues des deux méthodes sont équivalentes

tandis que De Groote et al. (2009) observent une différence minime.

Ce manuscrit s’orientera donc vers l’utilisation d’une méthode inverse, plus rapide

qu’une méthode directe, pour une solution que l’on souhaite sensiblement équivalente.

2.3 Modèles

On décrit à présent la partie modélisation de la Figure 2.1. On introduit ici toutes

les modélisations et concepts qui seront utilisées pour l’ensemble des développements

suivants de ce manuscrit. La première sous-partie introduit les modélisations et la seconde

sous-partie fera usage de la modélisation arborescente et géométrique afin de définir

les notions de contraintes.

2.3.1 Descriptions des modèles

On utilise par la suite les notations de Muller (2017); Kajita et al. (2009), qui seront

rappelées dans les différentes descriptions.

Les modèles proposés s’appuient sur quatre niveaux :

— la description arborescente, qui indique la relation entre les segments considérés ;

— la description géométrique, qui indique les notations utilisées pour placer les repères

les uns par rapport aux autres ;

— la description inertielle, introduisant les termes inertiels ;

— la description musculaire, permettant de repérer précisément les points de passage

des muscles dans le graphe des liaisons ainsi que de définir le modèle de génération

d’effort utilisé.
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2.3.1.1 Description arborescente

Chaque segment est lié aux autres via une arborescence binaire avec deux types

de nœuds : enfant et sœur.

Chaque segment est cinématiquement lié à son enfant via une liaison unique. Un

segment ne peut posséder plusieurs enfants, alors qu’il peut être articulé mécaniquement

avec plusieurs segments. On choisit alors un de ces segments comme enfant. Cet enfant

va posséder alors une sœur, qui possédera elle aussi une sœur jusqu’à ce que toute la

chaîne des sœurs plus l’enfant reprennent tous les segments mécaniquement en liaison

avec le segment initial.

Une liaison peut être de deux types élémentaires : soit une liaison pivot, soit une

liaison glissière. Une articulation cinématique plus complexe entre deux segments osseux

est donc créée à partir de séquences de liaisons pivot ou glissière entre différents segments

virtuels (Figure 2.2) et d’ajout de contraintes supplémentaires au besoin. On fait donc

la distinction entre les segments dits «réels» et ceux «virtuels», ajoutés pour modéliser

la mobilité entre deux segments réels.

Figure 2.2 – Exemple d’une décomposition dans un graphe de liaisons d’une articulation rotule
en liaisons élémentaires de liaisons pivot en série.
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On introduit les notations suivantes, qui permettent de disarbretinguer les numérota-

tions du système avec des liaisons à un degré de liberté du système à segments réels :

— p(i) est le segment réel prédécesseur de la liaison i

— s(i) est le segment réel successeur de la liaison i

Dans le cas de systèmes présentant un cycle (on peut revenir à un même segment en

parcourant la chaîne cinématique sans faire de demi-tour) , on numérote préférentiellement

dans l’ordre croissant d’abord les éléments dans le cycle, comme visible sur la Figure 2.3.

On utilise aussi par la suite la notion de plus jeune ancêtre commun : c’est le premier

segment commun à deux segments lorsque l’on remonte le graphe des liaisons. Par exemple,

sur la Figure 2.3, le plus jeune ancêtre commun des segments 6 et 5 est le segment 3.

Figure 2.3 – Exemple de la numérotation des segments et de liaisons dans le cas de la présence
d’un cycle dans le graphe des liaisons. On numérote de façon croissante à partir d’un segment en
bout de chaîne. Dès que l’on croise un cycle, on le numérote de façon croissante puis lorsqu’on a
fini de numéroter la boucle, on numérote les autres chaînes de segments jusqu’à leurs extrémités.

2.3.1.2 Description géométrique

On retrouve les informations du paramétrage résumées sur la Figure 2.4.
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Figure 2.4 – Paramétrage des segments

Avec :

— bj le vecteur de la position relative de l’origine du repère enfant j par rapport au

repère parent i, exprimé dans le repère parent i

— (uj , θj) le couple définissant la rotation fixe du repère j par rapport au repère i,

uj étant l’axe de rotation et θj l’angle de la rotation

— aj l’axe d’orientation de la liaison exprimée dans le repère i

— qj le degré de liberté de la liaison j, les vecteurs des coordonnées articulaires q,

vitesses articulaires q̇ et accélérations articulaires q̈.

— δj , l’indicateur de rotation ou de translation de la liaison j. Si j est une rotation,

δj = 1, si j est une translation, δj = 0.

On ajoute à cette liste d’éléments géométriques les notations mathématiques suivantes :

— R(q,a), la matrice de rotation d’un angle q autour d’un axe a

— P(q,a), la translation de q suivant un axe a

— â l’opérateur produit vectoriel appliqué au vecteur a

— iRj la matrice de rotation du repère associé au segment j par rapport à un repère i

— ipj la position relative du repère associé au segment j par rapport à un repère i

La position et l’orientation d’un repère j par rapport à un repère i donné s’écrit :
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iRj = iRj−1R(θj ,uj)R(δjqj ,aj) (2.1)

ipj = ipj−1 + iRj−1(bj + (1− δj)qjaj) (2.2)

Par démonstration de récurrence, on peut en déduire la formulation explicite, ∀j > i :

iRj =
j∏

m=i+1
(R(θm,um)R(δmqm,am)) (2.3)

ipj =
j∑

m=i+1

m∏
l=i+1

(R(θl,ul)R(δlql,al))(bm + (1− δm)qmam) (2.4)

2.3.1.3 Description inertielle

Chaque segment réel possède des propriétés inertielles. On note :

— cj la position du centre de masse du segment j défini dans le repère du segment j

— mj la masse du segment j

— Ij la matrice d’inertie du segment exprimée au centre de masse du segment j dans

la base définie par le repère du segment j

2.3.1.4 Description musculaire : Modélisation géométrique

La littérature propose deux méthodes afin de calculer les longueurs musculotendineuses

et les bras de levier musculaires. La première consiste à modéliser par une équation

mathématique la relation entre les angles et les longueurs et bras de leviers (Menegaldo

et al., 2004; Rankin et Neptune, 2012; Ramsay et al., 2009; Pigeon et al., 1996). La seconde

méthode consiste à modéliser le muscle par un modèle physique en le représentant par

une ligne d’action s’attachant à différents segments sur une chaîne (Gonzalez et al., 1997;

Garner et Pandy, 2000; Holzbaur et al., 2005; Damsgaard et al., 2006; Klein Horsman

et al., 2007; Song et al., 2008; Scholz, 2016; Goislard De Monsabert et al., 2018; Ma’touq

et al., 2019). En s’enroulant autour de différents obstacles, cette ligne d’action prend

une forme permettant d’approcher des données expérimentales de bras de levier et de

longueur musculotendineuse (Sherman et al., 2013).
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La modélisation sous forme de relation mathématique a l’avantage d’être plus

rapide à calculer que les modèles physiques (Menegaldo et al., 2004). Cependant, il

n’existe a priori pas de règle de mise à l’échelle d’un sujet à l’autre pour ces modèles

musculaires. De plus, ces modèles sont issus des paramétrages géométriques et angulaires

spécifiques, et donc peu adaptables à de nouvelles architectures ostéoarticulaires. Les

modèles physiques permettent de prendre en compte de nouvelles architectures puisque

les muscles restent attachés de la même façon aux segments, indépendemment de la

liaison entre ces deux segments.

Les modélisations physiques utilisant un ou plusieurs obstacles ont elles aussi leur

inconvénient : elles nécessitent de choisir les obstacles à mettre sur le chemin musculaire

pour chaque muscle, c’est-à-dire leur forme, leurs dimensions et leur emplacement sur

le chemin musculaire. La présence de ces obstacles ralentit le temps de calcul (Favre

et al., 2010) et ici également il n’existe pas de règle pour la mise à l’échelle : par exemple,

Modenese et al. (2018) se réfèrent à des livres d’anatomie pour réaliser des ajustements

de leurs modèles musculaires. De plus, Killen et al. (2021) indiquent la présence de

discontinuité dans les bras de levier lors d’usage d’obstacles.

Dans ce travail, on prend le parti de modéliser physiquement les muscles en n’utilisant

que des points de passage, ce qui garantit la continuité des bras de levier et évite le

problème de mise à l’échelle d’obstacles. Un exemple de chemin musculaire passant par

deux articulations est donné sur la Figure 2.5.

Afin de lier le modèle musculaire à l’architecture ostéoarticulaire, on utilise donc

les notations suivantes :

— s1
k le dernier point de passage appartenant au segment réel précédant l’articulation

k, dont les coordonnées sont exprimées par défaut dans le repère du segment p(k)

— s2
k le premier point de passage appartenant au segment réel précédant l’articulation

k, dont les coordonnées sont exprimées par défaut dans le repère du segment s(k)

— lmt(q) la longueur musculotendineuse d’un muscle donné
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— Rqi(q) le bras de levier musculaire associé à la liaison qi et R la matrice des bras de

levier, dont chaque colonne est associée à un muscle et chaque ligne à une liaison qi

On ajoute de plus la notation suivante concernant les points de passage : l’exposant à

gauche permet d’expliciter le repère d’expression des coordonnées du point de passage.

Par exemple, p(k)
s2
k est l’expression de s2

k dans le repère associé au segment p(k).

Figure 2.5 – Représentation partielle d’un chemin musculaire composé uniquement de points de
passage

2.3.1.5 Description musculaire : Modélisation de la génération d’effort

Afin de lier l’effort mécanique musculaire à l’activité électrique musculaire mesurée

par les EMG, il faut mettre en place un modèle. On décrit ici le modèle de Hill (1938),

mis en équation par Zajac (1989) et Rengifo et al. (2010). Hill (1938) définit alors le

muscle comme un actionneur visco-élastique, dont la force est proportionnelle à son

allongement mais aussi à la vitesse de son allongement. On modélise le muscle comme

une association d’un tendon et d’une partie contractile, comme représenté sur la Figure

2.6. Le tendon a une longueur fixe lt et la partie contractile une longueur variable

lm cosα, avec α l’angle de pennation.
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Figure 2.6 – Description des différents éléments composant la longueur musculotendineuse
(Puchaud, 2020)

On se réfère par la suite aux notations suivantes :

— fmax est la force maximale que peut générer le muscle considéré

— vm est la vitesse de contraction, égale à ∂lm

∂t

— a l’activation musculaire, comprise entre 0 et 1

La force musculaire s’exprime comme la somme d’une force dite active et d’une

force dite passive :

fm = (fma (a, lm, vm) + fmp (lm)) cosα (2.5)

Les expression des forces active Fma et passive Fmp se déclinent en fonction des

relations force longueur (f la et f lp) et force vitesse (fva ) :

fma (a, lm, vm) = afmaxf la(lm)fva (vm)

fmp (lm) = fmaxf
l
p(lm)

(2.6)

Différentes expressions des relations force longueur et force vitesse ont été proposées

dans la littérature (Thelen et al., 2003; Mari et al., 2012; Rengifo et al., 2010; De Groote

et al., 2016; Muller et al., 2017).

L’activation a peut être fonction du temps, car elle est issue de l’excitation musculaire

u via une équation différentielle de premier ordre (Zajac, 1989).
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Lors de l’estimation des efforts musculaires, on constate deux types de modélisation

pour la génération d’effort dans la littérature : soit on cherche directement la valeur

de la force générée par le muscle (Dumas et al., 2012; Van Den Bogert et al., 2013;

Moissenet et al., 2014), soit on cherche l’activation ou l’excitation à l’origine de cet

effort musculaire (Thelen et Anderson, 2006; De Groote et al., 2009; Quental et al.,

2016; Bélaise et al., 2018).

La première approche ne permet pas de prendre en compte les critères physiologiques

comme les temps d’activation et de désactivation des muscles. Concernant la seconde

approche, Herzog (2014) a montré que l’action d’une protéine, la titine, faussait les

équations telles que présentées par Zajac (1989). En effet, la force passive serait aussi

dépendante de l’action de cette protéine, qui n’est pas prise en compte dans les équations

ci-dessus. De plus, Lieber (2022) recommande d’arrêter de prendre en compte l’angle

de pennation pour la génération d’efforts musculaires, puisqu’il n’aurait pas d’impact

sur cette génération d’effort.

Nous nous limitons par la suite à l’utilisation d’un modèle simplifié de modèle

musculaire, puisqu’on ne travaille pas sur la modélisation de la génération d’effort

musculaire. Ce modèle simplifié nous permet de nous concentrer sur l’algorithmique et de

limiter les sources d’incertitude sur nos résultats. De surcroît on reste sur des calibrations

simples qui ne nécessitent pas de connaissance des capacités de génération d’effort du

sujet. Pour calibrer leurs modèles musculaires De Groote et al. (2010); Haering et al.

(2019) utilisent des ergomètres et Goislard de Monsabert et al. (2020) utilisent aussi des

sondes à ultrasons, ce qui alourdit le protocole expérimental. Il sera possible ensuite de

complexifier ce modèle pour tenir compte des propriétés visco-élastiques des muscles

et ainsi améliorer l’estimation des actions musculaires.

Le modèle de génération d’effort utilisé par la suite est donc défini par :

fm = afmax (2.7)
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où l’activation a module la génération d’effort fm en 0 et la force maximale du

muscle fmax.

2.3.2 Contraintes

A présent que les notations ont été explicitées, on détaille la notion de contraintes.

Les contraintes à prendre en compte dans les chaînes cinématiques sont de deux types :ex-

plicites ou implicites. On donne tout d’abord la définition de ces contraintes pour ensuite

regarder spécifiquement les liaisons anatomiques concernées par de telles contraintes.

2.3.2.1 Classification des contraintes

Dans le cadre de ces travaux, on ne traitera que les contraintes scléronomes, à

savoir des contraintes d’égalité ne dépendant que des degrés de libertés q (pas des

vitesses ou accélérations donc holonomes mais aussi indépendantes du temps). En effet,

les contraintes présentes dans le corps humain ne sont pas dépendantes du temps,

comme on le verra la suite.

Comme décrit par Featherstone (2008), il existe deux types de contraintes : les

contraintes explicites et les contraintes implicites :

— Les contraintes explicites s’écrivent :

q = f(q̃) (2.8)

Avec q̃ un ensemble de degrés de liberté indépendants, qui peuvent être un sous-

ensemble de q ou une combinaison de q.

— Les contraintes implicites s’écrivent :

h(q) = 0 (2.9)

Avec h une fonction non-linéaire de q.
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En notant n le nombre de coordonnées généralisées et nci le nombre de contraintes

scléronomes indépendantes, le nombre f de degrés de liberté du modèle ostéoarticulaire

s’exprime :

f = n− nci (2.10)

Au cours de cette thèse, on se place dans le cas où f est strictement positif.

Qu’elles soient implicites ou explicites, ces contraintes doivent être respectées au

cours du temps. En dérivant les équations 2.8 et 2.9 par rapport au temps, les vitesses

et accélérations du système doivent aussi respecter des équations, relevées dans le

Tableau 2.1.

Explicite Implicite

Vitesse q̇ = ∂f
∂q̃

˙̃q ∂h
∂q q̇ = 0

Accélération q̈ = ∂f
∂q̃

¨̃q + ∂2f
∂q̃2 ˙̃q2 ∂h

∂q q̈ + ∂2h
∂q2 q̇

2 = 0

Tableau 2.1 – Contraintes à respecter en vitesse et en accélération

Il est aisé de transformer une contrainte explicite en une contrainte implicite, en

soustrayant le membre de droite au membre de gauche à l’équation 2.8. L’inverse n’est

cependant pas vrai. On peut par exemple passer par un partitionnement des coordonnées

(Haug et al., 1999) via une décomposition LU (Ciarlet, 1984) de la matrice jacobienne

des contraintes ∂h
∂q pour obtenir q̃. Une fois que les degrés de libertés q̃ sont connus,

il faut ensuite passer par une méthode numérique (Postiau, 2004) (par exemple la

méthode de Newton-Raphson (De Jalón et al., 1986)) pour en déduire les degrés de

liberté q. À l’issue de cette démarche, on ne connaît pas la forme explicite de f(q̃)

mais on peut l’évaluer numériquement.

Pour le bon déroulement de cette démarche, il faut que la matrice en sortie de la

décomposition LU soit inversible, donc qu’elle soit de rang plein. Or, pour certaines

valeurs de q, cette matrice peut avoir une forme dégénérée. De plus, pour appliquer
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correctement la méthode de Newton-Raphson, il faut partir d’un point proche de la

solution initiale. Il n’y a donc pas de méthode systématique infaillible pour transformer

une contrainte implicite en une contrainte explicite.

Or, dans le cadre de ces travaux, nous cherchons à appliquer la méthode la plus

générique possible. Les méthodes utilisées par la suite pourront donc prendre en compte

les contraintes implicites telles quelles, donc a fortiori les contraintes explicites.

2.3.2.2 Cas de la boucle fermée

Certains systèmes ne peuvent pas se décrire sous une structure arborescente : on

observe la présence d’un cycle dans le graphe des liaisons du système. On utilise le terme

«boucle fermée» (BF) par la suite pour décrire ces systèmes présentant un cycle dans leur

graphe de liaisons, par opposition aux systèmes sans cycle, en «boucle ouverte » (BO).

On propose par la suite de détailler la méthodologie pour obtenir l’écriture des

équations de contraintes dans un cas générique de boucle fermée.

Pour traiter la boucle fermée, on peut créer un segment virtuel appelé shadow (Samin

et Fisette, 2003). Ce segment est le clone sans masse et sans inertie d’un segment déjà

existant dans la boucle. On ouvre la boucle entre ces deux segments.

Claire LIVET, 23 août 2022



2. Cadre de la thèse 27

Ouverture 

de la boucle

Figure 2.7 – Création d’un shadow dans une boucle fermée

On cherche donc par la suite à superposer le segment p et son shadow s en superposant

leurs deux repères. On applique donc une cinématique directe à partir du plus proche

ancêtre commun des segments (noté c), afin de connaître les positions et orientations

des repères. On doit donc avoir 6 équations pour positionner les segments, 3 équations

en position et 3 équations en rotation. On observe que la dépendance est purement

géométrique, donc on est bien dans un cas de contraintes scléronomes.

Lors de la superposition des segments, on doit avoir :

cRs(q) = cRp(q) (2.11)

cps(q) = cpp(q) (2.12)

Afin de retrouver une formulation sous forme de contrainte implicite avec le second

membre nul, on peut reformuler les contraintes (Postiau, 2004) :
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cRp(q)T cRs(q)− I = 0 (2.13)

cps(q)− cpp(q) = 0 (2.14)

Il suffit donc de connaître les positions et rotations des deux segments pour écrire

les équations de contrainte.

On peut alors définir hR(q) et hp(q) les contraintes en rotation et en position telles que :

hR(q) = cRp(q)T cRs(q)− I (2.15)

hp(q) = cps(q)− cpp(q) (2.16)

La contrainte en boucle fermée est donc maintenant écrite de façon implicite. On

note que le système d’équations précédent donne au total 12 équations : 9 équations de

rotation et 3 équations en position. Or, pour placer et orienter un segment dans l’espace,

seulement 6 contraintes sont nécessaires. Bien que la méthode utilisée permette l’usage

de contraintes redondantes, il est intéressant de ne conserver que le nombre suffisant

d’équations afin de gagner en temps de calcul.

Il est alors opportun de noter qu’en tant que produit de matrices de rotation,
cRp(q)T cRs(q) est aussi une matrice de rotation, ce qui implique que ses colonnes

sont orthonormées. N’utiliser que la diagonale de hR(q) comme contrainte de rotation de

fermeture de boucle serait donc suffisant. Cela réduirait donc le système de 12 équations

à 6 équations nécessaires. Par soucis de clarté par la suite, on conserve hR(q) comme un

système de 9 équations, mais tous les résultats de ce manuscrit utilisant une fermeture

de boucle sont calculés uniquement avec la diagonale de hR(q).

2.3.2.3 Contraintes anatomiques

(Dumas et al., 2014) recensent dans le corps humain au moins quatre systèmes

sous contraintes :
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— le complexe de l’épaule, composé du thorax, de la scapula, de la clavicule, de

l’humérus ;

— l’avant-bras, composé de l’humérus, du radius, de l’ulna, de la main ;

— le genou, composé du fémur, du tibia et de la patella ;

— la cheville, composé du tibia, de la fibula, du talus et du calcanéus

Les différents os participant à ces systèmes sont représentés sur la Figure 2.8.

Clavicule

Scapula

Humérus

Thorax

Radius

Ulna

Main Fémur

Patella

Tibia

Talus

Calcanéus

Fibula

Figure 2.8 – Segments osseux faisant partie d’une ou de plusieurs contraintes. Source freepik.com

Le mouvement de la scapula dans le complexe de l’épaule est contraint à la fois par son

glissement sur le thorax et sa liaison avec la clavicule, elle-même en liaison avec le thorax

(van der Helm, 1994). Deux approches ont été proposées pour modéliser le complexe.

La première approche consiste à mesurer expérimentalement des positions angulaires de

l’humérus, la scapula et la clavicule pour ensuite en déduire des modèles mathématiques

de régression (Högfors et al., 1991; De Groot et Brand, 2001). Par exemple, De Groot et

Brand (2001) expriment l’angle de protraction de la scapula en fonction des angles de la

clavicule et de l’humérus. Les angles de la clavicule et de l’humérus seraient donc des

degrés de libertés indépendants et l’angle de protraction de la scapula serait donc fonction
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de ces degrés de liberté indépendants. Cela correspond à la définition des contraintes

explicites : la régression peut donc être classée dans les contraintes explicites.

La seconde approche consiste à modéliser mécaniquement le complexe de l’épaule.

Cette modélisation fait apparaître deux contraintes : une boucle fermée (clavicule, scapula,

thorax) et une liaison contrainte à suivre une surface (liaison scapulo-thoracique), comme

visible sur la Figure 2.9.

Figure 2.9 – Graphe des liaisons de l’épaule

Toute la complexité du glissement de la scapula provient du fait que ce n’est pas une

liaison osseuse, telle qu’on peut la constater par exemple entre l’humérus et la scapula.

La scapula glisse sur les tissus mous et les muscles entre le thorax et la scapula (Duprey

et al., 2017). Différentes modélisations du glissement sur le thorax ont été proposées :

soit un suivi par deux points sur un plan (van der Helm, 1994), soit un suivi par un

point sur une ellipsoïde (Maurel et al., 2002; Seth et al., 2016; Chadwick et al., 2014).

Le suivi sur une ellipsoïde peut être considéré comme une contrainte explicite, alors que

la boucle fermée est une contrainte implicite, comme vu précédemment.

Par exemple, dans le modèle de Seth et al. (2016) les coordonnées généralisées de la

scapula peuvent s’exprimer comme fonction d’autres coordonnées généralisées. La Figure

2.10 représente les différents paramètres utilisés pour modéliser ce déplacement.

On note alors :
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Figure 2.10 – Paramétrage du déplacement la scapula sur l’ellipsoïde

— O l’origine du centre de l’ellipsoïde

— (x,y, z) le repère de l’ellipsoïde au centre de l’ellipsoïde attaché au thorax

— h,w et d les trois demi-axes de l’ellipsoïde

— M de coordonnées (Tx,Ty,Tz) le centre de la scapula

— (xs,ys,zs) le repère de la scapula, avec xs et ys les tangentes à l’ellipsoïde et zs la

normale à l’ellipsoïde au point M

— m un point sur la sphère de rayon h

— θ1 la longitude

— θ2 la latitude paramétrique, l’angle entre Om et le plan (x,y)

— ϕ la latitude géographique, l’angle entre zs et le plan (x,y)

— α l’angle permettant d’ajuster la tangence de la scapula sur l’ellipsoïde

La position du centre la scapula sur l’ellipsoïde s’écrit :

OM =

 h sin(θ2)
−w sin(θ1) cos(θ2)
d cos(θ1) cos(θ2)

 =

TxTy
Tz

 (2.17)
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On a donc directement :TxTy
Tz

 =

 h sin(θ2)
−w sin(θ1) cos(θ2)
d cos(θ1) cos(θ2)

 (2.18)

De l’équation 2.8 en regard de l’équation 2.18, on peut donc identifier par exemple q

comme comprenant toutes les coordonnées généralisées de la scapula (soit Tx, Ty, Tz, θ1, θ2

et les angles de rotation ascendante et interne) et q̃ excluant les coordonnées (Tx,Ty,Tz). On

peut donc en déduire le graphe des liaisons de la Figure 2.11, en positionnant les variables

de translation sur des glissières suivant l’axe correspondant à la variable, puis en ajoutant

les angles de rotation suivant les axes adéquats d’après la Figure 2.10. On positionne

d’abord le centre de la scapula grâce aux variables (Tx,Ty,Tz), qui sont fonction de (θ1, θ2).

Puis, on permet à la scapula de tourner suivant les rotations ascendantes et internes.

L’intérêt de décrire précisément le complexe de l’épaule permet d’être cohérent avec

l’anatomie humaine et ainsi de reproduire précisément les mouvements du membre

supérieur, qui pourront être étudiés pour des applications cliniques, par exemple en

propulsion manuelle de fauteuil roulant (Desroches et al., 2010).

Pour ce qui est de l’avant-bras, on observe anatomiquement que le radius et l’ulna

sont en contact entre eux et sont reliés tous les deux à l’humérus. On peut soit considérer

que le radius et l’ulna forment un seul système solidaire (Kontaxis et al., 2009) (pas de

contrainte), soit modéliser séparément le radius et l’ulna et faire alors apparaître une

boucle fermée (Pennestrì et al., 2007; Laitenberger et al., 2014). Faire apparaître cette

boucle fermée à l’avant-bras permet d’obtenir une modélisation similaire à l’anatomie

humaine, afin de pouvoir étudier par exemple l’impact des activations musculaires sur

l’amplitude articulaire des mouvements de l’avant-bras chez des enfants atteints de

paralysie cérébrale (Sarcher et al., 2014).

Le genou peut aussi être sujet à des contraintes du fait du contact surfacique complexe

entre le fémur, le tibia et la patella (Andrish, 2015) ainsi que l’interaction avec les ligaments,

qui donnent lieu à des modélisations différentes (Caruntu et Hefzy, 2004; Bergamini

et al., 2011; Gasparutto et al., 2012; Parenti-Castelli et Sancisi, 2013; Gasparutto et al.,
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Figure 2.11 – Définition de la liaison scapulo-thoracique telle que proposée par Seth et al.
(2016). Le centre de la scapula est contrainte à rester sur l’ellipsoïde par les relations entre les
translations Tx, Ty, Tz et les angles θ1, θ2 puis est autorisée à tourner suivant les axes des rotations
ascendante et interne.

2015). Par exemple les modèles de Sancisi et Parenti-Castelli (2011); Feikes et al. (2003)

utilisent un mécanisme parallèle ou encore le modèle de Carbone (2016) impose une

longueur du tendon patellaire fixe. Les différences dans les mécanismes parallèles résident

dans la formulation des contraintes concernant la modélisation de la déformation des

ligaments (Gasparutto et al., 2015).

Il est utile de modéliser fidèlement le genou par exemple pour la chirurgie du genou par

exemple, pour à la fois planifier l’impact de la chirurgie sur les performances du patient

mais aussi afin de guider correctement le chirurgien lors de son opération (Carbone, 2016).

Enfin, la cheville peut être aussi modélisée comme un mécanisme parallèle du fait de

l’interaction des ligaments avec la liaison surfacique osseuse (Di Gregorio et al., 2007).
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Figure 2.12 – Graphe des liaisons de l’avant-bras, tel que proposé par Pennestrì et al. (2007)

Une bonne compréhension mécanique du système est importante pour le remplacement

total de la cheville par une prothèse (Saltzman et al., 2000) ou pour la reconstruction

des ligaments (Kerkhoffs et al., 2003).

2.4 Calcul des variables biomécaniques

A présent que l’on a choisi les concepts des méthodes à utiliser ainsi que les modèles

que l’on souhaite étudier, on peut expliciter mathématiquement les problèmes à résoudre

pour les différentes étapes de la Figure 1.3.

2.4.1 Cinématique inverse

Le problème d’optimisation cinématique multicorps consiste à trouver le vecteur

des coordonnées généralisées q qui permet aux positions anatomiques associées aux

marqueurs du modèle xmod(q) ∈ R3m de suivre aussi précisément que possible les

marqueurs expérimentaux xexp ∈ R3m. m est le nombre de marqueurs.

On note ximod(q) ∈ R3, respectivement xiexp ∈ R3, la position 3-D du marqueur i du

modèle, respectivement la position 3-D du marqueur expérimental i.
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Le vecteur des coordonnées articulaires q doit rester dans l’amplitude articulaire Q

allouée par le modèle et peut être contraint par des contraintes c(q) ∈ Rnc , le vecteur de

contraintes scléronomes contenant à la fois les contraintes implicites et explicites (avec

nc le nombre des contraintes, qui ne sont pas nécessairement indépendantes).

Pour chaque instant de la capture de mouvement, le problème à résoudre est :

min
q∈Q

m∑
i=1
||xiexp − ximod(q)||2

tel que c(q) = 0.
(2.19)

Une fois que le problème 2.19 est résolu, on connaît alors les coordonnées articulaires

à tout instant. Afin d’obtenir les quantités de vitesse et d’accélérations, il faut séparer

les deux cas de figure : système contraint et système non-contraint.

Pour le système non-contraint, on réalise une différence finie centrée d’ordre deux

sur les coordonnées articulaires q (Muller, 2017) :

q̇tk = qtk+1 − qtk−1

tk+1 − tk−1

q̈tk = q̇tk+1 − q̇tk−1

tk+1 − tk−1

(2.20)

Pour le système contraint, comme expliqué dans le Tableau 2.1, les contraintes doivent

être respectées au cours du temps :

∂h

∂q
q̇ = 0

∂h

∂q
q̈ + ∂2h

∂q2 q̇
2 = 0

(2.21)

Si les quantités (q̇, q̈) sont déduites de q par différences finies d’ordre 2, alors les

données seront cinématiquement non-admissibles (Silva et Ambrósio, 2002; Alonso et al.,

2010; Moissenet et al., 2012) puisqu’elles ne sont pas calculées pour respecter les équations

précédentes. Il existe plusieurs méthodes afin de calculer des vitesses et accélérations

admissibles (Alonso et al., 2007). On utilise dans ce manuscrit la méthode proposée

par Moissenet et al. (2012), décrite ci-dessous.

On peut reformuler le système 2.21, avec K = ∂h
∂q :
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Kq̇ = 0

Kq̈ + K̇q̇ = 0
(2.22)

Il faut donc ensuite résoudre :

Kq̇ = 0(
K 0
K̇ K

)(
q̇
q̈

)
=
(

0
0

)
(2.23)

On remarque que les deux équations ont une structure similaire, elles vont donc

être résolues par une démarche identique. On explique donc le calcul pour trouver

q̇ à partir de Kq̇ = 0, il suffit d’appliquer la même méthode pour trouver (q̇, q̈)

cinématiquement admissibles.

On note G la matrice dans le noyau de K, définie telle que :

KG = 0 (2.24)

On effectue ensuite une projection des q̇diff calculés par différence finie centrée

d’ordre 2 sur l’espace orthogonal de K (soit les colonnes de G, Gi), en utilisant la

formule suivante :

q̇ =
∑
i

(q̇diff .Gi)Gi (2.25)

On utilise q̇ issu de ce calcul pour calcul K̇ puis à nouveau utiliser la méthode de

projection orthogonale pour calculer (q̇, q̈).

2.4.2 Dynamique inverse

En reprenant la démonstration issue de Featherstone (2008), on peut écrire les

équations du mouvement d’un système sous contraintes :

H(q)q̈ +C(q̇, q) = τ + τ c (2.26)

Avec H la matrice de masse, C(q̇, q) les efforts de Coriolis et centrifuges, τ les

efforts généralisés générant le mouvement et τ c les forces généralisées des contraintes.
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Par soucis de simplicité des équations, on intègre aussi dans C(q̇, q) les efforts extérieurs

s’appliquant sur le modèle.

On peut montrer (Featherstone, 2008; Postiau, 2004) en utilisant le principe des

puissances virtuelles que τ c est lié à K via l’équation suivante :

τ c = KTλ (2.27)

Avec λ des multiplicateurs de Lagrange, qui représentent en boucle fermée les efforts

généralisés permettant de maintenir la position et l’orientation du segment de coupure

et de son shadow.

H(q)q̈ +C(q̇, q) sont calculés par l’algorithme de Newton-Euler sur l’arbre couvrant

du graphe de liaisons, sans prise en compte du shadow. Ces quantités peuvent être

complètement connues dès que les quantités (q, q̇, q̈) sont connues.

2.4.3 Estimation des efforts musculaires

Pour l’estimation des efforts musculaires, on utilise une résolution d’optimisation

statique (Erdemir et al., 2007), utilisant les résultats issus de la dynamique inverse. Bien

qu’elle ne permette pas de prendre en compte les dépendances temporelles physiologiques

des muscles, c’est la méthode la plus rapide d’estimation des efforts musculaires d’après

Quental et al. (2016).

Pour un modèle non contraint, on cherche à résoudre (Pedotti et al., 1978; Nieminen

et al., 1995; Glitsch et Baumann, 1997) :
min
fm(q)

‖fm(q)
fmax

‖2

tel que 0 ≤ fm(q) ≤ fmax

H(q)q̈ +C(q̇, q) = R(q)fm(q)

(2.28)

De façon similaire, pour un modèle sous contraintes, on cherche à résoudre le problème
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suivant (Damsgaard et al., 2006; Pennestrì et al., 2007) :
min

fm(q),λ
‖fm(q)
fmax

‖2

tel que 0 ≤ fm(q) ≤ fmax

H(q)q̈ +C(q̇, q) = R(q)fm(q) +KTλ

(2.29)

Dans le système 2.29, il n’y a pas de critère dans la fonction de coût quant au choix des

λ. On fait donc le choix de ne pas chercher à les déterminer. On passe par une réduction

de paramètres (De Jalón et al., 1986; Featherstone, 2008; Dumas et al., 2012) en projetant

l’équation de la dynamique sur l’espace orthogonal à KT . On multiplie donc l’équation

de la dynamique par GT , avec G dans le noyau de K défini dans la partie précédente.

On a donc à résoudre finalement pour un modèle sous contraintes :


min
fm(q)

‖fm(q)
fmax

‖2

tel que 0 ≤ fm(q) ≤ fmax

GT (H(q)q̈ +C(q̇, q)) = GTR(q)fm(q)

(2.30)

Les méthodes ci-dessus ainsi que les études suivantes ont été implémentées sur

CusToM (Muller et al., 2019b), une boîte à outils Matlab. CusToM permet de réaliser

des analyses musculo-squelettiques mais aussi de développer et tester des méthodes ainsi

que des modèles musculo-squelettiques.

2.5 Expérimentations

Certaines méthodes et modèles présentés précédemment vont être explorés voire

modifiés au cours des chapitres suivants. On a donc besoin de données expérimentales,

décrites dans cette partie, permettant de valider les différentes démarches.

En effet, on développera une méthode pour réaliser une optimisation cinématique

multicorps par pénalisation de contraintes, qu’elles soient d’égalité (contraintes) ou

d’inégalité (limites articulaires). On a donc besoin d’essais et de modèles mettant en

jeu à la fois des contraintes et des essais où les coordonnées se rapprochent de leurs
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limites articulaires. Ces essais permettront de tester la méthode proposée sur des cas

extrêmes afin de la valider.

De plus, on cherchera à comparer les résultats d’activation issus de deux modèles

d’avant-bras, un en boucle ouverte et un en boucle fermée avec des mesures EMG. On

a donc besoin d’un essai où le sujet soit équipé d’EMG sur les muscles de l’avant-bras

tandis qu’il sollicite activement le bras.

On va donc utiliser deux essais : un essai d’amplitude des gammes articulaires (Range

of Motion : ROM) et un essai dans lancer de balle au-dessus de la tête (THroWing :

THW). Dans l’essai ROM, le sujet a la possibilité d’aller jusqu’à ses limites articulaires.

Lors des essais de lancer, le sujet était équipé d’EMG sur le bras effectuant le lancer.

L’essai ROM est donc approprié pour la validation de la méthode de pénalisation de

cinématique inverse. L’essai THW permet de mettre en jeu les contraintes à l’avant-bras

mais aussi à l’épaule, puisque le mouvement met en jeu toute la chaîne cinématique de

la main à l’épaule. Il est donc à la fois utilisable pour la validation de la méthode de

pénalisation de cinématique inverse mais aussi pour la comparaison des deux modèles

d’avant-bras du point de vue estimation des efforts musculaires.

Les deux essais sont décrits plus spécifiquement dans les paragraphes ci-après.

Dans les deux cas, des captures optoélectroniques sont réalisées sur des sujets équipés

de 49 marqueurs réfléchissants, respectant les recommandations de l’ISB (Wu et al.,

2002, 2005). Ces captures permettent d’acquérir la position spatiale des marqueurs

réfléchissants au court du temps. Ces positions spatiales sont ensuite filtrées par un filtre

de Butterworth d’ordre 4 sans déphasage à 10Hz.

2.5.1 Balayage de l’amplitude articulaire

Cinq femmes et onze hommes (taille : 178 ± 7.5 cm, masse : 69.7 ± 10 kg) ont imité

les mouvements de l’expérimentateur. Les mouvements consistaient en l’actionnement

séquentiel de toutes les articulations du corps une par une en balayant tout leur gamme

articulaire (ROM). Les mouvements ont été capturés par un système optoélectronique

Qualisys (200Hz, composé de caméras 22 12 Mpixels). Ces expérimentations ont été
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approuvées par le Comité Opérationnel d’Evaluation des Risques Légaux et Ethiques,

numéro 2021-06.

Figure 2.13 – Représentation d’une partie des mouvements exécutés par le sujet. Il bouge de
façon séquentielle plusieurs articulations selon toute l’amplitude possible.

2.5.2 Essais de lancer

Des données brutes de lancers au-dessus de la tête ont été reprises d’une autre étude

où les sujets ont lancé une balle sur une cible fixe à partir de différentes distances (Cruz

Ruiz et al., 2017). 18 essais par sujets ont été retenus pour cette étude. Le total de la

cohorte utilisé est de cinq sujets, c’est-à-dire les sujets pour lesquels nous avions accès

aux données anthropométriques. Leurs mouvements ont été capturés par un système

optoélectronique Vicon (100Hz, composé de 16 caméras).

Pour ces essais de lancer, les sujets ont également été équipés d’électrodes EMG de

surface (Cometa Waveplus EMG system) sur les muscles suivants :

— Muscle deltoideus posterior ;

— Muscle deltoideus anterior ;

— Muscles biceps, sans distinction court ou long ;

— Muscle triceps long ;

— Groupe des muscles fléchisseurs du poignet ;
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— Groupe des muscles extenseurs du poignet.

Les signaux EMG bruts ont d’abord été rectifiés puis on a appliqué une fenêtre

glissante moyenne quadratique sur une fenêtre de temps de 0,1s, comme préconisé

par Konrad (2006).

Figure 2.14 – Représentation schématique d’un essai de lancer. Les pavés gris représentent les
capteurs EMG.

2.6 Conclusion

Ce chapitre nous a permis de donner les outils permettant de comprendre le contexte

et le positionnement de cette thèse. On a pu y décrire les méthodes, les modèles ainsi

que les expérimentations utilisés au cours de ce manuscrit.

Les chapitres suivants vont se focaliser en particulier sur l’optimisation cinématique

multicorps, la modélisation musculaire et l’estimation des efforts musculaires.

L’enjeu de cette thèse s’oriente vers le gain en temps de calcul lors la prise en compte

des contraintes à chaque étape de la chaîne de traitement. Le chapitre suivant s’oriente

donc sur le gain en temps de calcul pour la première étape de la chaîne de traitement,

l’optimisation cinématique multicorps.
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3
Optimisation cinématique multicorps avec

pénalisation des contraintes

Figure 3.1 – Positionnement du chapitre vis-à-vis du principe de la simulation musculo-
squelettique

Dans le chapitre précédent, nous avons mis en avant l’utilité liée à l’utilisation de

modèles ostéoarticulaires contraints. Nous proposons dans ce chapitre d’étudier une

méthode pour l’obtention des résultats cinématiques qui permettrait à la fois de prendre

en compte les contraintes ainsi que d’effectuer le calcul en un temps rapide.

Pour résoudre le problème d’optimisation cinématique multicorps, de nombreuses

méthodes ont été utilisées : Delp et al. (2007) utilisent une optimisation quadratique

successive, Van Den Bogert et al. (2013); Muller (2017) utilisent l’algorithme de Levenberg-
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Marquardt, Serrien et al. (2020); Pohl et al. (2021) passent par une approche bayésienne,

Fohanno et al. (2010); Bonnet et al. (2017) utilisent un filtre de Kalman, Pataky

et al. (2019) utilisent un algorithme de quasi-Newton, Fohanno et al. (2014) comparent

l’utilisation d’un filtre de Kalman avec un résolution par optimisation quadratique

successive. Cependant, rares sont les méthodes qui prennent en compte les contraintes du

corps humain, telles que les limites articulaires ou des contraintes anatomiques (épaule,

avant-bras...) dans un temps de calcul raisonnable (Pizzolato et al., 2017; Sherman et al.,

2011). Andersen et al. (2009) et Alonso et al. (2010) résolvent l’optimisation cinématique

multicorps sous contraintes sans évaluer le temps de calcul associé. Utiliser un tel format

de contraintes, que l’on appellera par la suite «dures » impose un respect strict des

contraintes dans la résolution et ajoute des étapes algorithmiques supplémentaires à

réaliser par rapport à un problème sans contraintes. Par exemple pour un algorithme de

point intérieur, on doit effectuer une descente de gradient puis l’évaluation d’une fonction

barrière puis la mise à jour des multiplicateurs de Lagrange jusqu’à convergence.

Or, on a déjà souligné par de nombreux exemples dans le chapitre précédent la

nécessité de prendre en compte les contraintes en temps réel afin d’obtenir une estimation

correcte des coordonnées articulaires pour des applications en temps réel.

Effectuer le calcul en temps réel de l’étape d’optimisation cinématique multicorps

est déjà possible (Van Den Bogert et al., 2013; Pizzolato et al., 2017) et l’intégration

de contraintes dans cette étape ne pose pas de verrou scientifique, comme montré par

toutes les optimisations sous contraintes recensées par Begon et al. (2018). Parmi ces

optimisations, Fohanno et al. (2014) proposent une étude qui prend en compte une

boucle fermée dont les contraintes sont incluses dans la fonction de coût (dites contraintes

souples par opposition aux contraintes dures), avec une tolérance d’ouverture de 2 mm.

Leurs résultats montrent que l’utilisation de contraintes souples permet de réduire le

temps de calcul, lorsque le problème est résolu avec un algorithme bien choisi. Leurs

contraintes étant dues à l’interaction entre le matériel et le sujet, c’est la démarche que

nous suivrons pour la prise en compte des contraintes anatomiques.
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Nous proposons donc une reformulation des contraintes dures via une méthode de

pénalisation dans le but de gagner en temps de calcul tout en conservant une estimation

précise des coordonnées articulaires. Afin de quantifier les différences de performance

entre les solutions des deux problèmes -le premier aux contraintes dures, le second aux

contraintes souples- les deux méthodes ont été testées sur deux modèles ostéoarticulaires,

pour les essais de lancer et de balayage des amplitudes articulaires présentés au chapitre

précédent. Les essais de balayage des amplitudes articulaires permettent de tester la

pénalisation des limites articulaires et les essais de lancer permettent de tester la

pénalisation des contraintes. Tout d’abord les deux méthodes seront décrites, ainsi

que les modèles exploités pour les deux jeux expérimentaux. Enfin une comparaison à

partir des critères de performances que nous avons définis (temps de calcul, suivi des

marqueurs, violation des contraintes ou des limites articulaires) sera réalisée.

3.1 Problème d’optimisation cinématique multicorps

Cette partie vise à expliciter les deux méthodes proposées, à la fois l’écriture mathé-

matique mais aussi l’algorithme de résolution utilisé pour chaque cas. La résolution par

optimisation est notre méthode de référence, puisqu’elle permet de respecter strictement

les contraintes imposées au modèle, et donc de respecter la modélisation ostéoarticulaire.

3.1.1 Résolution par optimisation

Pour la résolution par optimisation, on va résoudre le problème introduit au chapitre

2 dans 2.4.1, qui est rappelé ici :

min
q∈Q

m∑
i=1
||xiexp − ximod(q)||2

tel que c(q) = 0.
(3.1)

On peut réécrire le problème en séparant les contraintes c(q) en deux catégories :

les contraintes implicites d’un côté : h(q) ∈ Rnh (avec nh le nombre de contraintes

implicites), et les contraintes explicites de l’autre : f(q̃) ∈ Rn, :
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c(q) =


h(q) = 0

q = f(q̃)
(3.2)

Puisque q̃ est un sous-ensemble de q, en remplaçant q par f(q̃), le nombre d’inconnues

dans l’optimisation cinématique multicorps peut être réduit pour réduire le temps de

calcul lors de la résolution. Le problème peut donc se réécrire comme :

min
q̃∈Q̃

m∑
i=1
||xiexp − ximod(f(q̃))||2

tel que h(f(q̃)) = 0.
(3.3)

Ce problème d’optimisation est contraint par h(f(q̃)) et sa solution doit rester dans

les limites définies par l’amplitude articulaire Q̃. Le problème est résolu via un algorithme

de point intérieur comme décrit par Byrd et al. (1999, 2000); Waltz et al. (2006), avec une

tolérance de 1 10−6 sur la norme de h(f(q̃)), et sur la variation de la fonction de coût.

La méthode du point intérieur vient à chaque itération réaliser l’une des deux méthodes

suivantes. Tout d’abord, on vérifie que la matrice Hessienne associée au Lagrangien est

définie positive. Si oui, une descente de Newton (Bonnans et al., 2006) est utilisée. Si

non, l’algorithme utilise un gradient conjugué. Après avoir réalisé une de ces étapes, les

multiplicateurs de Lagrange associés aux contraintes sont mis à jour via un méthode de

prédicteur-correcteur sur une fonction barrière. De nouvelles itérations (descente sur un

pas puis mise à jour des multiplicateurs de Lagrange) sont réalisées jusqu’à ce que la

variation de la fonction de coût soit inférieure à la tolérance spécifiée.

3.1.2 Résolution itérative

Afin de relâcher les contraintes associées aux limites articulaires, on utilise une

fonction de pénalisation des bords. Puisque l’on va ajouter cette fonction de pénalisation

des bords dans la fonction de coût, on choisit une fonction continue à dérivée continue.

La fonction scalaire g associée à cette fonction de pénalisation des bords est exprimée,

avec q̃k le kième élément de q̃ :
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g(q̃k) =


0 if q̃k ∈ [q̃kmin, q̃kmax]

(q̃k − q̃kmin)2 if q̃k < q̃kmin

(q̃k − q̃kmax)2 if q̃k > q̃kmax

Figure 3.2 – Représentation graphique de la fonction de pénalisation des bords g

Comme on peut le voir sur la Figure 3.2, les q̃k ne sont pas pénalisés dans l’amplitude

articulaire mais pénalisés en-dehors. En relâchant les contraintes dures des butées

articulaires et des contraintes, le problème à résoudre consiste à trouver q̃ qui minimise

la somme suivante :

min
q̃

 m∑
i=1
||xiexp − ximod(f(q̃))||2 +

nh∑
j=1
||γhj(f(q̃))||2 +

n∑
k=1
||ζg(q̃k)||2

 (3.4)

γ ∈ R et ζ ∈ R sont les facteurs de pénalisation associés aux équations de contraintes

et à la pénalisation des bords. Ils permettent d’équilibrer les poids de chaque terme

de la somme.

En utilisant la notation vectorielle suivante :



z =

xexp0
0


w(q̃) =

xmod(f(q̃))
γh(f(q̃))
ζg(q̃)


(3.5)

La somme à minimiser devient alors :
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min
q̃

m+nh+n∑
i=1

||zi −wi(q̃)||2 (3.6)

Ce problème d’optimisation est résolu en utilisant l’algorithme itératif de Levenberg-

Marquardt décrit par Levenberg (1944); Marquardt (1963); Moré (1978), qui est utilisé

par Van Den Bogert et al. (2013) pour réaliser des analyses musculo-squelettiques en

temps réel. La méthode de Levenberg-Marquardt mélange une approche de Gauss-Newton

(Bonnans et al., 2006) avec un facteur d’amortissement évitant les dérives numériques

qui peuvent apparaître avec une matrice jacobienne mal conditionnée.

Pour ajuster les facteurs de pénalisation, on choisit tout d’abord le seuil désiré sur

la norme de la violation des contraintes et de la pénalisation des bords. La violation

de ces contraintes est ensuite évaluée sur un essai en utilisant des valeurs initiales de

γ et ζ. En utilisant les résultats issus de cet essai à partir de ces valeurs initiales, les

facteurs de pénalisation peuvent être augmentés ou diminués de façon à ajuster la norme

de la violation des contraintes et de la pénalisation des bords. Avec les nouvelles valeurs

de γ et ζ, les violations des contraintes et de pénalisation des bords sont réévaluées

et comparées à nouveau à la tolérance voulue.

On considère que respecter les contraintes dans ce problème est considéré comme

plus important que de rester dans l’amplitude articulaire. C’est pourquoi on choisit dans

cette étude γ = 150 et ζ = 20. Ces coefficients permettent d’obtenir la même tolérance

sur les contraintes que celles imposées sur la résolution de la méthode du point intérieur.

La variation de la fonction de coût mettant fin aux itérations de l’algorithme est

choisie à 1 10−6.

3.2 Modèles

Nous allons comparer ces méthodes en les appliquant sur deux couples modèle/expéri-

mentation. La premier couple utilise le modèle corps complet avec boucles ouvertes et met

en jeu les contraintes de limites articulaires sur un mouvement de balayage de type ROM.
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Le second couple utilise le modèle de membre supérieur et met en jeu les contraintes de

fermeture dans l’épaule et dans l’avant-bras sur un mouvement de lancer de type THW.

3.2.1 Modèle en boucle ouverte

Le modèle en boucle ouverte est un modèle corps complet contenant 18 solides et 42

coordonnées généralisées q(= q̃) (Figure 3.3). On reprend le modèle de Klein Horsman

et al. (2007) pour le membre inférieur et le modèle de Holzbaur et al. (2005) pour le membre

supérieur. Dans le membre inférieur, on trouve les solides suivants : pieds, tibias, fémurs

et le pelvis dont la cinématique est décrite par 12 coordonnées généralisées. Le membre

supérieur est composé d’un abdomen, thorax, crâne, deux clavicules, deux humérus, deux

radius et deux mains, dont la cinématique est décrite par 35 coordonnées généralisées.

Figure 3.3 – Graphe de connectivité de la moitié du modèle en boucle ouverte. L’autre moitié
(non repésentée) contient l’autre clavicule, humérus, avant-bras, radius, fémur, tibia et pied.

Claire LIVET, 23 août 2022



50 3.2. Modèles

3.2.2 Modèle en boucle fermée

Le modèle en boucle fermée est un modèle du membre supérieur de 15 solides et

de 58 coordonnées généralisées q (Figure 3.4).

Le modèle d’avant-bras est identique à celui de Pennestrì et al. (2007) et le complexe

de l’épaule est emprunté à Seth et al. (2016), dont le modèle est décrit plus précisément

dans le chapitre 2, dans la section 2.3.2.3. Le modèle de l’avant-bras est donc composé

d’un humérus, d’un radius, d’un ulna tandis que le complexe de l’épaule est composé

d’une clavicule, d’une scapula et d’un thorax (Figure 3.4). Ces deux ensembles forment

une boucle fermée. Les équations de boucle fermées sont générées selon la méthode

présentée dans le chapitre 2 dans la section 2.3.2.2.

Figure 3.4 – Graphe de connectivité de la moitié du modèle en boucle fermée. L’autre moitié
(non représentée) contient l’autre scapula, clavicule, humérus, ulna, radius et main.

La position de la scapula est décrite par 7 coordonnées généralisées, comprenant 3

translations (pilotées par 2 coordonnées généralisées) et 4 rotations. On en déduit que q̃
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est composé uniquement de 52 coordonnées généralisées, en excluant les 3 translations

des deux scapulas.

Les mensurations initiales des deux modèles (boucle ouverte et boucle fermée) ont

été reprises des travaux de Dumas et al. (2007); Pennestrì et al. (2007); Seth et al.

(2016) puis mis à l’échelle à la masse et la taille du sujet via la méthode de mise à

l’échelle mise en œuvre dans CusToM (Muller et al., 2019b; Puchaud et al., 2020) à

partir de données de capture de mouvement.

3.3 Comparaison des méthodes et critère de performance

Les calculs ont été exécutés sur un ordinateur doté d’un processeur Intel(R) Core(TM)

i9-10900 CPU @2,80 GHz avec une RAM de 32,0 GB, sur un système d’exploitation

Windows 64 bits. La version de Matlab utilisée est la R2021a.

Les deux méthodes sont comparées via ces métriques :

— Fréquence de calcul (Hz) : inverse du temps nécessaire pour résoudre le problème

d’optimisation cinématique multicorps pour un instant de calcul ;

— Erreur de reconstruction (cm) : racine de la moyenne du carré des erreurs entre les

marqueurs expérimentaux et ceux du modèle (Fohanno et al., 2014) ;

— Violation des contraintes (position : cm/ rotation : sans unité) : norme des

contraintes de position et de rotation de fermeture de boucle ;

— Violation des limites (glissière : cm/pivot : °) : racine de la fonction de pénalisation

des bords g(q̃). Une violation des limites à 0 signifie que toutes les coordonnées

généralisées se trouvent dans l’amplitude articulaire ;

— Différence des coordonnées articulaires (cm ou °) : racine de la moyenne du carré des

erreurs entre les coordonnées articulaires résultants de la résolution par optimisation

et celles issues de la résolution itérative.

Afin de déterminer si la différence des coordonnées articulaires était significative

ou non, nous l’avons comparée au bruit issu de la capture de mouvement. Les essais
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expérimentaux ont été capturés avec une précision inférieure au millimètre, cependant

l’incertitude de la capture est elle-même estimée à 1 mm, comme suggéré par Chèze

(2014), pour estimer le bruit de la capture du mouvement. Comme approximation, nous

avons déplacé un marqueur de la main et un marqueur du pied d’un millimètre dans

toutes les directions. L’erreur angulaire maximale absolue sur l’articulation du pelvis

est de 0,1 rad (5,7 °) et l’erreur maximale absolue sur la liaison glissière de la liaison

entre le modèle et le repère monde est d’environ 0,1 mm lorsque qu’une cinématique

inverse est réalisée avec ces données perturbées. On utilisera donc par la suite ces seuils

pour déterminer si l’écart entre les résultats des coordonnées articulaires issus des deux

résolutions est significatif ou non.

3.4 Résultats

Les résultats pour la fréquence de calcul, l’erreur de reconstruction, la violation des

contraintes et des limites articulaires, la différence des coordonnées articulaires sont

rassemblés dans les Tableaux 3.1 et 3.2. Comme il n’y a pas de contrainte ni de liaison

glissière dans le modèle en boucle ouverte, il n’y a pas de valeur associée à la violation

des contraintes et à la violation des limites articulaires pour les glissières dans la ligne des

essais ROM. C’est indiqué par «N.A.» pour «sans objet ». Les termes OR et IR désignent

la méthode de résolution, soit résolution par optimisation (OR) et résolution itérative (IR).

3.4.1 Erreur de reconstruction

Pour chaque des sujets et pour tous les modèles et essais, l’erreur de reconstruction

moyenne est en-dessous de 2 cm. La différence de 0,4 cm entre les essais ROM et les

essais THW et peut être expliquée par les différences des modèles. En effet, quand les

coordonnées articulaires doivent permettre à la fois de suivre les marqueurs expérimentaux

tout en respectant les contraintes, cela peut amener à un moins bon suivi des marqueurs,

en fonction de la capacité du modèle à pouvoir répliquer le mouvement effectué.
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Ces deux méthodes donnent des erreurs de reconstruction similaires. Le but principal

ici est de vérifier que les résultats issus des deux méthodes sont équivalents, ce qui est

le cas pour l’erreur de reconstruction.

Comme on peut le voir dans le Taleau 3.1, l’erreur de reconstruction issue de la

résolution itérative est systématiquement plus faible que celle issue de la résolution

par optimisation. Comme les contraintes étaient relâchées dans la résolution itérative,

l’algorithme pouvait trouver un minimum plus faible pour l’erreur de reconstruction. Bien

que le minimum soit plus faible d’une méthode à l’autre, les erreurs de reconstruction

sont différentes de 0,02 cm entre OR et IR, pour les essais THW.

3.4.2 Violation des contraintes

Les contraintes ne sont présentes que dans le modèle en boucle fermée. Pour l’ensemble

des sujets et l’ensemble des essais, la moyenne de la violation des contraintes issue de

OR est de 4,02 10−10 sur la norme des contraintes (contraintes de positions (m) et

rotation (sans unité) confondues). C’est en-dessous de 1 10−7 , en accord avec la tolérance

imposée sur h(f(q̃)) dans la résolution par optimisation de 1 10−6. La violation des

contraintes issue de IR est en moyenne de 7,22 10−7, donc en-dessous du seuil imposé

pour la résolution par optimisation. On peut alors considérer que ces deux résolutions

respectent les contraintes de façon équivalente.

3.4.3 Violation des limites

Puisque OR respecte scrupuleusement les limites articulaires, la violation des limites

est systématiquement nulle. Pour tous les essais, l’excès des limites maximal pour les

liaisons pivots est de 3,73 ° pour IR. Comme cette valeur est en-dessous du seuil de

bruit de la capture de mouvement (5,7 °), cette violation peut être considérée comme

non significative comparée à la précision de la capture de mouvement.

Les limites associées aux liaisons glissières n’ont jamais été dépassées pour tous

les lancers et tous les sujets. Cela signifie que les scapulas sont restées dans leur

amplitude articulaire.
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3.4.4 Différence des coordonnées articulaires

Sur la Figure 3.5, on observe des coordonnées articulaires pour différentes articulations

(une articulation distale ; la flexion-extension de la cheville ; une intermédiaire ; la rotation

axiale gléno-humérale ; et deux articulations proximales ; flexion-extension et inclinaison

latérale du tronc) du corps pour un essai ROM tandis que la Figure 3.6 montre les

coordonnées articulaires au niveau du membre supérieur pour un essai THW. La durée

durant laquelle la différence relative entre les deux solutions est supérieure au niveau de

bruit (0,1 rad/5,7 ° ou 0,1 mm) est surlignée par une ligne claire. Quand cette différence

est due à une violation de limites dans la résolution itérative, elle est surlignée par

une ligne foncée.

Pour chaque articulation et chaque essai, nous avons calculé la durée durant laquelle

la différence relative entre les deux solutions est supérieure au niveau de bruit de la

capture de mouvement. Cette durée est divisée par le temps total de l’essai afin d’obtenir

un pourcentage pour chaque articulation et chaque essai. Chaque point de la Figure 3.7

est associé à une articulation et un essai. Dans cette figure, la majorité de la différence

entre les résultats est au-dessus du niveau de bruit pendant moins de 20% du temps

de l’essai, comme on peut le voir avec la médiane (ligne grise verticale). Les autres

résultats sont au-dessus du bruit de la capture de 20% à 100% du temps de l’essai,

répartis de façon égale dans cet intervalle.

Pour chaque coordonnée articulaire, chaque essai et chaque sujet, la racine de la

moyenne du carré des erreurs (RMSE) est calculée entre la solution issue de IR et celle

de OR. Sur la Figure 3.8, chaque articulation est catégorisée :

— si l’articulation appartient à une boucle, elle est ajoutée dans la catégorie «Dans la

boucle», sinon elle est ajoutée dans la catégorie «En-dehors de la boucle» ;

— si la racine de la moyenne des carrés des erreurs est en-dessous du niveau de bruit,

elle est ajoutée dans la catégorie «En-dessous du niveau de bruit», sinon elle est

ajouté dans la catégorie «Au-dessus du niveau de bruit» ;
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Figure 3.5 – Comparaison des résultats des coordonnées articulaires pour quatre articulations
pour un essai ROM pour un sujet (modèle en boucle ouverte). Le sujet a d’abord sollicité ses
chevilles, puis ses genoux, poignets, coudes, épaules, le cou et le tronc. Le sujet n’était pas
complètement statique sur les articulations non concernées par le mouvement à effectuer à un
instant donné. La flexion de la cheville et la flexion du tronc sont similaires avec des coefficients
de corrélation de Pearson (Pearson, 1896) hautes (1 et 0,935). La différence des rotations axiales
de la liaison gléno-humérale sont similaires la moitié du temps et après 47s, les deux signaux sont
différents en amplitudes mais pas en forme. Leur différence est au-delà du bruit de mesure (souligné
en bleu clair) mais la résolution IR ne dépasse pas les limites articulaires. Pour l’inclinaison
latérale du tronc, environ la moitié du temps est passée avec une différence au-dessus du bruit de
la capture de mouvement et une partie des résultats dépasse les limites articulaires.

— si l’articulation est une liaison pivot, respectivement une liaison glissière, elle est

ajoutée à la catégorie «Liaisons pivot», respectivement «Liaisons glissière ».

Sur la Figure 3.8, on observe qu’il y a une différence significative entre les articulations

présentes ou non dans les boucles qui se trouvent au-dessus du niveau de bruit : il y a

5,8 fois plus d’articulations dans les boucles que d’articulations en-dehors des boucles au-

dessus du niveau de bruit. On notera cependant qu’il y a plus d’articulations impliquées

dans les boucles fermées que hors des boucles. Cependant, 19% des articulations dans la

boucle sont au-dessus du niveau de bruit tandis que 8% des articulations hors des boucles

sont au-dessus du niveau de bruit. On peut en déduire que la majorité des données dans

la Figure 3.7 au-dessus de 20% sont dues aux articulations présentes dans les boucles.

Claire LIVET, 23 août 2022



56 3.4. Résultats

Figure 3.6 – Comparaison des résultats des coordonnées articulaires pour quatre articulations
pour un essai de lancer pour un sujet (modèle en boucle fermée). Les résultats de la flexion du
coude sont similaires, avec une différence en-dessous du seuil de bruit de la capture de mouvement.
Les résultats pour l’inclinaison du tronc ont un coefficient de corrélation de Pearson de 0,487 avec
une violation des limites à environ 2,5s (surligné avec une ligne foncée). Les angles de rotation
axiale de la clavicule sont différents durant la majeure partie de l’essai (couleur claire).

La Figure 3.8 montre aussi que la majorité des coordonnées articulaires se trouvent

en-dessous du niveau de bruit et que les liaisons glissières sont plus à même d’amener

une différence au-dessus du niveau de bruit.

La même analyse peut être effectuée pour les essais ROM : la moyenne de la différence

des résultats est plus élevée que le bruit de mesure moins de 6% du temps de l’essai, sauf

pour le sujet 16 qui monte à 11% du temps. Maximum 1% du temps est dû à la violation

des limites articulaires, comme on peut l’observer sur la Figure 3.9.

Comme on peut le voir en comparant les Figures 3.7 et 3.9, le pourcentage moyen

du temps pendant lequel les solutions sont au-dessus du niveau de bruit sont différents

moins de 20% pour les essais de lancer et moins de 11% pour les essais ROM.
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Figure 3.7 – Diagramme en violon du pourcentage de temps pendant lequel la différence entre
les solutions est au-dessus du niveau de bruit de la capture de mouvement pour les essais de
lancer. Chaque point représente une coordonnée articulaire et un essai. Pour chaque sujet, la
médiane des essais est représentée par une ligne grise verticale. La moyenne est représentée par
une ligne horizontale. Plus le nombre de points est important à une ordonnée donnée, plus le
violon est large.

Figure 3.8 – Nombre des coordonnées articulaires dont la différence entre les deux résolutions
est au-dessus ou en-dessous du niveau de bruit pour chaque essai de lancer et chaque sujet.

3.4.5 Gain en temps de calcul vis-à-vis de la précision de l’erreur de
reconstruction

La résolution OR est 21,5 fois plus lente que la résolution IR : 64,7 10−2 Hz (OR-

THW) contre 9,80 Hz (IR-THW). Dans tous les cas, la résolution avec le modèle du

membre supérieur prend plus de temps à calculer que celle du modèle corps complet.

Cela s’explique par le fait qu’il y a un plus grand nombre de coordonnées généralisées

et des contraintes dans le modèle du membre supérieur.

Les deux résolutions sont comparées à tolérance de variation de fonction de coût

égale : 1 10−6. Pour IR, on peut changer cette tolérance afin de gagner du temps de

calcul. C’est ce qui est montré par la Figure 3.10 : pour un sujet et chaque essai de
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Figure 3.9 – Pourcentage moyen du temps durant lequel les solutions sont au-dessus du bruit
de la mesure de la capture de mouvement pour les essais ROM.

Fréquence
de calcul
(Hz)

Erreur de
reconstruction

(cm)

Violation des contraintes
Position
(cm)

Rotation
(sans unité)

OR
THW
ROM

64,7 10−2 (4,05 10−2)
79,3 10−2 (8,73 10−2)

1,65 (3,8 10−3)
1,20 (2,20 10−3)

6,60 10−10 (1,32 10−9)
N.A.

7,97 10−10 (5,26 10−8)
N.A.

IR
THW
ROM

9,80 (1,98)
22,1 (1,15)

1,63 (3,8 10−3)
1,19 (2,20) 10−3)

1,12 10−4 (1,54 10−4)
N.A.

3,23 10−7 (2.06 10−6)
N.A.

Tableau 3.1 – Moyenne et écart-type (entre parenthèses) pour chaque performance des résolutions
pour les différents types de modèles et d’essais

Violations des limites Différence des
coordonnées articulaires

Liaisons glissière
(cm)

Liaisons pivot
(°)

Liaisons glissière
(cm)

Liaisons pivot
(°)

OR
THW
ROM

0
0

0
0

N.A.
N.A.

N.A.
N.A.

IR
THW
ROM

0
N.A.

4,73 10−4 (2,00 10−3)
6,64 10−2 (1,75 10−2)

10,4 10−2 (12,2 10−2)
N.A.

1,67 (3,35)
3,73 (12,7)

Tableau 3.2 – Moyenne et écart-type (entre parenthèses) pour chaque performance des résolutions
pour les différents types de modèles et d’essais (suite).

lancer la déviation à l’erreur de reconstruction optimale -la différence entre l’erreur de

reconstruction à une tolérance donnée et l’erreur de reconstruction à une tolérance de

1 10−6- en fonction de la fréquence de calcul. Pour tous les points, l’erreur maximale
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moyenne de la violation des contraintes étant de 4 10−4 cm. En changeant la tolérance

sur la variation de la fonction de coût à 1 10−5, le temps de calcul est divisé par 4

en perdant 0,1 cm de précision d’erreur de reconstruction et en conservant une erreur

moyenne acceptable sur la violation des contraintes (en-dessous de 1 10−3 cm).

F
ré

q
u

en
ce

 (
H

z)

Déviation à l'erreur optimale de reconstruction (cm)

Figure 3.10 – Erreur de reconstruction et fréquences de calcul pour chaque essai de lancer
pour un sujet pour différentes tolérances sur la variation de la fonction de coût. La ligne rouge
représente le seuil de la précision de la capture de mouvement.

Pour les essais ROM, la tolérance sur la variation de la fonction de coût peut

être ajustée à 0,5 tout en perdant une précision inférieure à 1 mm pour l’erreur de

reconstruction (Figure 3.11). La fréquence de calcul associée à cette tolérance est de 57 Hz.

Figure 3.11 – Erreur de reconstruction et fréquences de calcul pour un essai ROM pour un
sujet pour différentes tolérances sur la variation de la fonction de coût. La ligne rouge représente
le seuil de la précision de la capture de mouvement.
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3.5 Discussion

3.5.1 Erreur de reconstruction

Puchaud et al. (2020) rapportent une erreur de reconstruction moyenne dans la

littérature en-dessous de 1 cm pour le membre inférieur (26 sujets, avec une calibration

réalisée à partir d’imagerie médicale) tandis que Muller et al. (2015) rapportent une

erreur de reconstruction maximale pour un modèle corps complet de 1,3 cm (un sujet,

avec une calibration réalisée à partir de données de capture de mouvement). Seth et al.

(2016) rapportent une erreur de reconstruction maximale pour un modèle en boucle

fermée de 0,19 cm pour un essai de flexion de l’épaule (douze sujets, avec une calibration

à base de capture de mouvement de pins intracorticaux) tandis que Laitenberger et al.

(2014) rapporte une erreur de reconstruction moyenne en-dessous de 0.5 cm pour des

essais de flexion de l’avant-bras (quinze sujets, calibration à partir de données de capture

de mouvement). La moyenne de l’erreur de reconstruction pour les essais ROM est

de 1,20 cm pour la résolution OR. Parmi ces essais, quatre sujets ont une erreur de

reconstruction moyenne au-dessus de 3 cm au niveau du sternum. Un d’entre eux est

un homme avec un indice de masse corporelle élevé et les autres sont des femmes. Les

particularités de ces sujets ne sont pas correctement représentées dans le modèle générique

utilisé, basé sur des données représentant le 50ème percentile des hommes du personnel

de l’armée américaine (Holzbaur et al., 2005; Gordon et al., 1988). Pour les essais de

lancer, l’ellipsoïde du modèle de la liaison scapulothoracique utilisé (Seth et al., 2016)

n’a pas été calibré pour chaque sujet, ce qui peut expliquer la différence entre les erreurs

de reconstruction de cette étude et celles issues de la littérature.

Une mauvaise reconstruction cinématique impacte directement l’étape de dynamique

inverse et le problème de recrutement musculaire. En effet, Muller (2017) a montré

que les résidus dynamiques non nuls s’expliquent majoritairement par les incertitudes

cinématiques. Ces incertitudes proviennent à la fois de la capture de mouvement et des

approximations du modèle, à savoir les liaisons mécaniquement parfaites reliant des
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segments rigides. Ainsi, les artefacts de tissus mous interagissant avec les positions des

marqueurs durant les essais (Faber et al., 2018) sont une source d’incertitude.

3.5.2 Vers le temps réel

van der Kruk et Reijne (2018) recensent que pour le domaine du sport, les captures de

mouvement varient entre 50 et 250 Hz. Pour un mouvement rapide tel que le ski alpin, il est

nécessaire de capturer en haute fréquence le mouvement pour ne pas perdre d’informations.

Tous les instants capturés doivent donc être traités par l’étape d’optimisation cinématique

multicorps. Cela signifie que la méthode par pénalisation proposée ne permet pas de traiter

un flux d’entrée en temps réel même à 50 Hz. De plus, il faut ajouter au temps de calcul

la prise en compte de la latence de la capture de mouvement, le processus de labellisation

et le temps de transfert des données depuis le système de capture au code de calcul.

3.5.3 Fiabilité de la méthode de référence

Comme la résolution itérative peut aller au-delà des limites articulaires, elle a donné

des solutions différentes de la résolution par optimisation pour quelques articulations

dans la boucle, comme l’élévation-dépression de la scapula (Figure 3.6). Sur une même

capture de mouvement, il semble anatomiquement plus correct que cette articulation

soit allée un peu au-delà de sa limite articulaire plutôt que d’avoir varié de 22 ° en

moins de 0,3 s (inclinaison latérale du tronc, à environ 15 s). On observe le même

comportement pour la même articulation avec la résolution itérative, mais qui arrive

plus tard, vers 75 s. Cet exemple soulève un problème autour du fait de conserver en

contraintes dures les limites articulaires et les contraintes, car cela peut amener à des

solutions aberrantes. La Figure 3.7 montre que la majorité des différences de coordonnées

articulaires sont au-dessus du bruit de la capture de mouvement durant 20% du temps

de l’essai. Cela peut être dû aux articulations dans les boucles : comme elles doivent

rester dans les limites articulaires et dans la boucle, ces deux contraintes dures peuvent

amener à des solutions très différentes.
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3.5.4 Limites du modèle utilisé

Dans cette étude, on a utilisé le modèle de Seth et al. (2016), décrit dans le chapitre

2, section 2.3.2.3. L’équation de positionnement de la scapula en résultant est :

TxTy
Tz

 =

 h sin(θ2)
−w sin(θ1) cos(θ2)
d cos(θ1) cos(θ2)

 (3.7)

De plus, l’équation du plan tangent à un ellipsoïde s’exprime par (Courtois, 1843) :

xTx
h2 + yTy

w2 + zTz
d2 = 1 (3.8)

Un vecteur normal au plan sera donc :

nth =


Tx
h2
Ty

w2
Tz
d2

 =


sin(θ2)
h

− sin(θ1) cos(θ2)
w

cos(θ1) cos(θ2)
d

 (3.9)

Tout comme Seth et al. (2016), on utilise le vecteur n =

 sin(θ2)
− sin(θ1) cos(θ2)
cos(θ1) cos(θ2)

 pour

définir la normale à l’ellipsoïde. Cette approximation est valide pour θ1 et θ2 faibles,

donc vers le milieu de l’ellipsoïde. En effet, la norme du produit vectoriel entre n et

nth est faible pour θ1 et θ2 petits :

n× nth =

sin(θ1) cos(θ1) cos(θ2)2( 1
w −

1
d)

cos(θ1) cos(θ2) sin(θ2)( 1
h −

1
d)

sin(θ1) cos(θ2) sin(θ2)( 1
h −

1
w )

 (3.10)

L’approximation de la normale utilisée en supposant que la scapula reste dans une

plage de variation angulaire faible autour de θ1 = 0 et θ2 = 0 reste à vérifier.

3.5.5 Choix de l’algorithme

Dans l’étude présentée, nous avons comparé les algorithmes de point intérieur et

de Levenberg-Marquardt. Il existe d’autres méthodes de résolution de l’optimisation

cinématique multicorps avec pénalité de contraintes. En effet, le problème se transforme

en un problème d’optimisation sans contrainte, pour lequel il existe différents algorithmes
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de résolution. Il serait intéressant de comparer les performances de l’algorithme de

Levenberg-Marquart à l’usage d’un filtre de Kalman (Fohanno et al., 2014), ou à une

approche bayésienne (Serrien et al., 2020) ou encore à des méthodes de gradient conjugué

(Samy et al., 2019).

3.6 Conclusion

Deux méthodes d’optimisation cinématique multicorps ont été comparées : une

première qui utilise une méthode avec des contraintes dures et une seconde qui utilise

une méthode de pénalité. Ces résolutions ont été comparées à travers des données

expérimentales et deux modèles (corps complet en boucle ouverte et membre supérieur

avec des boucles fermées).

Pour les modèles en boucle ouverte, les performances (erreur de reconstruction,

violation des limites articulaires, violation des contraintes et les coordonnées articulaires)

sont équivalentes la plupart du temps pour les deux résolutions. Pour les modèles en

boucle fermée, les performances sont équivalentes mais quelques coordonnées articulaires

se sont comportées différemment d’une méthode à l’autre. Une étude de sensibilité sur

les facteurs de pénalité pourrait être réalisée afin de mieux comprendre leur impact sur

la solution et donner des directives sur comment les choisir correctement.

Enfin, la résolution itérative est 20 fois plus rapide que la résolution par optimisation,

ce qui est intéressant dans la perspective d’applications en temps réel nécessitant une

étape d’optimisation cinématique multicorps.

L’étape de cinématique inverse étant la première étape de la chaîne de traitement

de la Figure 1.3, sa précision a un impact direct sur les étapes de dynamique inverse

et d’estimation des efforts musculaires.

En effet, les quantités inertielles ainsi que les bras de levier musculaires sont fonction

des coordonnées articulaires. Cependant, s’il faut une bonne cinématique pour un bonne

estimation des bras de levier, il est aussi nécessaire d’avoir un bon modèle de topologie

musculaire, c’est-à-dire une description réaliste des chemins musculaires.

Claire LIVET, 23 août 2022



64 3.6. Conclusion

C’est donc sur cette modélisation des chemins musculaires que se focalise le cha-

pitre suivant.
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Figure 4.1 – Positionnement du chapitre vis-à-vis du principe de l’analyse musculo-squelettique

Dans le chapitre précédent, nous avons proposé une méthode qui permet de calculer

les coordonnées articulaires avec une méthode de pénalisation permettant de respecter

les contraintes tout en limitant le temps de calcul.

Ces données cinématiques permettent de calculer les quantités associées aux étapes de

dynamique inverse et d’estimation musculaire, à savoir les quantités d’accélération ainsi

que les bras de levier. Il est donc nécessaire d’avoir à la fois une cinématique précise mais

aussi un bon modèle musculaire pour réaliser l’étape d’estimation des efforts musculaires.

Le développement d’un type de modèle musculaire est l’objet de ce chapitre (Figure 4.1)
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On prend ici le parti de modéliser physiquement les muscles en n’utilisant que des

points de passage, ce qui garantit la continuité des bras de levier. Le modèle physique

nous permettra de prendre en compte de multiples degrés de liberté et les points de

passage peuvent être mis à l’échelle plus facilement que des obstacles tout en réduisant le

temps de calcul des longueurs musculotendineuses et des bras de levier des muscles.

Afin de créer ces muscles, on propose une méthode permettant de modéliser les

passages musculaires des muscles à partir de données de bras de levier musculaires, de

points d’origine et d’insertion et de longueur musculotendineuse.

4.1 Définition du problème

Les bras de levier musculaires et les longueurs musculotendineuses jouent un rôle impor-

tant dans le problème du recrutement musculaire en modélisation musculo-squelettique.

En effet, la contribution potentielle d’un muscle sur une articulation dépend de son

bras de levier par rapport à l’axe de rotation de cette articulation, et donc de son

chemin géométrique par rapport à cette même articulation. Ce chemin va définir la

capacité du muscle à activer l’articulation par la définition du bras de levier et de

sa longueur musculotendineuse (Erdemir et al., 2007). Il est donc crucial de définir

correctement ce chemin musculaire afin de fournir un actionnement réaliste du modèle

musculo-squelettique.

Pour estimer et modéliser ces chemins musculaires, on peut utiliser des techniques

d’imagerie médicale (Herrmann et Delp, 1999; Garner et Pandy, 2001; Garland et al.,

2018) et des points de repères anatomiques (Murray et al., 1995; Gonzalez et al., 1997;

Holzbaur et al., 2005). De telles données peuvent être très utiles pour modéliser des

objets sur le passage du muscle et ainsi définir son chemin. On peut utiliser des points de

passage (VP), dans des méthodes où le chemin est défini par des lignes droites ou dans

des méthodes autorisant des courbures (méthode des lignes centroïdes (Jensen et Davy,

1975)). Dans les méthodes utilisant des obstacles, l’enroulement musculaire autour de

protubérances osseuses est modélisé via l’enroulement autour d’obstacles ; par exemple des
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sphères, des cylindres ou encore des ellipsoïdes (Murray et al., 1995; Gonzalez et al., 1997;

Garner et Pandy, 2001). Quelle que soit la méthode, ces points de passage et obstacles

définissent aussi bien les bras de levier des muscles que les longueurs musculotendineuses.

Les paramètres des obstacles sont souvent ajustés manuellement (Gonzalez et al., 1997;

Holzbaur et al., 2005; Song et al., 2008), cependant ce travail est long et fastidieux (Gatti et

Hughes, 2009). La création de ces modèles requiert une expertise à la fois technique (Garner

et Pandy, 2000; Favre et al., 2010) et expérimentale dans l’ajustement des paramètres

pour s’approcher des données expérimentales et créer une modélisation de muscle réaliste,

tout en augmentant le temps de calcul pendant les simulations (Favre et al., 2010) puisque

les trajectoires d’enroulement doivent être calculées à chaque instant.

De nombreuses techniques utilisant des bras de levier mesurés expérimentalement pour

définir automatiquement les paramètres du chemin musculaire ont été proposées (Gatti

et Hughes, 2009; Favre et al., 2010; Agarwal et al., 2013; Killen et al., 2021). Les chemins

issus de ces méthodes permettent de gagner du temps sur la modélisation manuelle

mais contiennent de nombreux obstacles. De plus, les méthodes développées par Gatti

et Hughes (2009); Agarwal et al. (2013) requièrent de connaître a priori la forme des

obstacles pour chaque muscle. Les paramètres géométriques des multiples obstacles ne

permettent pas de mettre en place une règle simple de mise à l’échelle afin de passer

d’un modèle générique à un modèle spécifique (Favre et al., 2010) puisque les règles

de mise à l’échelle (homothétique (Puchaud et al., 2020), radiale (Lund et al., 2015))

peuvent difficilement s’appliquer aux obstacles d’enroulement. Enfin, Killen et al. (2021)

proposent une méthode de création et de mise à l’échelle automatique des muscles

spécifiquement pour l’articulation du genou. Utilisant des enroulements, les chemins

reconstruits sont parfois discontinus et la méthode proposée est spécifique au genou.

Killen et al. (2021) ne prennent pas en compte la dépendance de plusieurs degrés de

liberté sur un même bras de levier.

Ces études montrent qu’il y existe un manque de méthodes capables de : a) automatiser

la modélisation du chemin musculaire à partir de données expérimentales ; b) réduire le
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temps de calcul des longueurs musculotendineuses et des bras de levier lors du calcul des

bras de levier dans l’étape d’estimation des efforts musculaires dans l’analyse musculo-

squelettique ; c) faciliter la mise à l’échelle géométrique du modèle musculo-squelettique.

Les travaux proposés dans ce chapitre visent à développer une méthode automatique

de modélisation et d’ajustement d’un chemin musculaire simplifié dans un modèle musculo-

squelettique. Ce chemin est défini à partir de point de passages en nombre limité. Ce

nombre de points de passage utilisés suit une règle systématique vis-à-vis des articulations

sur le chemin musculaire, permettant d’automatiser la forme du chemin. L’usage d’une

méthode d’optimisation sur la position de ces points de passage permet d’éviter un

placement manuel des points. Le modèle par point de passage est le modèle géométrique

le plus rapide à calculer pour estimer les bras de levier et les longueurs musculotendineuses.

De plus, l’utilisation de points de passage permet d’éviter la problématique de mise

à l’échelle d’obstacles.

La méthode résout deux problèmes d’optimisation successifs afin de choisir des points

de passage ajustés aux données d’entrées (bras de levier et longueur musculotendineuse

issues d’expérimentations par exemple). Cette méthode peut être utilisée pour définir

aussi bien un modèle générique qui pourra être mis à l’échelle que pour un modèle

spécifique pour un sujet donné. À titre d’exemple, elle a été appliquée au modèle d’avant-

bras de Pennestrì et al. (2007), utilisant comme données d’entrée les données théoriques

de Rankin et Neptune (2012).

Le but de la méthode est de placer automatiquement les points de passage afin

d’obtenir des bras de levier et des longueurs musculotendineuses les plus proches possibles

des données de bras de levier et de longueurs musculotendineuses. Les données d’entrées

nécessaires à la méthode sont : les données de bras de levier, les données de longueur

musculotendineuse ainsi que les points d’origine et d’insertion des muscles. Ces données

d’entrées peuvent provenir d’expériences ou de modèles issus de la littérature.

On utilise donc deux optimisations successives : la première minimise la différence

entre les bras de levier issus des données d’entrée et ceux calculés par le modèle, la
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seconde minimise la différence entre les longueurs musculotendineuses d’entrée et celles

calculées par le modèle. À chaque optimisation, les variables de décision sont les positions

spatiales des points de passage. La première optimisation prend également en compte

des contraintes volumiques afin que les points de passage, et donc les muscles, ne se

trouvent pas au-delà des tissus mous. Puisque les muscles actionnent des articulations,

la méthode s’appuie sur un modèle ostéoarticulaire pour calculer les bras de levier et

les longueurs musculotendineuses. Pour modéliser un ensemble de muscles parcourant la

même chaîne ostéoarticulaire, il suffit de définir une seule fois les contraintes volumiques

pour chaque solide de la chaîne.

Nous allons d’abord décrire le modèle du chemin musculaire et la méthode utilisée

pour l’ajuster à partir des données d’entrées. Une vue d’ensemble de la méthode est

donnée dans la Figure 4.2, décrivant les entrées et les sorties ainsi que les différentes

étapes d’optimisation. On applique la méthode sur un modèle du haut du corps pour

un sujet de 1m70, pour ensuite discuter des résultats obtenus. Le gain en temps de

calcul et le réalisme anatomique des chemins musculaires seront mis en regard des

objectifs précédemment mentionnés.

Données musculaires (expériences,modèles...)

Optimisation

bras de levier

Optimisation

longueur

Bras de levier

musculaires
Points d'origine 

et d'insertion

Bras de levier

Angle

Bras de levier

Angle

Longueur 

Longueur musculotendineuse

Chemin musculaireChemin musculaireModèle ostéoarticulaire

Figure 4.2 – Vue d’ensemble de la méthode de construction de chemin musculaire. On retrouve
les deux étapes d’optimisation successives. La première prend en entrée le modèle ostéoarticulaire
et les volumes des parties du corps. À partir des bras de levier et des points d’origine et d’insertion
issus de données musculaires, l’optimisation des bras de levier génère les points de passage
du chemin musculaire. Ensuite, l’optimisation des longueurs utilise ce chemin et la longueur
musculotendineuse pour ajuster les positions des points d’origine et d’insertion.
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4.2 Définition du chemin musculaire

Comme nous l’avons spécifié dans l’introduction de ce chapitre, on va utiliser un

chemin composé uniquement de points de passage. On définit dans cette partie la notion

de bras de levier, la définition systématique du chemin musculaire ainsi que le volume

dans lequel les VP doivent être compris.

4.2.1 Définition du bras de levier

Parmi toutes les définitions possibles du bras de levier musculaire décrits par Sherman

et al. (2013), on retiendra ici la définition de An et al. (1984) , où Rqi est le bras de levier

musculaire, lmt(q) la longueur musculotendineuse et qi le degré de liberté fonctionnel :

Rqi(q) = ∂lmt(q)
∂qi

(4.1)

En effet, ce sont les coefficients représentant la contribution des forces musculaires dans

les équations de la dynamique. Cette définition représente correctement l’actionnement

des degrés de liberté fonctionnels dans le corps humain.

4.2.1.1 Types de muscles

Dans cette méthode, les muscles sont divisés en deux catégories car le problème à ré-

soudre dans l’optimisation des bras de levier dépend de ces catégories. Ces catégories sont :

— Type 1 : le muscle actionne au moins une articulation avec un seul degré de liberté

(DDL)

— Type 2 : le muscle n’actionne que des articulations avec plus d’un DDL

On note nq le nombre de DDL totaux actionnés par un même muscle.

4.2.2 Chemin géométrique

Chaque chemin musculaire est systématiquement composé de segments construits

à partir de l’origine, de l’insertion du muscle et de points de passage fixes et actifs.
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Les muscles avec plusieurs chefs musculaires sont artificiellement séparés en muscles

indépendants.

On propose de n’utiliser que deux points de passage par articulation, soit un seul point

de passage par segment relié par l’articulation. Des exemples de chemins musculaires

illustrent ce propos en Figure 4.3, où le nombre de points de passage (cercles noirs) change

avec le nombre de segments. N’utiliser que deux points de passages par articulation permet

de compenser les possibles erreurs de positionnement des points d’origine et d’insertion.

Pour un muscle actionnant une seule articulation, un seul point de passage de chaque

côté de l’articulation garantit l’indépendance des bras de leviers vis-à-vis des points

d’origine et d’insertion. En effet, la distance entre les duos point de passage/origine ou

point de passage/insertion reste constante avec la variation des DDL de l’articulation.

On en déduit que les points d’origine et d’insertion n’ont pas d’impact sur la valeur

du bras de levier.

Ajouter un troisième point de passage n’aurait aucun impact sur le bras de levier car

deux des points de passage appartiendraient au même segment. Leur distance resterait

donc constante avec la variation du DDL de l’articulation, donc le bras de levier ne

serait pas impacté.

N’utiliser qu’un seul point de passage autoriserait la distance entre le point de passage

et le point d’origine ou d’insertion à varier avec le DDL. La position du point d’origine

ou d’insertion aurait donc un impact sur le bras de levier, ce qui est contre l’hypothèse

formulée d’indépendance des bras de levier vis-à-vis des points d’origine et d’insertion.

Pour un muscle actionnant deux articulations en série, son chemin est également

composé de deux points de passage par articulation. Avec cette règle, deux points de

passage appartiennent au même segment entre les deux articulations. La première paire

de points de passage impacte uniquement le premier bras de levier, indépendemment

de la seconde paire de points de passage.
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Articulation unique

et muscle de type 1

Articulation unique

et muscle de type 2

Multiples articulations

et muscle de type 2

Multiples articulations

et muscle de type 1

Figure 4.3 – Exemples de géométrie de chemins musculaires. Dans tous les cas, le nombre de
points de passage ne dépend que du nombre de segment. Le type du muscle est déterminé par la
nature de ses liaisons : si toutes les liaisons entre deux segments ont un seul DDL, alors le muscle
est de type 1. Sinon, le muscle est de type 2.

4.2.3 Frontières spatiales

On choisit des cylindres pour définir les volumes des parties du corps afin de contenir

la position spatiale des points de passage. Le chemin musculaire est entièrement contenu

entre les points d’origine et d’insertion, sans possibilité de demi-tour, comme c’est

physiologiquement observé. Les cylindres sont délimités en longueur par les points

d’origine et d’insertion. L’origine du repère de chaque segment, défini dans le modèle

ostéoarticulaire, délimite également la longueur. Les points qui délimitent la longueur

des cylindres sont appelés points de référence. Les rayons des cylindres sont choisis de

manière à englober l’ensemble des tissus mous du segment.

Deux exemples de cylindres sont montrés sur les Figures 4.4 and 4.5. La Figure 4.4

illustre le cas d’un muscle passant par trois segments consécutifs pour actionner deux

articulations. Par exemple, les segments de l’humérus, du radius et de la main peuvent

être représentés dans cette chaîne en série. La Figure 4.5 présente un cas où un muscle

passe par deux segments non-consécutifs qui partagent un ancêtre commun, par exemple

l’ulna et le radius sont précédés par l’humérus dans la chaîne cinématique.
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Figure 4.4 – Représentation des cylindres pour une chaîne ouverte de trois segments consécutifs.
Les cylindres sont délimités en longueur par les points de référence (sans contour). Les points de
passage (encerclés de noir) doivent rester dans le cylindre de la même couleur qu’eux.

Figure 4.5 – Représentation des cylindres pour deux segments possédant le même segment
ancêtre. Le début et la fin des cylindres sont les plans perpendiculaires à l’axe principal du
segment contenant le point d’origine ou d’insertion du muscle.

4.3 Approximer les bras de levier

Une fois que le modèle musculaire est mis en place, il possède alors une longueur

musculotendineuse et des bras de levier musculaires. Cette partie permet de poser

le problème mathématique de la minimisation des bras de levier issus du modèle et

les bras de levier d’entrée.
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4.3.1 Muscles de type 1

Une première approche pour placer automatiquement les points de passage pour

s’ajuster aux bras de levier serait de minimiser directement la différence entre les bras

de levier issus du modèle et ceux des donnés d’entrées. Cependant, comme on peut

le voir sur la Figure 4.6, il existe un nombre infini de positions de points de passage

qui donnent le même bras de levier pour un muscle de type 1. Sur cette figure, on

considère deux positions différentes des points de passage. Les points de passage A1 et

B1 appartiennent au segment 1, tandis que les points de passage A2 et B2 appartiennent

au segment 2. Le triangle B est une rotation du triangle A par un angle θ autour de

l’axe orthogonal au plan de la vue. Quand le segment 2 tourne autour de l’articulation,

A2 et B2 vont tourner du même angle, et les deux triangles resteront l’exact même

triangle tourné autour d’un angle θ. Il y a donc une infinité de positions de points de

passage qui donnent le même bras de levier, et ces positions peuvent être déduites à

partir d’une position donnée et d’un angle θ.

Figure 4.6 – Exemple de positions de points de passage qui donnent le même bras de levier. Le
triangle B est la rotation d’un angle θ du triangle A.

On en déduit que pour un muscle de type 1, un ensemble de positions de point de

passages peut être obtenu en choisissant la longueur musculotendineuse lmt(q,S) (avec
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S l’ensemble des positions des points de passage) la plus courte sous les contraintes de

volume des tissus mous ainsi que l’approximation des bras de levier. En effet, la longueur

musculotendineuse est le chemin le plus court depuis le point d’origine jusqu’au point

d’insertion Sherman et al. (2013) tout en contournant les obstacles placés sur le chemin.

Pour chaque muscle de type 1, on cherche donc à minimiser la longueur musculaire,

avec ns le nombre de solides réels sur le chemin musculaire :

min
S

lmt(q,S)

tel que


∀j ∈ [[1, ns]] : s1

j ∈ Cp(j) et s2
j ∈ Cs(j)

S ∈ arg min
nq∑
i=1

‖Rqi
input(q)− Rqi(q,S)‖2

‖Rqi
input(q)‖2

(4.2)

(4.2) est une optimisation pour trouver le plus court chemin musculaire qui mène

au bras de levier le plus proche des données d’entrée, sous une contrainte physiolo-

gique spatiale.

Comme montré en Figure 4.6, il suffit de trouver une seule configuration S qui

minimise la distance entre le bras de levier d’entrée et celui issu du modèle, pour ensuite

utiliser une rotation de θ autour de l’unique DDL comme nouvelle variable. On peut

généraliser ce cas à un muscle possédant plusieurs liaisons avec unique DDL, donc à

tous les muscles de type 1.

Dès qu’un vecteur de position initial 0S est trouvé en respectant les contraintes

de (4.2), le problème à résoudre peut se réécrire :

min
θ

lmt(q,θ)

tel que ∀j ∈ [[1, ns]] : s1
j (θ, 0S) ∈ Cp(j) et s2

j (θ, 0S) ∈ Cs(j)
(4.3)

4.3.2 Muscles de type 2

Pour un muscle de type 2, on peut directement approximer les bras de levier issus

du modèle et ceux issus des données d’entrée. Pour plus d’un DDL au sein d’une

même articulation, il n’existe pas une infinité de positions de points de passage qui

mènent au même bras de levier.
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Pour chaque muscle de type 2, le problème à résoudre est :

min
S

nq∑
i=1

‖Rqi
input(q)− Rqi(q,S)‖2

‖Rqi
input(q)‖2

tel que ∀j ∈ [[1, ns]] : s1
j ∈ Cp(j) et s2

j ∈ Cs(j)
(4.4)

(4.4) est la généralisation des contraintes de (4.2) pour les bras de levier. L’erreur

de bras de levier est normalisée pour donner le même poids à chaque bras de levier du

chemin, indépendemment de leurs ordres de grandeur.

4.3.3 Approximer la longueur musculotendineuse

Puisque le bras de levier issu du nouveau chemin musculaire est la dérivée de la

longueur musculotendineuse, il reste une constante indéterminée entre la longueur des

données d’entrées et celle issue du modèle. L’étape finale consiste donc à réduire cette

constante. Les points d’origine et d’insertion, n’ayant pas d’impact sur le bras de levier,

vont être déplacés de façon homothétique pour réduire cette constante.

Le principe de la mise à l’échelle est représenté sur la Figure 4.7. Les points de passage

sont cerclés de noir tandis que les points d’origine et d’insertion sont représentés par des

disques colorés sans contour. Les points d’origine et d’insertion d’entrée sont de couleur

plus claire que les nouveaux points d’origine et d’insertion. Ces nouveaux points doivent

appartenir à la demi-droite qui commence sur le point de passage le plus proche et qui

passe par les point d’origine ou d’insertion d’entrée.

Figure 4.7 – Ajustement des points d’origine et d’insertion pour approximer la longueur
musculotendineuse des données d’entrée

L’approximation de la longueur musculotendineuse est décrite dans l’équation (4.5) :

le but est de trouver des nouveaux points d’origine et d’insertion pour approcher les
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longueurs issues du modèle et des données d’entrées, de manière à ce que la position de

ces nouveaux points soit soumise à une transformation homothétique.

min
λ
‖lmtinput(q)− lmt(q, λ)‖2

tel que


Os1

1 = λOinputs
1
1

Isns
2 = λIinputs

ns
2

(4.5)

4.3.4 Critères de performance

Pour chaque DDL qi actionné par le muscle considéré, la racine de la moyenne du

carré des erreurs entre le bras de levier des données d’entrée et celui issu du modèle est

calculé, en valeur absolue (RMSE) et en valeur relative (rRMSE). La rRMSE est obtenue

en divisant la RMSE par la valeur RMS du bras de levier d’entrée. Cela permet de donner

une estimation de la qualité de la solution résultant de cette méthode. L’équilibre de la

résolution entre deux DDL pour un muscle de type 2 peut être vérifié par la rRMSE.

Les critères de performance pour la comparaison des longueurs sont la corrélation, issue

du coefficient de corrélation de Pearson (Pearson, 1896), et la rRMSE musculotendineuses.

La corrélation montre l’impact global du bras de levier sur la longueur musculotendineuse.

L’optimisation des bras de levier (4.4) est calculée par une méthode de recherche

globale, en utilisant la méthode du point intérieur. Quand les points de référence - points

d’origine et d’insertion venant des données d’entrée - respectent déjà les contraintes

spatiales cylindriques, ils sont utilisés comme point de départ. Sinon, les points de départ

sont choisis de façon aléatoire dans l’espace délimité par les cylindres.

Les autres problèmes d’optimisation (4.3) et (4.5) sont résolus avec un algorithme

d’optimisation quadratique successive, avec une solution initiale nulle.

4.3.5 Application à l’avant-bras

Dans ce cas d’usage, on va comparer les résultats de la méthode précédemment décrite

en utilisant un méthode d’obstacle-set avec des valeurs polynomiales de bras de levier

de référence. Les données d’entrée pour l’avant-bras sont :
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— Modèle ostéoarticulaire en boucle fermée tel que décrit par Pennestrì et al. (2007) ;

— Volume des tissus mous : la description complète est décrite dans le Tableau 4.1 ;

— Point d’origines et d’insertion : : repris du modèle musculo-squelettique proposé

par Holzbaur et al. (2005) ;

— Données de bras de levier : Rankin et Neptune (2012) fournissent des coefficients

polynomiaux qui modélisent les bras de levier des muscles du modèle de Holzbaur

et al. (2005) ;

— Données de longueur musculotendineuse : Rankin et Neptune (2012) fournissent

des coefficients polynomiaux qui modélisent les longueurs musculotendineuses des

muscles du modèle de Holzbaur et al. (2005).

Le modèle de Pennestrì et al. (2007) a été mis à l’échelle de façon linéaire pour obtenir

un modèle de 1m70, tout comme le modèle décrit par Holzbaur et al. (2005).

Les données d’entrée de bras de levier et de longueurs musculotendineuses proposées

par Rankin et Neptune (2012) interpolent les bras de levier et longueurs musculoten-

dineuses du modèle de Holzbaur et al. (2005) via des fonctions polynomiales des DDL.

Ces polynômes ont été utilisés pour générer les données d’entrée à la fois des bras de

levier et des longueurs musculotendineuses.

Les segments anatomiques sont décrit dans le Tableau 4.1. L’amplitude de mouvement

pour chaque degré de liberté a été repris de Rankin et Neptune (2012) :

— Flexion extension du coude (EFE) : de 0° à 100°

— Pronation supination du coude(PS) : de -45° (supination) à 45°(pronation)

— Flexion extension du poignet(WFE) : de -45° à 45°

— Déviation (WDV) du poignet : de -10° (abduction radiale) à 25°(adduction ulnaire)

Les axes relatifs aux degrés de libertés précédemment mentionnés suivent les recom-

mandations de l’ISB (Wu et al., 2005). Les degrés de libertés et les muscles mis en jeu

dans cette étude sont illustrés sur la Figure 4.8.
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EFE, PS

Figure 4.8 – Relations entre les solides et les muscles. Mise en place des abréviations utilisées
par la suite, rappelées en annexe 7.2.

Segment Masse Densité Longueur Rayon du
(kg) (kg.L−1) (m) cylindre (m)

Humérus 1,67 1,07 0,32 0,040
Radius 0,47 1,13 0,25 0,023
Ulna 0,72 1,13 0,023 0,029
Main 0,42 1,16 0,013 0,030

Tableau 4.1 – Description des segments d’intérêt pour un homme (1m70, comme le modèle
de Holzbaur et al. (2005)) de masse 70kg (indice de masse corporelle standard). Les valeurs de
masse sont adaptées de Dumas et al. (2007), les valeurs de densité sont reprises de Yeadon (1990)
et les longueurs sont adaptées de Pennestrì et al. (2007). Le rayon du cylindre est déduit de la
masse, la densité et de la longueur.

La méthode a été appliquée sur les muscles listés dans le Tableau 4.2. Ce tableau

regroupe la comparaison entre les chemins musculaires du modèle originel et ceux issus

de la méthode, puisqu’un objectif de cette méthode était de simplifier la description du

chemin musculaire. Par exemple, le muscle ANC (muscle de type 1) est originellement

modélisé par un seul obstacle tandis quand la méthode proposée ne va utiliser que

deux points de passage. Le muscle PT (muscle de type 2) quant à lui est originellement

modélisé par un obstacle et trois points de passage alors que la méthode proposé réduit

son chemin à deux points de passage.
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Pour la discrétisation des bras de levier, on utilise 15 points suivant chaque DDL :

en effet, les bras des leviers issus de la littérature montrent une variation lente sans

discontinuité (Murray et al., 2002; Bremer et al., 2006; Pereira, 2013). On considère que

15 points suffisent donc pour capturer la variation des bras de levier.

Muscles Modèle de Holzbaur et al. (2005) Modèle
Obstacles VP VP

Muscles de type 1
Anconeus (ANC) 1 0 2
Brachialis (BRA) 0 2 2
Pronator Quadratus (PQ) 2 0 2
Supinator Brevis (SUP) 1 1 2
Triceps Lateral (TRIlat) 1 3 2
Triceps Medial (TRImed) 1 3 2
Muscles de type 2
Brachioradialis (BRD) 1 1 2
Extensor Carpi 1 2 4
Radialis Brevis (ECRB)
Extensor Carpi 2 2 4
Radialis Longus (ECRL)
Extensor Carpi 1 4 4
Ulnaris (ECU)
Flexor Carpi 2 1 4
Radialis (FCR)
Flexor Carpi 2 2 4
Ulnaris (FCU)
Palmaris Longus (PL) 2 2 4
Pronator Teres (PT) 1 3 2

Tableau 4.2 – Comparaison des données nécessaires à la description des chemins musculaires :
les chiffres dans les colonnes obstacles et points de passage (VP) correspondent aux nombres
d’obstacles et de points de passage, respectivement, utilisés pour décrire les chemins musculaires.

4.4 Résultats

On fournit dans les Tableaux 4.4 et 4.5 la description complète des chemins musculaires

résultants de cette méthode. Quelques exemples de résultats pour les bras de levier sont

montrés pour les muscles PQ et PL dans les Figures 4.11 et 4.12. Comme le muscle

PQ est un muscle de type 1, son bras de levier et sa longueur musculotendineuse sont

représentés comme fonction uniquement de l’angle PS. Le muscle PL est un muscle
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de type 2. Les bras de levier selon les axes EFE et PS sont indépendants des angles

WDV et WFE, et inversement.

Une synthèse des résultats est donnée dans le Tableau 4.3. La médiane des rRMSE des

bras de levier pour les muscles de l’avant-bras est de 13, 27%. Ce résultat est acceptable

au regard de la dispersion des valeurs de bras de levier rapportées dans la littérature.

Pour les muscles BRD, ECRL, BRA, PT, TRImed et TRIlat, Murray et al. (2002) a

rapporté une variabilité maximale inter-spécimen de 18% (atteinte pour le muscle PT).

Pour les muscles du poignet (les muscles FCR, FCU, ECRL, ECRB et ECU), Garland

et al. (2018) a rapporté une variabilité maximale inter-spécimen de 45, 5% (atteinte pour

ECU). On peut en déduire que la méthode proposée est pertinente pour 75% des muscles

(Tableau 4.3) vis-à-vis des bras de levier. Quelques muscles dont le chemin musculaire

initial était complexe, tel que le FCR, peuvent être décrits avec autant de précision pour

les bras de levier avec seulement deux points de passage par articulation. Pour tous les

muscles, le nombre originel d’obstacles n’a pas d’impact significatif sur les résultats.

Les corrélations entre les longueurs musculotendineuses sont montrées dans la Fi-

gure 4.9. La corrélation minimale est de 0,8435, rapporté pour le muscle extenseur ulnaire

du carpe. La Figure 4.9 montre que les muscles de type 1 ainsi que les muscles BRD et

PT ont des corrélations au-delà de 0,999. Tous ces muscles ont uniquement deux points

de passage sur leur chemin musculaire (Table 4.2). Ces mêmes muscles sont aussi ceux

possédant les plus basses rRMSE de longueur musculotendineuse. On peut en déduire que

pour les muscles actionnant uniquement une articulation, il est suffisant de n’utiliser que

des points d’origine, d’insertion et deux points de passage pour représenter fidèlement

les données de bras de levier et les longueurs musculotendineuses.

Les rRMSE des longueurs musculotendineuses sont toutes en dessous de 11, 18%. Une

comparaison des longueurs musculotendineuses avant et après optimisation des longueurs

est donnée en Figure 4.10. Le muscle ECRB peut être considéré comme un cas particulier,

du fait que tous les autres rRMSE des longueurs musculotendineuses sont en-dessous de

2, 93%. Goislard De Monsabert et al. (2018) ont rapporté un maximum de 53% d’erreur
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Critère Minimum Premier Médiane Troisième Maximum
quartile quartile

Bras de levier
rRMSE (%)

Axe EFE 2,86 6,41 7,62 12,07 34,80
Axe PS 0,13 5,20 8,88 19,22 57,25

Axe WDV 13,49 20,85 32,57 38,36 41,95
Axe WFE 14,43 18,70 23,57 44,67 51,75

Tous les axes 0,13 6,59 13,27 29,23 57,25
Longueur
musculotendineuse

Corrélation 0,8435 0,9928 0,9992 0,9998 1
rRMSE (%) 0,00 0,20 0,42 1,09 11,18

Tableau 4.3 – Synthèse des résultats pour tous les muscles. Minimum, premier quartile, médiane,
troisième quartile et maximum sont données pour les rRMSE des bras de levier pour chaque muscle
et chaque articulation. Ces mêmes données statistiques sont aussi données pour les corrélations et
rRMSE des longueurs musculotendineuses.

Corrélation des longueurs musculotendineuses

Figure 4.9 – Corrélation entre les longueurs musculotendineuses d’entrée et celles issues du
modèle. Les muscles de type 1, respectivement de type 2, sont représentés de couleur transparente,
respectivement de couleur opaque.

entre leur modèle et les données expérimentales pour le muscle ECRB. Les longueurs

musculotendineuses résultant de notre modèle sont acceptables.

La pertinence de l’usage de l’optimisation de la longueur musculotendineuse peut

être questionnée pour les muscles SUP, TRIlat, ECRL, FCU, FCR, PL et PT. Avant

l’optimisation des longueurs, le modèle était déjà en-dessous de 10% de rRMSE. En

fonction de la précision requise pour une simulation donnée, cette étape dans la méthode
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rRMSE des longueurs musculotendineuses (%)  

Avant optimisation de la longueur
Après optimisation de la longueur

Figure 4.10 – rRMSE entre les longueurs musculotendineuses d’entrée et celles issues du
modèle, avant et après optimisation des longueurs musculotendineuses. Les muscles de type 1,
respectivement de type 2, sont représentés de couleur transparente, respectivement de couleur
opaque.
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Figure 4.11 – Exemple de résultats pour le muscle PQ. L’erreur de bras de levier maximale
est de 22,1µm (0,29% du bras de levier maximal) et l’erreur maximale musculotendineuse est de
2,10µm (0,01% de la longueur musculotendineuse maximale)

proposée pourrait être omise.

Comme visible dans le Tableau 4.3, une corrélation significative (troisième quartile à

0.9998) est obtenue pour les longueurs musculotendineuses alors que les rRMSE des bras

de levier pour les axes WDV et WFE sont autour de 40%. Les bras de levier sur les axes

WDV et WFE sont dix fois plus courts que ceux sur les axes EFE et PS, leur impact

est donc moins significatif sur la longueur musculotendineuse. Cela traduit également

le fait qu’avoir une bonne corrélation sur les longueurs musculotendineuses n’entraîne

pas forcément une rRMSE faible sur les bras de levier.

Les chemins musculaires résultant de ce cas d’usage doivent être pris avec précaution :
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Bras de levier selon l'axe EFE Bras de levier selon l'axe PS
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Figure 4.12 – Exemple de résultats pour le munscle PL. L’erreur maximale pour chaque bras de
levier est : EFE : 1,7mm (10,69% du bras de levier maximal suivant EFE ), PS : 0,96mm (14,32%
du bras de levier maximal suivant PS), WDV : 9,41mm (45,13% du bras de levier maximal suivant
WDV), WFE : 29,5mm (59,93% du bras de levier maximal suivant WFE)

les données d’entrée sont des polynômes (Rankin et Neptune, 2012) décrivant un autre

modèle (Holzbaur et al., 2005), qui a été lui-même modifié manuellement pour s’ajuster à

des données expérimentales. Par exemple, pour le muscle ECU, les données polynomiales

ont un taux d’erreur élevé (86, 63% d’erreur pour le bras de levier suivant l’axe WDV). Il

n’est donc pas surprenant que la méthode proposée ait des difficultés à approximer un

modèle qui ne représente pas fidèlement le chemin musculaire originel. De plus, si notre

méthode renvoyait un chemin musculaire qui suit parfaitement les données polynomiales

faussées, ce modèle serait très éloigné de celui que l’on cherche à approximer. Utiliser

des données expérimentales directement en entrée de la méthode devrait améliorer le

réalisme des chemins musculaires générés.

Le modèle utilisé dans cet exemple est un modèle générique d’homme de taille 1m70.

Généralement, pour une analyse musculo-squelettique, on met à l’échelle le modèle pour

l’ajuster à l’anatomie du sujet étudié. Un des intérêts d’utiliser un modèle musculaire

composé uniquement de points de passage est d’éviter les problèmes de mise à l’échelle

des obstacles. Mettre à l’échelle ces obstacles est plus complexe que de simples points
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de passage puisque cela requiert de mettre à l’échelle un objet défini par de multiples

paramètres. Il n’existe pas de règle évidente de mise à l’échelle pour ces paramètres,

puisque la littérature rapporte souvent des interventions manuelles (Lund et al., 2015;

Favre et al., 2010).
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88 4.4. Résultats

4.4.1 Limites de la méthode

Avec cette méthode, on réalise un gain en temps de calcul dès qu’il y a plus de deux

obstacles dans le modèle originel (Tableau 4.2). En effet, les bras de levier musculaires sont

dérivés des longueurs musculotendineuses, donc ils peuvent être calculés par différenciation

numérique des longueurs musculotendineuses, comme on le verra dans le chapitre 5. Le

temps de calcul critique dans le calcul des bras de levier pour l’estimation des forces

musculaires se trouve dans le temps de calcul de la longueur musculotendineuse pour

un ensemble de degrés de liberté donné. Cependant, il est nécessaire de passer par une

optimisation pour calculer une longueur musculotendineuse à partir d’un chemin composé

d’au moins deux obstacles de contournement (Garner et Pandy, 2000). Quand on n’utilise

que des points de passage, la longueur musculotendineuse est directement la somme des

normes des vecteurs allant d’un point à un autre. Le temps de calcul de l’utilisation des

points de passage est moins coûteux que l’utilisation d’obstacles (Favre et al., 2010).

La méthode n’a pas apporté de gain en temps de calcul pour le muscle BRA, qui ne

possédait déjà que deux points de passage, comme on peut le voir dans le Tableau 4.2.

Pour tous les autres muscles avec un seul obstacle, le gain en terme de complexité

et de temps de calcul devrait être quantifié afin de conclure quant à l’utilité de la

méthode pour ces muscles.

Cependant, au-delà du temps de calcul, il existe un gain en temps de modélisation du

muscle. La méthode est systématique et ses paramètres sont choisis automatiquement :

l’utilisateur n’a besoin que de placer les points d’origine et d’insertion et n’a pas à

choisir et ajuster des obstacles pour tous les chemins musculaires. Avec des données

expérimentales relevées par imagerie ou sur un cadavre, cette modélisation musculaire

pourrait être réalisée de façon complètement automatique.

L’algorithme d’optimisation peut conduire à un minimum qui n’est pas le minimum

global de (4.4). Cependant, à la lumière de la littérature, l’utilisation de ces optima est

pertinente, comme expliqué dans le prochains paragraphes.
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4. Modélisation musculaire simplifiée et systématique 89

4.4.2 Du modèle à la réalité

D’après le modèle de Zajac-Hill (Zajac, 1989), la force musculaire est liée à la longueur

musculotendineuse. Les paramètres de la génération de la force musculaire, comme la

relation force-longueur, peuvent être mis à l’échelle pour un sujet en mesurant des couples

articulaires à une position donnée (Wu et al., 2016). De tels paramètres peuvent être

sujets à une suradaptation pour compenser les approximations des bras de levier et des

longueurs musculotendineuses, affectant de ce fait l’estimation des efforts musculaires

dans l’analyse musculo-squelettique. Il est donc important d’ajuster d’abord le chemin

musculaire avant d’ajuster d’autres paramètres pour la génération de force musculaire.

Le modèle résultant de cette méthode est cohérent d’un point de vue cinématique : la

contribution du muscle à chaque articulation peut être calculée de façon réaliste tant

que des données cinématiques expérimentales sont utilisées comme données d’entrée.

Cependant, d’un point de vue anatomique, aucun muscle n’est composé de lignes droites.

Ce modèle peut être suffisant tant que les interactions entre les muscles eux-mêmes ou

avec des tissus mous, comme le frottement, ne sont pas requis dans l’analyse musculo-

squelettique. La possible pénétration dans les os n’a pas du tout été considérée et les

contraintes de volume sont utilisées pour restreindre uniquement la position des points

de passage. De plus, lors de la dernière étape d’ajustement des longueurs, les points

d’origine et d’insertions sont déplacés sans prise en compte des contraintes de volume.

Cela signifie donc que tout le chemin musculaire n’est pas forcément contenu dans ces

cylindres, et que les origines et les insertions du modèle peuvent largement dévier de

leur localisation anatomique théorique.

4.5 Conclusion

Dans le but de simplifier la tâche complexe de la modélisation musculaire, on a proposé

une méthode automatique permettant de générer un chemin musculaire systématique

composé uniquement de points de passage, ajusté à des données d’entrées de bras de

levier et de longueurs musculotendineuses.
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Différentes méthodes de placement automatique des points de passage ont été

développées pour des muscles de type 1 et de type 2. Pour les muscles de type 1,

la méthode se base sur une minimisation de la longueur musculotendineuse tout en

respectant des volumes spatiaux et les bras de levier en données d’entrée. Pour les muscles

de type 2, la méthode se base uniquement sur la minimisation de distance entre les bras

de levier issus du modèle et les bras de levier d’entrée, tout en respectant les volumes

spatiaux imposés. Les points d’origine et d’insertion ont ensuite été déplacés suivant une

règle d’homothétie afin de s’ajuster aux longueurs musculotendineuses.

Cette méthode a été appliquée au modèle d’avant-bras de Pennestrì et al. (2007),

afin de tester sa pertinence. Les données d’entrées de bras de levier et de longueur

musculotendineuse étaient des données polynomiales issues de Rankin et Neptune

(2012), tandis que les points d’origine et d’insertion ont été relevés dans le modèle

de Holzbaur et al. (2005).

Les bras de levier résultants se situaient dans l’ordre de variation de l’état de l’art :

pour 75% des muscles, la rRMSE des bras de levier était en-dessous de 29, 23%. Les

bras de levier suivant les axes EFE et PS ont été globalement mieux approximé que

ceux suivant les axes WDV et WFE. Les rRMSE des longueurs musculotendineuses

étaient toutes en-dessous de 11, 18%. Cette méthode est particulièrement efficace pour

les muscles n’actionnant qu’une seule articulation.

Le principal atout de cette méthode réside dans son utilisabilité : chaque chemin

musculaire peut être automatiquement créé à partir de ses données de bras de levier, de

longueur musculotendineuse, et de ses points d’origine et d’insertion. Cette fonctionnalité

est disponible dans CusToM (Muller et al., 2019b). Un utilisateur peut simplement

ajouter les données d’entrées appropriées, indiquer ses points d’origine et d’insertion et

laisser les chemins musculaires être calculés automatiquement.

De futures études devraient investiguer la pertinence de différentes règles de mise à

l’échelle à appliquer aux points de passage générés par cette méthode, ainsi que d’évaluer
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4. Modélisation musculaire simplifiée et systématique 91

le gain en temps de calcul généré par ces chemins musculaires simplifiés. Le réalisme

anatomique du chemin musculaire généré reste une limitation de la méthode proposée.

Nous pourrions étendre les cas d’usage au membre inférieur, puisque des données

expérimentales de bras de levier sont données dans la littérature (Buford et al., 1997;

Carbone et al., 2015).

Ce chapitre a permis de proposer une méthode pour générer un chemin musculaire

systématique, permettant de gagner du temps en modélisation. Le choix d’un modèle

simplifié composé uniquement de points de passage permet aussi de gagner du temps

de calcul vis-à-vis des autres modélisations existantes.

Or, le temps de calcul des bras de levier intervient lors de l’étape de l’estimation des

efforts musculaires. Il serait intéressant de connaître la part précise du temps de calcul

des bras de levier lors de cette étape, afin de pouvoir éventuellement la diminuer.

Le chapitre suivant s’intéresse donc à la réduction du temps de calcul lors de

l’estimation des efforts musculaires, en proposant des méthodes de calcul qui exploitent

le fait que le chemin musculaire ne soit composé que de points de passage.
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5
Réduction du temps de calcul pour l’estimation

des efforts musculaires

Figure 5.1 – Positionnement du chapitre vis-à-vis du principe de l’analyse musculo-squelettique

Le chapitre précédent a permis d’établir une méthode de création de chemins

musculaires simplifiés. On peut à présent appliquer la méthode d’estimation des ef-

forts musculaires. Dans le chapitre 3, on a proposé une façon de réduire le temps de

calcul de l’optimisation cinématique multicorps tout en gardant une bonne performance

cinématique. Comme dans tout le reste de cette thèse, on cherche à diminuer le temps

de calcul pour aller vers des estimations précises en temps réel.

Pour l’estimation des efforts musculaires, on utilise une optimisation statique (Erdemir

93



94 5. Réduction du temps de calcul pour l’estimation des efforts musculaires

et al., 2007), qui bien, qu’elle ne permette pas de prendre en compte les dépendances

temporelles physiologiques des muscles car c’est une méthode inverse, est la méthode

la plus rapide d’estimation des efforts musculaires d’après Quental et al. (2016). On

rappelle la formulation du problème telle que définie dans le chapitre 2 pour estimer

les efforts musculaires en dynamique contrainte :


min

a
‖a‖2

tel que 0 ≤ a ≤ 1

GT (H(q)q̈ +C(q̇, q)) = GTR(q)a ◦ fmax

(5.1)

À chaque instant, pour résoudre ce problème, on doit effectuer les étapes suivantes :

— Calcul de H(q)q̈ +C(q̇, q)

— Calcul de la matrice des bras de levier R(q)

— Calcul de la jacobienne des contraintes K

— Calcul de G le noyau de K

— Résolution du problème d’optimisation

C’est à l’issue de l’étape de dynamique inverse que l’on calcule H(q)q̈ + C(q̇, q).

L’étape de dynamique inverse ne dépendant d’aucune optimisation, son temps de calcul

dépend de la complexité de l’algorithme utilisé. Dans notre cas, on utilise l’algorithme de

Newton-Euler de complexité proportionnelle au nombre de corps étudiés (Featherstone,

2008), la méthode la plus rapide actuellement pour réaliser la dynamique inverse. De

plus, comme la dynamique en elle-même donne des résultats exploitables pour des

applications cliniques par exemple, on peut considérer que le temps de calcul de ces

éléments n’est pas compris dans l’étape d’estimation musculaire mais plutôt dans l’étape

de dynamique inverse.

G étant le noyau de K, il n’existe pas de difficulté algorithmique au calcul lorsque

l’on utilise une décomposition SVD (Abdi, 2007).

Les étapes du calcul de la matrice des bras de levier, de la jacobienne des contraintes

et la résolution du problème d’optimisation sont donc les étapes où il est possible de
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gagner du temps de calcul. Le modèle musculaire proposé dans le chapitre 4 est déjà

le modèle le plus rapide à calculer parmi les modèles physiques (Favre et al., 2010).

Dans ce chapitre, on étudie deux moyens de calcul différents de la matrice des bras

de levier et de la jacobienne des contraintes, et on propose des pistes pour améliorer

le temps de calcul de l’optimisation statique.

D’après les chapitres 2 et 4, on constate que la matrice des bras de levier et

la jacobienne des contraintes sont toutes deux issues d’une dérivation de données

géométriques (longueurs musculaires pour les bras de levier, distance et orientation d’un

solide par rapport à un autre pour la jacobienne des contraintes). On étudie deux stratégies

pour le calcul de ces quantités : soit une dérivation numérique, soit une formule analytique.

5.1 Calcul de la matrice des bras de levier

5.1.1 Présentation des deux stratégies

La méthode de dérivation numérique figure parmi les méthodes recensées par Sherman

et al. (2013) pour calculer les bras de levier :

— La méthode des perturbations, e.g. une discrétisation par différences finies pour

réaliser une dérivation numérique de la longueur musculotendineuse,

— La méthode de la vitesse du chemin, dérivant à la fois la longueur musculotendineuse

et l’angle étudié par rapport au temps

— La méthode de vitesses partielles, utilisant la multiplication d’une matrice de vitesses

partielles issue d’une dérivation temporelle de la longueur musculotendineuse et

toutes les coordonnées généralisées par rapport au temps

— La méthode des efforts généralisés, passant par la multiplication de la force engendrée

par le muscle avec une matrice de couplage divisée par une tension unitaire

La méthode des perturbations consiste à calculer l’expression des bras de levier

suivante, telle que définie dans le chapitre 4, par dérivation numérique :
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96 5.1. Calcul de la matrice des bras de levier

Rqi(q) = −∂l
mt(q)
∂qi

(5.2)

Quand on utilise des différences finies centrées d’ordre 2, on calcule alors :

Rqi(q) = − l
mt(q + dqi) + lmt(q − dqi)

2dq (5.3)

Avec dq le pas de discrétisation angulaire et dqi un vecteur de taille n dont toutes

les coordonnées sont nulles sauf la ième composante.

Sherman et al. (2013) indiquent que cette formulation est simple à mettre en œuvre

mais qu’elle est une approximation de la dérivée. En effet, la différence finie centrée et

la valeur exacte ont un écart asymptôtiquement dominé par la valeur de dq au carré

(LeVeque, 2006). De plus, ces nouvelles coordonnées généralisées q+dqi et q−dqi doivent

respecter les contraintes. Cela revient à ajouter une étape de calcul supplémentaire

pour mettre en place cette condition.

Carpentier et Mansard (2018) ont comparé l’utilisation d’une formulation analytique

avec celle d’une dérivation numérique pour les équations de la dynamique en robotique.

Ils ont constaté que la formulation analytique avait un meilleur temps de calcul que

la dérivation numérique. On propose donc de comparer formulation analytique ; qui

prend avantage du modèle musculaire utilisé, dont le chemin n’est composé que de points

de passage ; à la dérivation numérique.

En reprenant les notations définies dans le chapitre 2 dans la Figure 5.2, on utilise

s1
k et s2

k les coordonnées des points de passage en amont et en aval de la liaison k. On

rappelle que s1
k est exprimé dans le repère du solide p(k), que s2

k est exprimé dans le

repère sur solide s(k), et que p(k)
s2
k l’expression du point s2

k dans le repère sur solide p(k).
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Figure 5.2 – Extrait d’un chemin musculaire constitué uniquement de points de passage

La longueur musculotendineuse d’un muscle s’écrit alors :

lmt(q) =
ns−1∑
k=1
‖s1

ks
2
k‖ (5.4)

Le bras de levier du muscle associé à l’angle qi s’écrit donc :

Rqi(q) = − ∂

∂qi

ns−1∑
k=0
‖s1

ks
2
k‖ (5.5)

Or, le seul vecteur dont la longueur dépend de qi est le vecteur s1
js

2
j , avec j

l’articulation contenant le degré de liberté i.

On peut donc écrire :

Rqi(q) = −
∂‖s1

js
2
j‖

∂qi
(5.6)

Après dérivation, on a :

Rqi(q) = − 1
‖s1

js
2
j‖
s1
js

2
j (
∂
p(j)
s2
j

∂qi
−
∂s1

j

∂qi
) (5.7)

La position du point s1
j étant indépendante de ∂qi, on peut alors écrire plus simple-

ment :

Rqi(q) = − 1
‖s1

js
2
j‖
s1
js

2
j

∂
p(j)
s2
j

∂qi
(5.8)
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On rappelle, avec les notations issues du chapitre 2, l’écriture de la position et

l’orientation d’un repère j par rapport à un repère k :

kRj =
j∏

m=k+1
(R(θm,um)R(δmqm,am)) (5.9)

kpj =
j∑

m=k+1

m∏
l=k+1

(R(θl,ul)R(δlql,al))(bm + (1− δm)qmam) (5.10)

On en déduit donc l’expression du point p(j)
s2
j , appartenant au solide s(j) exprimé

dans le repère p(j) :

p(j)
s2
j =

s(j)∑
m=p(j)+1

m∏
l=p(j)+1

(R(θl,ul)R(δlql,al))(bm + (1− δm)qmam + s2
j ) (5.11)

Pour simplifier l’écriture, on se place dans le cas où j est une articulation à un degré

de liberté unique, donc on a directement i = j. La démarche suivante est identique

si l’articulation comporte plusieurs degrés de liberté, il faut simplement conserver les

produits de l’équation 5.11.

On a donc :

∂
p(i)
s2
i

∂qi
= R(δiθi,ui)(

∂R(δiqi,ai)
∂qi

(bi+s2
i +(1−δi)qiai)+R(δiqi,ai)((1−δi)ai)) (5.12)

Or, d’après Rodrigues (1840), la matrice de rotation R(qi,ai) peut s’écrire sous

la forme :

R(qi,ai) = aia
T
i + (I − aiaTi ) cos qi + âi sin qi (5.13)

Après dérivation, on obtient donc :

∂R(qi,ai)
∂qi

= −(I − aiaTi ) sin qi + âi cos qi (5.14)

Or, si l’on multiplie R(qi,ai) par âi, on trouve :

R(qi,ai)âi = aia
T
i âi + (I − aiaTi )âi cos qi + â2

i sin qi (5.15)
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On peut montrer que aiaTi âi égale la matrice nulle et que â2
i égale −(I − aiaTi ). On

en conclut que les équations 5.14 et 5.15 aboutissent au même résultat et donc :

∂R(qi,ai)
∂qi

= R(qi,ai)âi (5.16)

Soit, en remplaçant dans l’équation 5.12 :

∂
p(i)
s2
i

∂qi
= R(θi,ui)(δiR(δiqi,ai)âi(bi+s2

i +(1−δi)qiai)+R(δiqi,ai)(1−δi)ai)) (5.17)

Donc, on peut écrire en fonction du type de la liaison (δi = 0 pour une liaison

glissière et δi = 1 pour une liaison pivot) :

∂
p(i)
s2
i

∂qi
=


R(θi,ui)R(qi,ai)âi(bi + s2

i ) si δi = 1

R(θi,ui)ai si δi = 0
(5.18)

On peut donc finalement écrire :

Rqi(q) =


− 1
‖s1

i s
2
i ‖
s1
i s

2
iR(θi,ui)R(qi,ai)âi(bi + s2

i ) si δi = 1

− 1
‖s1

i s
2
i ‖
s1
i s

2
iR(θi,ui)ai si δi = 0

(5.19)

De cette équation, on conclut donc qu’il suffit de ne calculer qu’une seule fois une

partie partielle de la longueur musculotendineuse (‖s1
i s

2
i ‖) puis de projeter le vecteur

s1
i s

2
i normé sur l’axe de rotation ou de translation de la liaison, ce qui revient à la

définition d’un bras de levier mécanique.

Au contraire, pour le calcul de dérivée numérique par différences finies centrées, il faut

calculer deux fois les positions de tous les points sur le chemin musculaire pour ensuite en

déterminer la longueur totale. De plus, si on doit faire en sorte que q ± dqi respecte les

contraintes, alors on doit rajouter une étape supplémentaire lors du calcul de la longueur.

Cette étape consiste trouver q tel que les contraintes soient respectées et que la variable

qi conserve la valeur voulue (qi ± dq). On peut par exemple passer par une optimisation

visant à minimiser la norme des contraintes sous la contrainte de la valeur de qi.
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100 5.1. Calcul de la matrice des bras de levier

Pour le calcul analytique, le vecteur q utilisé respectant déjà les contraintes, il n’y

a pas besoin d’ajouter cette étape..

On s’attend donc à de meilleures performances quant au calcul pour la formulation

analytique que pour la dérivation numérique. Afin de pouvoir quantifier cet écart, nous

allons comparer ces deux méthodes sur un modèle de membre supérieur sous contraintes.

5.1.2 Comparaison des deux méthodes

On reprend les 18 essais de lancer pour l’un des sujets ainsi que le modèle ostéoar-

ticulaire associé présenté au chapitre 3, présenté en Figure 5.3. Toutes les abréviations

utilisées pour décrire les articulations et les muscles au cours de ce chapitre et du chapitre

suivant sont répertoriées en annexe 7.2.
ACP, ACL, ACT

SCX, SCY, SCZ, 

SCE, SCA, SCRA, SCRI

GHP, GHE, GHA

EFE

RD, PS, RT, RA

WFE, WDV

Figure 5.3 – Modèle musculo-squelettique utilisé, définissant les liaisons et les muscles utilisés
pour cette étude. Les détails des abréviations sont données en annexe 7.2.

Le modèle musculaire reprend les muscles développés dans les chapitres 4 et 6, qui

sont issus de la méthode présentée au chapitre 4. On y ajoute les muscles suivants, dont
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les points de passage ont été extraits par lecture du fichier de configuration des muscles

du modèle de Seth et al. (2019) disponible sur OpenSim (Delp et al., 2007) :

— Deltoideus anterior (DELTA)

— Biceps brachii court (BICS)

— Biceps brachii long (BICL)

— Triceps brachii long (TRIlg)

— Pectoralis major superior (PMAJS)

— Trapezius superior, attaché à la clavicule (TRAPC)

On applique sur le modèle ostéoarticulaire la méthode d’optimisation multicorps par

pénalisation présentée dans la section 3.1.2. On applique un filtre passe bas de Butterworth

d’ordre 4 avec une fréquence de 5 Hz sur les q (Winter, 2009; Skogstad et al., 2013).

Pour l’implémentation, on choisit un pas dq pour la différentiation numérique de

1.10−4 rad pour les liaisons pivot et 1.10−4 m pour les liaisons glissière. On émet

l’hypothèse que le pas est suffisamment petit pour que les contraintes soient respectées.

On ne rajoute donc pas d’étape supplémentaire au calcul par dérivation numérique pour

que les q ± dqi respectent les contraintes.

Les calculs ont été exécutés sur un Intel(R) Core(TM) i7-8850H CPU @2,60 GHz

avec une RAM de 32,0 GB, sur un système d’exploitation Linux 64 bits sous Fedora

34. La version de Matlab utilisée est la R2021a.

On obtient les résultats suivants, en moyenne pour le calcul des bras de levier sur

les 18 essais d’environ 450 échantillons chacun pour 43 muscles :

— Pour le calcul de dérivée numérique, la fréquence de calcul est de 10,6 Hz

— Pour le calcul de dérivée analytique, la fréquence de calcul est de 94,4 Hz

Afin de comparer les valeurs des bras de leviers calculées par chacune des deux

méthodes en sortie de chaque méthode, on utilise la même RMSE telle que définie

dans la section 4.3.4.
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Sur les Figures 5.4 et 5.5, on trace les RMSE associées à chaque muscle et à chaque

angle, d’une part en valeur absolue (cm) et d’autre part en relatif (%). Chaque case

correspond à l’écart RMS entre les deux valeurs de bras de levier d’un muscle (abscisse)

sur une coordonnée articulaire (ordonnée). Lorsque les cases sont vides, cela signifie que le

muscle n’actionne pas la coordonnées articulaire : par exemple, le muscle ANC uniquement

l’angle de flexion du coude entre l’humérus et l’ulna (EFE). La case ANC/EFE est donc

colorée sur les Figures 5.4 et 5.5.

Figure 5.4 – RMSE absolue des bras de leviers musculaires pour chaque muscle pour chaque
articulation en cm

On observe que l’écart maximal sur la Figure 5.5 est de 0,13 % (couple DELTA/SCY).

Ce même muscle détient l’écart maximal absolu de 0,04 cm pour le degré de liberté SCZ.

Ces écarts sont inférieurs aux mesures d’excursion de tendon dans la littérature. En

effet, Olszewski et al. (2015) relèvent une RMSE au sein d’une répétition de mesures

d’excursion de tendon à 1,35 mm maximum pour le muscle lateral gastrocnemius. Soeters

et al. (2004) indiquent que le seuil critique entre deux mesures d’excursion de tendon

indiquant un changement majeur pour le muscle flexor digitorum profondis est de

3,3 mm lors du processus de guérison d’un doigt blessé chez les patients présentant

une lésion tendineuse.
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Figure 5.5 – RMSE relative des bras de leviers musculaires pour chaque muscle pour chaque
articulation en %

5.1.3 Discussion

L’utilisation de la formulation analytique comparée à celle de la dérivation en différence

finie permet d’améliorer le temps de calcul d’un facteur 8,9 tout en proposant un calcul

plus précis des bras de levier.

Une limitation de la formule analytique est qu’elle ne permet pas de calculer le cas

d’enroulement nécessitant une optimisation (Garner et Pandy, 2000) pour calculer la

longueur musculaire. Par contre, sous réserve de connaître la formule analytique des

enroulements, on peut aussi calculer les bras de levier analytiquement.

Par exemple, sur la Figure 5.6, on note qw l’angle entre le premier solide et le second

solide et l la longueur d’enroulement autour de l’obstacle.

La longueur musculotendineuse s’écrit :

lmt(qw) = ‖PQ‖+ l + ‖TS‖ (5.20)

Si on dérive par rapport à qw, on obtient la formule suivante, en reprenant une

partie des calculs précédents :
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Figure 5.6 – Représentation partielle d’un chemin musculaire composé d’un enroulement
quelconque

Rqw(qw) = − 1
‖PQ‖

PQ
∂Q

∂qw
− ∂l

∂qw
+ 1
‖TS‖

TS( ∂T
∂qw
− ∂S

∂qw
) (5.21)

Or, dans les cas analytiques décrits par Garner et Pandy (2000) les expressions de

Q, l et T sont fonction de S. On peut donc écrire :

Rqw(qw) = − 1
‖PQ‖

PQ
∂Q

∂S

∂S

∂qw
− ∂l

∂S

∂S

∂qw
+ 1
‖TS‖

TS(∂T
∂S

∂S

∂qw
− ∂S

∂qw
) (5.22)

Grâce aux expressions précédentes, en notant xS la position de S dans le repère du

solide auquel il appartient, pour une liaison pivot, on a donc :

Rqw(qw) =
(
− 1
‖PQ‖

PQ
∂Q

∂S
− ∂l

∂S
+ 1
‖TS‖

TS(∂T
∂S
− I)

)
×R(θw,uw)R(qw,aw)âw(bw + xS)

(5.23)

En fonction de la forme de l’obstacle autour duquel le muscle s’enroule, il suffit

de remplacer les expressions de ∂Q
∂S ,

∂l
∂S et ∂T

∂S pour obtenir l’expression analytique

finale de Rqw(qw).

5.2 Calcul de la jacobienne des contraintes

De façon similaire à l’étude précédente, on peut calculer la jacobienne des contraintes

K = ∂h
∂q par une différence finie ou par un calcul analytique. De façon générale, on

recense difficilement la façon dont est implémenté le calcul de K. Damsgaard et al.

(2006); Pennestrì et al. (2007) ne précisent pas la façon dont est calculée la jacobienne des
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contraintes. Duprey et al. (2010) développent le calcul de la jacobienne des contraintes

pour leur cas d’application spécifique.

On propose ici de développer le calcul analytique pour faire une comparaison des

performances entre les deux méthodes.

On s’intéresse uniquement ici aux contraintes de fermeture de boucle. En effet, pour

les contraintes explicites où h(q) s’exprime comme q − f(q̃), on peut par leur nature

même explicite calculer directement l’expression analytique de K :

K = I − ∂f(q̃)
∂q

(5.24)

K = I − ∂f(q̃)
∂q̃

∂q̃

∂q
(5.25)

On rappelle (chapitre 2, section 2.3.2.2) que la contrainte de fermeture de boucle

s’exprime par une superposition de deux solides, soit une différence de positions et

de rotations, avec p, s et c respectivement le solide cloné, son shadow, le plus jeune

ancêtre commun des solides p et s :

hR(q) = cRp(q)T cRs(q)− I (5.26)

hp(q) = cps(q)− cpp(q) (5.27)

On va donc d’abord exprimer explicitement les expressions de ces positions et de

rotation pour ensuite pouvoir les dériver.

5.2.1 Expression explicite des positions et rotations

Comme la coupure peut être effectuée sur n’importe quel solide (Postiau, 2004),

on choisit le plus jeune ancêtre commun c de la boucle comme solide de référence à

cloner. La boucle est numérotée de façon croissante depuis le plus jeune ancêtre commun

c = p jusqu’à son shadow s.

On a donc :
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cRp(q) = cRc(q) = I

cpp(q) = cpc(q) = 0
(5.28)

L’écriture des contraintes revient donc à :

hR(q) = cRs(q)− I (5.29)

hp(q) = cps(q) (5.30)

Ce qui donne :

hR(q) =
s∏

m=c+1
(R(θi,um)R(δmqm,am))− I (5.31)

hp(q) =
s∑

m=c+1

m∏
l=c+1

(R(θl,ul)R(δlql,al))(bm + (1− δm)qmam) (5.32)

5.2.2 Expression explicite de la jacobienne des contraintes

Lorsque l’on dérive ces deux équations par rapport à qi ∈ q, on trouve :

∂ cRs(q)
∂qi

= δi

i−1∏
m=c+1

(R(θm,um)R(δmqm,am))R(θi,ui)R(δiqi,ai)âi

×
s∏

m=i+1
(R(θm,um)R(δmqm,am))

∂ cps(q)
∂qi

=(1− δi)
i−1∏
l=c+1

(R(θl,ul)R(δlql,al))ai

+δi
s∑

m=i+1

i−1∏
l=c+1

(R(θl,ul)R(δlql,al))R(θi, ui)R(δiqi,ai)âi

×
m∏

l=i+1
(R(θl,ul)R(δlql,al))(bm + (1− δi)qmam)

(5.33)

Ainsi, grâce à tous les paramètres géométriques, on est capable de calculer pour tout

q les contraintes dues à la boucle fermée hR(q) et hp(q) ainsi que leurs jacobiennes

respectives.
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5.2.3 Comparaison des deux méthodes

On reprend les essais de lancer ainsi que le modèle ostéoarticulaire associé précédent

(Figure 5.3). On ne considère qu’un seul sujet pour cette étude.

Pour l’implémentation, on choisit à nouveau un pas dq pour le calcul des différences

finies de 1.10−4 rad pour les liaisons pivot et 1.10−4 m pour les liaisons glissière. De

la même façon que pour le calcul des bras de levier par dérivation numérique, on émet

l’hypothèse que le pas est suffisamment petit pour que les contraintes soient respectées.

Les calculs ont été exécutés sur un Intel(R) Core(TM) i7-8850H CPU @2,60 GHz

avec une RAM de 32,0 GB, sur un système d’exploitation Linux 64 bits sous Fedora

34. La version de Matlab utilisée est la R2021a.

On obtient les résultats suivants, en moyenne pour le calcul de la jacobienne des

contraintes sur les 18 essais d’environ 450 échantillons chacun pour 58 coordonnées

généralisées, dont 42 coordonnées impliquées dans une contrainte :

— Pour le calcul de dérivée numérique, la fréquence de calcul est de 15,0 Hz

— Pour le calcul analytique, la fréquence de calcul est de 146,4 Hz

Le rapport des fréquences de calcul est de 9,7 entre les deux méthodes.

Afin de comparer les résultats de jacobienne des contraintes en sortie de chaque

méthode, on utilise la même RMSE telle que définie dans le chapitre 4, section 4.3.4,

adapté pour la matrice jacobienne des contraintes plutôt que pour la matrice des bras

de levier. Au lieu d’avoir les muscles en abscisses, on trouve cette fois les composantes

du vecteur de contraintes h(q).

Les Figures 5.7 et 5.8 présentent les RMSE associées à chaque coordonnée articulaire

du côté droit du sujet et chaque multiplicateur de Lagrange, d’une part en valeur absolue

(cm) et d’autre part en valeur relative (%). On note λ les multiplicateurs de Lagrange

associés à chaque colonne de la transposée de la jacobienne des contraintes. On note les

exposants pi et Ri qui permettent d’associer les λ respectivement aux contraintes, hp

et hR, contraintes de fermeture de boucle en position et en rotation. On ne considère
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que trois λ pour les rotations : en effet, comme expliqué au chapitre 2, section 2.3.2.2, il

est suffisant de ne conserver que la diagonale de hR pour l’expression des contraintes.

De même, on ne conserve que la diagonale de ∂hR(q)
∂qi

.

Les cases colorées indiquent l’écart entre les deux méthodes de calcul de la jacobienne

des contraintes pour un couple coordonnée articulation/contrainte. Si une contrainte ne

prend pas en compte une certaine coordonnée articulaire, alors la case correspondant à ce

couple sera vide. C’est par exemple le cas pour les contraintes de fermeture à l’avant-bras

qui n’impliquent pas les coordonnées articulaires de l’épaule.

On note les indices BFE la fermeture de boucle à l’épaule et BFA la fermeture

de boucle à l’avant-bras.

Enfin, on indique en italique les noms des degrés de liberté qui ne sont pas présents

dans les boucles.

Figure 5.7 – RMSE de la transposée de la jacobienne des contraintes en m ou sans unité.

Sur les Figures 5.7 et 5.8, on observe que les articulations de l’épaule sont bien mises

en regard des λBFE et qu’il en est de même pour les articulations de l’avant-bras avec les

λBFA. Les déplacements en translation de la scapula (SCX, SCY et SCZ) n’interviennent

dans aucune contrainte de rotation (le croisement avec les abscisses λR1
BFE, λ

R2
BFE, λ

R3
BFE
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Figure 5.8 – rRMSE de la transposée de la jacobienne des contraintes en %

est vide) comme on s’y attend. De façon analogue, le déplacement axial du radius (RD)

n’intervient que dans la contrainte de position de fermeture de boucle à l’avant-bras.

On observe aussi que les angles TLB et GHA possèdent les écarts relatifs les plus

élevées : en effet, leur écart relatif est infini du fait que lors du calcul analytique, tous

les coefficients de la jacobienne des contraintes sont nuls. Ils sont nuls car ces angles

ne font pas partie des angles entre les solides faisant partie des boucles fermées. Or, ce

sont les deux angles qui appartiennent aux plus jeunes ancêtres communs : TLB est le

dernier angle de la séquence d’angle entre le pelvis et la clavicule, et GHA est le dernier

angle de la séquence d’angle entre l’humérus et le radius. La dérivation numérique fait

alors apparaître une implication de ces angles dans les boucles (maximum 7, 8 10−4 m).

Ce résultat peut être dû à l’hypothèse formulée plus haut, selon laquelle le pas choisi

était suffisamment petit pour que les contraintes restent respectées.

5.2.4 Discussion

La formulation analytique donne un résultat exact et est plus rapide que la formulation

par dérivation numérique.
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Dans les deux cas, elles permettent de traiter des cas de boucles fermées, mais aussi

des cas de contraintes implicites sur les positions et rotations de solides. La formulation

analytique ne permet cependant pas de traiter tous les cas de contraintes implicites

scléronomes quelconques, celles où les équations ne s’écrivent pas comme des différences

de positions et des multiplications de matrices de rotation, contrairement à la formulation

par dérivation numérique. Cependant, dans un contexte biomécanique, les contraintes sont

souvent soit des contraintes de boucle fermée (épaule (Lenarčič et Staničič, 2003; Ingram

et al., 2016; Seth et al., 2016), avant-bras (Pennestrì et al., 2007; Laitenberger et al., 2014),

genou (Sancisi et Parenti-Castelli, 2011; Moissenet et al., 2012) et cheville (Di Gregorio

et al., 2007)) soit des formulations explicites qui expriment, par exemple, les angles de la

scapula en fonction des angles de l’humérus (Högfors et al., 1991; De Groot et Brand,

2001). Ces contraintes explicites peuvent elles aussi être écrites de manière analytique.

Parmi les trois étapes étapes mentionnées en début de chapitres, nous nous sommes

intéressés aux méthodologies de calcul des bras de levier et de la jacobienne des contraintes.

Il est intéressant de comparer les temps de calculs associés à chacune des trois étapes

du calcul, le calcul des bras de levier, le calcul de la jacobienne de contrainte et celui

lié la résolution du problème d’optimisation.

On étudie à nouveau le même sujet pour les 100 premiers instant d’un essai THW,

avec le modèle musculo-squelettique représenté en Figure 5.3, avec 43 muscles et 58

coordonnées généralisées, dont 42 impliquées dans une contrainte. Comme on étudie

ici le temps de calcul, un autre sujet avec un modèle identique n’aurait pas d’impact

sur le temps de calcul sur la résolution employée, mais uniquement sur les résultats

en sortie de la résolution. On conserve 100 instants de mesure et de calcul pour faire

ensuite une moyenne du temps de calcul.

Sur la Figure 5.9, on observe la répartition de la moyenne du temps de calcul sur

les 100 échantillons pour l’estimation des efforts musculaires, en utilisant les formules

analytiques définies précédemment. Les bras de levier et la jacobienne des contraintes

sont calculés sur le modèle complet, cependant l’optimisation n’est réalisée que sur les
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solides qui sont actionnés par des muscles, soit 42 équations à résoudre (coordonnées

généralisées) pour 43 inconnues (activations musculaires).

Figure 5.9 – Répartition des temps de calcul pour chaque étape. La fréquence résultante est de
29,3 Hz

On remarque que les trois étapes n’utilisent pas la même fraction du temps de calcul.

En effet, le calcul des bras de levier et de la jacobienne des contraintes reste prépondérant

devant le calcul issu de l’algorithme d’optimisation. Le temps total pour traiter 100

échantillons est de 3,14 s, soit une fréquence de 29,3 Hz. Il serait néanmoins intéressant

de travailler aussi sur l’algorithme d’optimisation, puisque l’algorithme d’optimisation

est lui-même à une fréquence de 199 Hz. Ce n’est pas suffisant pour travailler en temps

réel puisque la capture de mouvement peut aller jusqu’à 200 Hz (van der Kruk et Reijne,

2018), et donc que la chaîne de traitement doit être réalisée à une fréquence supérieure à

200 Hz pour pouvoir réaliser une analyse musculo-squelettique en temps réel.

Une première approche pour réduire le temps de calcul de l’algorithme d’optimisation

pourrait être d’appliquer la même méthode que celle proposée au chapitre 3 : utiliser

une méthode de pénalisation au lieu d’un algorithme à contraintes dures. On peut de

même changer d’algorithme de résolution.

Les bases d’une autre approche pour l’optimisation statique ont été posées par

la méthode MusIC (Muller et al., 2019a). Cette approche consiste à précalculer la
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résolution de l’optimisation statique pour un certain nombre de jeu de positions, vitesses

et accélérations. À partir de ces données, la méthode MusIC réalise une interpolation

linéaire. On pourrait donc poursuivre cette approche en visant une autre méthode que

l’interpolation linéaire. On pourrait essayer de déduire un modèle mathématique à partir

des données (positions, vitesses, accélérations, forces musculaires) pour éviter de résoudre

le problème d’optimisation, en utilisant un algorithme de régression de machine learning.

On pourrait penser à l’usage de régression linéaire (Olive, 2017), de régression à vecteur

de support (Drucker et al., 1997) ou de réseaux de neurones (Dongare et al., 2012).

Les variables prédictives seraient par exemple alors les positions, vitesses, accélérations,

couples et les variables cibles seraient les bras de levier et les forces musculaires.

Les méthodologies décrites précédemment permettraient alors de gagner du temps

avant tout sur la génération de la base de données plutôt que sur leur utilisation en

tant que telles pour des applications en temps réel.

5.3 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons comparé deux méthodes pour estimer les quantités utiles

au calcul de l’équilibre dynamique à respecter lors de l’optimisation quasi-statique pour

l’estimation des efforts musculaires. Pour le calcul des bras de levier et de la jacobienne

des contraintes, l’approche analytique a engendré un gain de temps d’au moins un facteur

8, tout en étant plus précise. L’approche analytique pour un chemin musculaire de

plusieurs enroulements ne peut pas être utilisée systématiquement. Il en est de même

pour la jacobienne des contraintes dans le cadre de formulations implicites ne faisant

pas apparaître la position ou la rotation de solides.

Ce chapitre a traité de la dernière étape de la chaîne de traitement, l’estimation

des efforts musculaires. On a donc étudié différentes méthodes et modèles au cours des

chapitres antérieurs qui nous permettent d’effectuer une analyse musculo-squelettique

complète. On propose donc dans le chapitre suivant d’étudier deux cas d’application :
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un sur la méthode développée dans le chapitre 4 et un sur la méthodologie globale de

l’analyse musculo-squelettique en cinématique contrainte.
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6
Applications

Figure 6.1 – Positionnement du chapitre vis-à-vis du principe de l’analyse musculo-squelettique

Les chapitres précédents ont permis de poser toutes les briques élémentaires permettant

de réaliser une analyse musculo-squelettique pour un système contraint, pour aller de

l’étape de cinématique inverse à l’étape d’estimation des efforts musculaires. On peut

alors appliquer les méthodes développées précédemment, que ce soit une analyse musculo-

squelettique complète ou l’application de la méthode la génération d’un modèle musculaire.

Afin de mettre ces travaux en perspective, on peut imaginer différents cas d’usage de

ces méthodes. Par exemple de telles méthodes pourraient être utilisées pour l’étude de la

locomotion en fauteuil roulant manuel (Bolsterlee et al., 2013). Pour les sujets en fauteuil
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roulant, il est nécessaire d’avoir un modèle anatomiquement réaliste de l’épaule, puisque

c’est à cet endroit que l’on recense une prévalence des douleurs chez les utilisateurs

de fauteuil roulant (Rice et Rice, 2017). On s’intéresse donc à la création de chemins

musculaires pour l’épaule, en appliquant la méthode précédemment décrite au chapitre 4.

Cela permettrait ensuite d’avoir un musculo-squelettique complet, en boucle fermée, du

membre supérieur. C’est le premier axe sur lequel s’oriente ce chapitre applicatif.

Cependant, la question de l’intérêt de ce modèle pour l’estimation des efforts muscu-

laires se pose. En effet, Laitenberger et al. (2014); Hybois et al. (2019) ont prouvé l’utilité

de l’usage de boucle fermées plutôt que de boucles ouvertes pour le membre supérieur pour

l’optimisation cinématique multicorps, ainsi que lors du calcul des quantités dynamiques.

Pour la cheville et le genou, Duprey et al. (2010); Clément et al. (2015) ont comparé

différents modèles de genou et de cheville en boucle ouverte et en boucle fermée pour

l’optimisation cinématique multicorps. Valente et al. (2015) ont comparé l’impact de

différentes modélisations du genou et de la cheville sur les forces de contact et sur la

répartition des efforts musculaires. C’est dans cette lignée que nous souhaitons nous

placer, mais cette fois-ci pour les contraintes de l’avant-bras. La question qui ouvre le

second axe de ce chapitre est donc : quel est l’impact de la modélisation boucle ouverte

ou boucle fermée à l’avant-bras sur l’estimation des efforts musculaires ?

6.1 Application de la méthode de création de muscles au
complexe de l’épaule

6.1.1 Données d’entrée de la méthode

Afin d’appliquer la méthode développée dans le chapitre 4, il faut les entrées de

l’algorithme qui sont présentées sur la Figure 4.2. Le modèle ostéoarticulaire du complexe

de l’épaule est celui de Seth et al. (2016). Les amplitudes angulaires sont reprises des

amplitudes de variation issues de Seth et al. (2019) pour la scapula et du modèle de Seth

et al. (2016) sous OpenSim (Delp et al., 2007) pour les autres angles :

— Protraction de la clavicule (CLP) : de -180° à 180°
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— Élevation de la clavicule (CLE) : de -180° à 180°

— Abduction de la scapula (SCA) : de -10° à 0°

— Élevation de la scapula (SCE) : de -10° à 10°

— Rotation ascendante de la scapula (SCRA) : de 10° à 35°

— Rotation interne (SCRI) : de -5° à 10°

— Plan d’élévation de la gléno-humérale (GHP) : de -90° à 180°

— Élévation de l’épaule (GHE) : de -45° à 145°

— Rotation axiale (GHA) : de -90° à 90°

Les degrés de liberté ainsi que les muscles utilisés sont illustrés en Figure 6.2.

Figure 6.2 – Schéma récapitulatif des liaisons et des muscles mis en jeu dans le modèle étudié

Les données musculaires (bras de levier et points d’origine et d’insertion) sont extraites

du modèle musculaire de Seth et al. (2019). Les bras de levier sont repris du modèle

OpenSim 4.0 1 via un package écrit et utilisé sous Python 2 permettant l’extraction des

données de bras de levier. Les bras de levier ont été échantillonnés par 10 points sur

l’amplitude du mouvement de l’articulation concernée par le bras de levier. On se limite

à 10 points, ce qui permet d’échantillonner correctement (théorème de Shannon (1949))

au-delà de la fréquence de variation des bras de levier dans la littérature (peu d’inflexion,

ni de changements brusques, les courbes de bras de levier ne dépassent pas une période

1. https : //simtk.org/frs/?groupid = 91
2. https : //github.com/mitkof6/symbolic_moment_arm
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angulaire de 2π d’après les courbes relevées par Hik et Ackland (2019)) tout en conservant

une taille mémoire n’excédant pas nos ressources.

Afin d’avoir des données continues de bras de levier, on choisit d’utiliser une in-

terpolation de type spline pour modéliser les bras de levier extraits. En effet, comme

souligné par Garner et Pandy (2000), il est important de garantir la continuité des

bras de levier puisqu’ils sont dérivés des longueurs musculaires qui sont elles-mêmes

des grandeurs physiologiquement continues.

Les muscles étudiés sont ceux répertorié dans le Tableau 6.1. Sont exclus de l’étude les

muscles serratus anterior superior, rhomboid minor, pectoralis major superior, trapezius

superior s’attachant à la clavicule ainsi que le muscle deltoideus anterior. En effet,

l’extraction des données concernant ces muscles s’est avérée infructueuse, le code utilisé

donnant des données inexploitables pour ces muscles. On remarque dans le Tableau 6.1

que le muscle CRB n’est défini dans le modèle originel que par un point d’origine

et un point d’insertion. On s’attend donc à ce que la méthode soit pertinente en

particulier sur ce muscle.

Les volumes de l’humérus et de la clavicule sont des cylindres construits de la même

façon que dans le chapitre 4, à partir de données de densité et de masse, répertoriés

dans le Tableau 6.2.

La forme de la scapula est définie de manière approchée par un parallélépipède droit

ayant pour dimensions le double des rayons de l’ellipsoïde.

6.1.2 Modification de la méthode

Afin d’éviter les problèmes de taille de mémoire, lors de la méthode les bras de levier

sont ré-échantillonnés sur seulement 5 points (relevés sur la spline issue des 10 points

d’extraction des bras de levier) contrairement à 15 points dans le cas d’application à

l’avant-bras dans le chapitre 4. En effet, les muscles actionnent des articulations à plus

de degrés de liberté dans le complexe de l’épaule que dans les liaisons de l’avant-bras, ce

qui augmente à la fois la demande en ressources mémoire et en temps de calcul.
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Muscles Modèle de Seth et al. (2019) Modèle
Obstacles VP VP

Muscles de type 2
Coracobrachialis (CORB) 0 0 2
Deltoideus medial (DELTM) 1 1 2
Deltoideus posterior (DELTP) 1 1 2
Infraspinatus inferior (INFI) 2 0 2
Infraspinatus superior (INFS) 2 0 2
Latissimus dorsi inferior (LATI) 1 2 4
Latissimus dorsi medial (LATM) 1 3 4
Latissimus dorsi superior (LATS) 1 3 4
Pectoralis major inferior (PMAJI) 1 0 2
Pectoralis major medial (PMAJM) 1 0 2
Pectoralis minor (PMIN) 1 0 2
Rhomboideus major (RHOMB) 1 0 2
Serratus inferior (SERI) 1 0 2
Serratus anterior (SERM) 1 0 2
Subscapularis inferior (SUBSI) 2 0 2
Subscapularis medius (SUBSM) 2 0 2
Subscapularis superior (SUBS) 2 0 2
Supscapularis anterior (SUPA) 2 0 2
Supscapularis posterior (SUPP) 1 0 2
Teres major (TMAJ) 2 0 2
Teres minor (TMIN) 1 0 2
Trapezius inferior (TRAPI) 1 0 2
Trapezius medial (TRAPM) 1 0 2
Trapezius superior (TRAPS) 1 0 2

Tableau 6.1 – Comparaison des données nécessaires à la description des chemins musculaires :
les chiffres dans les colonnes obstacles et points de passage (VP) correspondent aux nombres
d’obstacles et de points de passage, respectivement, utilisés pour décrire les chemins musculaires.

Segment Masse Densité Longueur Rayon du
(kg) (kg.L−1) (m) cylindre (m)

Clavicule 0,12 1,04 0,13 0,017
Humérus 1,67 1,07 0,32 0,040

Tableau 6.2 – Description des segments d’intérêt pour un homme (1m70, comme le modèle
de Holzbaur et al. (2005)) de masse 70kg (indice de masse corporelle standard). Les valeurs de
masse sont adaptées de Dumas et al. (2007), les valeurs de densité sont reprises de Yeadon (1990)
et les longueurs sont adaptées de Seth et al. (2016). Le rayon du cylindre est déduit de la masse,
la densité et de la longueur.

De plus, on ne réalise dans cette étude que l’étape d’optimisation des bras de levier,

puisque la méthode proposée dans le chapitre 4 comporte deux étapes distinctes (Figure
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4.2). On s’intéresse d’abord à la première étape et on souhaite évaluer la qualité des

résultats à son issue avant de passer à l’étape suivante.

On conserve la même métrique RMSE telle que définie dans le chapitre 4, section 4.3.4.

6.1.3 Résultats

On retrouve dans les Figures 6.3 et 6.4 les RMSE des bras de levier associées à

chaque muscle et à chaque angle, d’une part en valeur absolue (cm) et d’autre part

en valeur relative (%).

Figure 6.3 – RMSE des bras de leviers musculaires pour chaque muscle pour chaque articulation
en cm

Figure 6.4 – rRMSE des bras de leviers musculaires pour chaque muscle pour chaque articulation
en %
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On remarque d’abord globalement que les muscles n’activant que l’articulation gléno-

humérale donnent de meilleurs résultats en valeur relative et en valeur absolue que

les autres muscles. On retrouve la RMSE la plus élevée en absolu (20,99 cm) sur la

rotation interne de la scapula pour le muscle LATI, mais la RMSE maximale relative

(188,83 %) se trouve sur le muscle PMIN sur l’élévation de la scapula. On retrouve la

RMSE des bras de levier la plus faible en absolu (0,00 cm) et en relatif (0,35 %) sur

le muscle DELTP pour la rotation axiale GHA.

Les deux figures permettent aussi de mettre en avant que parmi les degrés de libertés

de la liaison scapulo-thoracique, c’est la rotation ascendante de la scapula qui est la

mieux approximée par rapport aux autres degrés de liberté.

Afin de pouvoir valider les résultats en sortie de la méthode, on se compare à des

données de la littérature. Hik et Ackland (2019) ont effectué une revue de littérature sur

les différentes études mesurant les bras de levier au niveau de la liaison gléno-humérale.

On relève à partir leurs courbes ; qui comparent différentes études expérimentales ;

que les écarts maximaux pour un même bras de levier et un même angle sont de

l’ordre du centimètre.

Si on ne considère que les muscles n’activant que l’articulation gléno-humérale, la

RMSE absolue maximale est atteinte pour le muscle DELTM pour l’élévation de l’épaule,

à 0,7 cm. On peut alors en conclure que les erreurs liées à ces muscles sont de l’ordre

de grandeur des écarts interspécimens de la littérature.

Pour les muscles grands pectoraux et grand dorsaux, leurs erreurs maximales sont

de respectivement 1,64 cm et 2,84 cm. Or, si l’on se réfère aux courbes issues de Hik

et Ackland (2019), l’erreur minimale pour les grands pectoraux en plan d’abduction

dans le plan coronal est supérieure à 1,5 cm et celle pour les grands dorsaux en flexion

dans le plan sagittal est supérieur à 3 cm.

À notre connaissance, il n’existe pas d’étude sur cadavre pour la mesure de bras de

levier de la liaison scapulo-thoracique ni pour les mouvements de la clavicule. Les résultats

issus de l’étude ne peuvent donc pas être comparés à des variations interspécimens.

Claire LIVET, 23 août 2022



122 6.1. Application de la méthode de création de muscles au complexe de l’épaule

6.1.4 Discussion

La RMSE en sortie de la méthode est calculée sur la variation de tous les angles et

non sur la variation d’un seul angle avec tous les autres fixes, comme c’est le cas pour les

données expérimentales. La comparaison avec la littérature n’est donc que partielle, et

ne permet pas de valider complètement le modèle. On fera ici l’hypothèse que le modèle

musculaire est valide à partir du moment où il se situe dans l’ordre de grandeur de la

littérature pour un bras de levier donné pour une seule variation d’angle.

D’après l’hypothèse émise précédemment, on en conclut que puisque tous les muscles

actionnant la liaison gléno-humérale sont du même ordre de grandeur que les variations

interspécimens, alors ces modèles musculaires sont utilisables pour les estimations d’efforts

musculaires quasi-statiques.

On remarque donc qu’à la fois pour les liaison de l’avant-bras dans le chapitre 4 et pour

la liaison gléno-humérale que les résultats se retrouvent dans les variations interspécimen.

Dans ces cas-là, les liaisons étudiées sont composées de plusieurs liaisons pivot en série

superposées partageant le même centre instantané de rotation.

Bien qu’on ne puisse pas savoir où les résultats associés à la liaison scapulo-thoracique

se situent par rapport à la littérature, on a constaté qu’ils étaient jusqu’à 100 fois plus

élevé en pourcentage que les résultats de la liaison gléno-humérale. Ceci peut s’expliquer

par le fait que la liaison scapulo-thoracique est complexe, du fait de la boucle fermée et

du glissement de la scapula sur les tissus mous ainsi que des muscles qui relient la scapula

au thorax. L’enroulement autour des obstacles dans le modèle initial aurait donc un

comportement différent que lorsque l’on considère des liaisons pivot en série. L’utilisation

des points de passage uniquement, positionnés sur des segments réels, pour une liaison

aussi complexe ne permettrait alors pas de représenter correctement l’enroulement initial.

De plus, les résultats sur la liaison scapulo-thoracique doivent être pris avec du

recul. Par exemple, on observe sur la Figure 6.5 que les bras de levier d’entrée pour

le muscle LATI pour l’axe SCRI (où le modèle présente 20,99 cm d’erreur) sont de

l’ordre de grandeur de 20 cm. Cet ordre de grandeur est plus élevé que ceux des autres
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bras de levier issus de la littérature pour les autres articulations : environ 4 cm pour

le coude (Murray et al., 1995), environ 3 cm pour la liaison gléno-humérale (Hik et

Ackland, 2019), environ 2 cm pour le poignet (Goislard De Monsabert et al., 2018) ;

pour lesquelles la méthode donne des erreurs inférieures à 60 % (Tableau 4.3 et Figure

6.4). La méthode développée n’est peut-être pas capable d’approximer des ordres de

grandeur aussi élevé : le modèle généré par notre méthode possède donc un bras de

levier de l’ordre du centimètre pour le couple LATI/SCRI.

SCE
SCA
SCRA
SCRI

Figure 6.5 – Bras de levier du muscle LATI pour autour de l’axe SCRI issus du modèle de Seth
et al. (2019) sous OpenSim, pour différentes valeurs des coordonnées généralisées de la scapula.

Les données d’entrées sont reprises du modèle de Seth et al. (2019). Celui-ci a lui-même

les données expérimentales de Ackland et al. (2008) pour créer ses chemins musculaires.

Or, Ackland et al. (2008) ne donnent des données expérimentales que pour la liaison

gléno-humérale. Il n’existe pas à notre connaissance de données expérimentales pour les

bras de levier concernant la liaison scapulo-thoracique. En effet, cette liaison n’étant

pas considérée comme une liaison fonctionnelle pour la dynamique, les bras de levier

associés à cette liaison ne sont pas étudiés. On peut s’interroger sur la fiabilité des données

d’entrée, mais aussi sur la pertinence de l’utilisation de la méthode sur cette liaison.
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Utiliser directement des points de passage issus, par exemple, de données d’imagerie

médicale permettrait de créer un modèle musculaire plus réaliste et plus fiable.

6.2 Application à des données de lancer

Laitenberger et al. (2014); Hybois et al. (2019) ont montré que la prise en compte de

boucle fermées et de contraintes à l’avant-bras et à l’épaule permettait d’améliorer les

résultats issus de l’optimisation cinématique multicorps. On peut alors se demander quel

est l’impact de cette prise en compte cette fois sur l’étape d’estimation des efforts

musculaires.

On propose donc dans cette étude d’étudier la différence de résultats issus de deux

modèles d’avant-bras : celui en boucle ouverte de Klein Horsman et al. (2007) et celui

en boucle fermée proposé par Pennestrì et al. (2007) que nous avons modifiés comme

proposé dans Livet et al. (2021) et dans le chapitre 4. Ces résultats seront comparés

entre eux ainsi qu’à des mesures EMG.

On rappelle (cf chapitre 2, section 2.4.3) l’écriture des deux problèmes à résoudre

le Tableau 6.3.

Problème à résoudre

Modèle sans contrainte


min

a
‖a‖2

tel que 0 ≤ a ≤ 1
H(q)q̈ +C(q̇, q) = R(q)a ◦ fmax

Modèle contraint


min

a
‖a‖2

tel que 0 ≤ a ≤ 1
GT (H(q)q̈ +C(q̇, q)) = GTR(q)a ◦ fmax

Tableau 6.3 – Formulation mathématique des problèmes à résoudre

6.2.1 Modèles

6.2.1.1 Modèles ostéoarticulaires

Les coordonnées articulaires q sont issues de la méthode avec pénalisation des

contraintes présentée au chapitre 3, section 3.1.2. On applique un filtre passe bas de

Butterworth d’ordre 4 avec une fréquence de 5 Hz sur les q (Winter, 2009; Skogstad
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et al., 2013). On applique ensuite la méthode de Moissenet et al. (2012) (cf chapitre 2,

section 2.4.1) pour calculer des vitesses q̇ et accélérations q̈.

Les modèles utilisés pour l’optimisation cinématique multicorps se limitent au membre

supérieur, sans jambe ni tête (Figures 6.6 et 6.7). Comme on ne s’intéresse qu’aux

muscles activant l’avant-bras, le modèle à l’épaule est en boucle ouverte et le modèle

à l’avant-bras est en boucle fermée.

Figure 6.6 – Schéma rappelant les liaisons et les muscles mis en jeu lors de l’étude pour le
modèle en boucle fermée. Les détails des abréviations sont donnés dans l’annexe 7.2.

Les deux modèles possèdent les mêmes muscles, à savoir ceux issus de la méthode du

chapitre 4 (Tableau 4.2) auquel on rajoute deux muscles biceps brachii long (BICL) et

court (BICS) ainsi que le triceps brachii long (TRIlg). En effet, ces 3 muscles agissent

sur les mobilités de l’épaule et de l’avant-bras. Or, les 2 cas d’application précédents

s’appuyaient sur des muscles n’agissant que sur les mobilités de l’épaule ou sur celles

de l’avant-bras mais pas sur les deux en même temps. On reprend donc simplement

les points d’origine, d’insertion et de passage de ces muscles et leurs forces maximales

à partir du modèle de Holzbaur et al. (2005).

Les muscles du modèle boucle ouverte sont placés anatomiquement de façon identique

par rapport au modèle boucle fermée. Les muscles qui sont attachés à l’ulna sont donc
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Figure 6.7 – Schéma rappelant les liaisons et les muscles mis en jeu lors de l’étude pour le
modèle en boucle ouverte. Les détails des abréviations sont donnés dans l’annexe 7.2.

placés au même point anatomique mais sont attachés au radius.

Les segments utilisés pour les équations de la dynamique sont, pour le cas de la boucle

fermée, le radius droit, l’ulna droit et la main droite. Pour la boucle ouverte, les segments

isolés sont simplement l’ensemble radius-ulna droit formant un solide unique et la main

droite. On ne considère que le côté droit car c’est le bras qui a été équipé d’EMG.

6.2.1.2 Mise à l’échelle des forces musculaires maximales

Le vecteur fmax est issu du produit entre la section transversale physiologique (PCSA)

et la tension spécifique des fibres musculaires (Holzbaur et al., 2005; Bolsterlee et al.,

2015). Holzbaur et al. (2007) rapportent aussi que la PCSA varie substantiellement

d’un sujet à l’autre. Bolsterlee et al. (2015) indiquent la tension spécifique des fibres

musculaires peut elle aussi varier d’un sujet à l’autre. Il est donc nécessaire de mettre à

l’échelle les forces maximales fournies pour les adapter à chaque sujet.

On applique pour chaque sujet une méthode similaire à celle proposée par Bolsterlee

et al. (2015), présentée en Figure 6.8. Pour chaque sujet, on reprend les forces maximales

initiales f0 issues du modèle de Holzbaur et al. (2005). On calcule ensuite pour tous les

Claire LIVET, 23 août 2022



6. Applications 127

essais d’un même sujet l’estimation des forces musculaires résultantes. Jusqu’à ce que

le problème défini dans le Tableau 6.3 converge, on augmente arbitrairement le facteur

multiplicatif de fmax de 0,5. La convergence du résultat est définie telle que l’algorithme

de résolution du problème d’estimation des efforts musculaires trouve une solution qui

minimise la fonction de coût en respectant les contraintes imposées.

Figure 6.8 – Méthode de mise à l’échelle de la force maximale

Afin d’obtenir une solution à la fois en boucle ouverte en boucle fermée, on réalise

cette calibration à la fois sur le modèle en boucle ouverte et sur celui en boucle fermée.

On choisit ensuite le facteur multiplicatif maximum d’un même sujet pour l’appliquer

au modèle utilisé (Tableau 6.4).

Facteur multiplicatif
Modèle

boucle ouverte
Modèle

boucle fermée
Sujet 1 2 3
Sujet 2 3,5 2,5
Sujet 3 1,5 4
Sujet 4 4 3,5
Sujet 5 1,5 2

Tableau 6.4 – Facteurs de mise à l’échelle à l’issue de la méthode de calibration de la force
musculaire maximale. Le facteur retenu est le maximum des deux facteurs (en gras).

6.2.2 Expérimentations

Les essais utilisés sont les essais de lancer décrits dans le chapitre 2, section 2.5. On a

donc 5 sujets effectuant chacun 18 lancers de balle au-dessus de la tête.

On retire de l’étude les essais présentant un blocage d’Euler. En effet Šenk et Chèze

(2006) indiquent que la séquence de rotations à la liaison gléno-humérale proposée par Wu
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et al. (2005) pouvait être sujet à des blocages d’Euler. C’est le cas lorsque le deuxième

angle de la séquence Y-X-Y se rapproche de 0. Le blocage d’Euler peut alors engendrer des

discontinuités angulaires (Šenk et Chèze, 2006). Cette discontinuité angulaire n’impacte

pas négativement la reconstruction du mouvement. Cependant, lorsque les angles sont

filtrés, comme recommandé par van den Bogert et de Koning (1996); Edwards et al.

(2011), la discontinuité l’est aussi et le mouvement résultant de ce filtrage ne suit plus

le mouvement expérimental. Cependant, ne pas filtrer les données serait permettre

l’introduction d’un bruit dans les termes de vitesses et d’accélération (van den Bogert et

de Koning, 1996), ce qui fausserait les résultats pour l’estimation des efforts musculaires.

On retire donc au total 21 essais des 90 essais initiaux.

6.2.3 Critères de comparaison

Comme on ne traite que l’avant-bras, on n’effectue la comparaison qu’entre les

muscles suivants :

— Muscle biceps brachii avec le muscle BICS

— Muscle triceps brachii long avec le muscle TRIlg

— Groupe des muscles fléchisseurs du poignet avec le muscle ECRL

— Groupe des muscles extenseurs du poignet avec le muscle FCR

N’ayant pas accès à des efforts maximaux de contraction volontaires (Konrad, 2006),

on ne peut pas comparer les amplitudes des signaux EMG traités directement avec

les activations issues des deux modèles.

Pour la comparaison, tous les signaux EMG seront normalisés par rapport à leur

maximum sur l’essai traité (Burden, 2010). La même démarche est adoptée pour les

activations des deux modèles.

On utilisera donc les deux métriques suivantes :

— la corrélation croisée, permettant d’estimer à quel point les signaux se ressemblent

(Winter, 2009)
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— le retard entre deux signaux

Le retard est choisi comme le décalage temporel où la corrélation croisée est maximale.

6.2.4 Résultats

Avant de passer à la comparaison même des activations, on trace le temps de calcul

pour chaque étape de la chaîne de traitement pour les deux modèles sur la Figure 6.9.

La fréquence de 486,8 kHz pour l’étape de calcul des vitesses et accélération en boucle

ouverte correspond au calcul de la différence finie centrée d’ordre 2 sur les positions

et vitesses définies dans le chapitre 2, section 2.4.1.

Figure 6.9 – Comparaison des fréquences pour chaque étape de la chaîne de traitement
de l’analyse musculo-squelettique. On sépare l’étape de cinématique inverse en deux étapes :
l’optimisation cinématique multicorps (OCM) et le calcul des vitesses et accélérations (V&A).
Viennent ensuite les étapes de dynamique inverse (DI) et d’estimation des efforts musculaires
(Mus).

On observe dans la Figure 6.10 un exemple d’activations issues de la résolution du

problème d’estimation des efforts musculaires, comparées aux mesures EMG. On observe

sur cette figure que les tendances sont similaires entre les courbes : par exemple, le

muscle BICS s’active à la fois sur le modèle en boucle ouverte, en boucle fermée et

sur la mesure expérimentale entre 2 s et 4 s.

Les Figures 6.11 et 6.12 présentent la répartition des corrélations et des retards sur

les 69 essais totaux utilisés. On remarque que les retards ne sont pas systématiquement
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Figure 6.10 – Exemple d’activations musculaires issues de la résolution du problème d’estimation
des efforts musculaires (BF pour le modèle en boucle fermée, BO pour le modèle en boucle ouverte)
vis-à-vis des mesures EMG.

d’un même signe : au sein du même modèle, les activations peuvent être en avance ou

en retard par rapport aux mesures EMG.

Figure 6.11 – Corrélations entre les activations issues des différents modèles et les mesures
EMG. On indique par les étoiles (*) les résultats issus du test one-way ANOVA non paramétrique
de Kruskal et Wallis (1952), avec "***" pour p<0,001, "**" pour p<0,01 et "*" pour p<0,05

Pour les muscles BICS, TRIlg, et ECRL, la médiane des corrélations du modèle

boucle ouverte est plus élevée que celle des corrélations du modèle boucle fermée. Les

corrélations pour les muscles ECRL, FCR et TRIlg sont significativement différentes

(p<0,01) entre boucle ouverte et boucle fermée. Ce n’est pas le cas du muscle BICS.
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Figure 6.12 – Retard entre les activations issues des différents modèles et les mesures EMG.
On indique par les étoiles (*) les résultats issus du test one-way ANOVA non paramétrique de
Kruskal et Wallis (1952), avec "***" pour p<0,001, "**" pour p<0,01 et "*" pour p<0,05

Pour le muscle BICS, les retards de phases sont significativement différents (p<0,01).

On en déduit que les signaux pour le muscle BICS sont similaires mais déphasés par

rapport aux mesures EMG.

Le muscle ECRL est significativement plus corrélé (p<0.001) aux mesures EMG en

boucle ouverte qu’en boucle fermée. Le retard pour ce muscle est celui possédant la

dispersion la plus grande pour le modèle boucle fermée.

Le muscle FCR est significativement plus similaire (p<0,001) aux mesures EMG en

boucle fermée qu’en boucle ouverte. Le retard n’est quant à lui pas significativement

différent (p=0,35) pour ce muscle pour les deux modèles. La médiane de retard est de

-0,05 s en boucle ouverte et de -0,08 s en boucle fermée. Le minimum de corrélation

en boucle fermée est de 0,63 : c’est le muscle le plus corrélé aux mesures EMG du

modèle boucle fermée.

Le muscle TRIlg est plus significativement plus corrélé aux mesures EMG par le

modèle boucle ouverte que par le modèle en boucle fermée. C’est le muscle le plus corrélé

pour le modèle boucle ouverte (minimum de corrélation à 0,59). Le retard entre les deux

modèles pour ce muscle est significatif (p=0,031). La médiane du retard pour le modèle

boucle ouverte est de -0,04 s et celle pour le modèle boucle fermée de -0,02 s.
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6.2.5 Discussion

6.2.5.1 Écarts de fréquence : BO vs BF

On observe sur la Figure 6.9 que la fréquence en boucle ouverte est systématiquement

plus élevée que pour le modèle en boucle fermée : ceci est dû à l’ajout à la fois de

coordonnées généralisées supplémentaires et à la prise en compte des contraintes.

On remarque que la fréquence en BF sur l’étape d’optimisation cinématique multicorps

est moins élevée que dans le chapitre 3, Tableaux 3.1 et 3.2, (9,80 Hz) : en effet, la tolérance

de variation de la fonction coût était fixée dans ce chapitre à 1.10−8, contrairement au

chapitre 3 où elle était de 1.10−6. Cela permet de diminuer la moyenne globale (sur tous

les sujets et sur tous les essais) de l’erreur de reconstruction à respectivement 1,24 cm

pour le modèle en boucle fermée et 1,21 cm pour le modèle en boucle ouverte. Il est aussi

à noter que l’on n’utilise pas tous les essais du chapitre 3, pour les raisons précédemment

citées. Dans le chapitre 2, on a développé la méthode proposée par Moissenet et al.

(2012) permettant de calculer les vitesses et accélérations cohérentes pour un système

contraint. La prise en compte de cette étape, inexistante pour un modèle en boucle

ouverte, ralentit le temps de calcul, comme montré sur la Figure 6.9. Cette étape a

été implémentée par l’usage d’une différence finie centrée d’ordre 2 sur la dérivée de

la jacobienne des contraintes. Utiliser une dérivation analytique permettrait de gagner

du temps de calcul, comme montré dans le chapitre 5.

La fréquence en boucle fermée de l’étape d’estimation des efforts musculaires est

plus élevée sur la Figure 6.9 (76,56 Hz) qu’à l’issue du travail du chapitre 5 (Figure 5.9)

(29,3 Hz). En effet, il y a 43 muscles et 42 équations à résoudre dans le modèle du 5,

alors qu’il y a 17 muscles et 9 équations résolues dans cette étude.

Les fréquences de calcul pour la dynamique inverse sont du même ordre de grandeur,

et sont différentes du fait qu’il y a moins de segments dans le modèle boucle ouverte

que le modèle en boucle fermée. La même analyse peut être réalisée pour les fréquences

de calcul de l’étape d’estimation des efforts musculaires.
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6.2.5.2 Écarts des activations : BO vs BF

On remarque que les écarts de corrélations et de retard d’un modèle à l’autre, bien

qu’ils soient parfois significatifs, ne sont pas importants : les ordres de grandeurs sont

les mêmes et il n’y a pas un modèle qui soit meilleur que l’autre sur tous les muscles

observés. On peut déduire que l’utilisation d’un modèle boucle fermée ne dégrade pas les

résultats d’estimations des efforts musculaires vis-à-vis d’un modèle en boucle ouverte,

sauf pour le muscle ECRL. Il améliore les résultats pour le muscle FCR. Cela permet donc

d’utiliser un modèle anatomiquement réaliste pour effectuer toutes les étapes de l’analyse

musculo-squelettique. Cependant, on utilise ici seulement 4 mesures EMG pour faire une

validation sur un modèle possédant 18 muscles en boucle fermée et 16 muscles en boucle

ouverte. Les conclusions tirées de cette comparaison sont donc à prendre avec précaution.

6.2.5.3 Validité des modèles

Puisque lors de cette étude nous ne disposions pas de contractions maximales

volontaires pour normaliser les efforts du sujet. Il est donc difficile de mettre à l’échelle

les modèles musculaires mais aussi d’utiliser une métrique telle que l’erreur moyenne

absolue entre les signaux d’activations et les mesures EMG, couramment utilisée dans la

littérature (de Zee et al., 2007; Dubowsky et al., 2008; Odle et al., 2019; Seth et al., 2019).

L’utilisation de données expérimentales (ergomètre par exemple, (De Groote et al.,

2010; Haering et al., 2019)) permettrait de faire une mise à l’échelle du modèle de

génération d’effort musculaire personnalisé, plus précis que la démarche que nous avons

employée pour la mise à l’échelle.

Pour la comparaison entre les signaux d’activations et les mesures EMG, de Zee et al.

(2007) utilisent une mesure de corrélation, indiquant pour leur étude ; sur muscles de la

mandibule pendant des mouvements de mâchoire ; une valeur moyenne pour tous leurs

essais et tous leurs muscles à 0,58, avec un maximum à 0,879 et un minimum à 0,125.

Pour comparaison, cette étude a 0,743 de corrélation moyenne pour tous les muscles et

tous les essais étudiés, avec un maximum à 0,974 et un minimum à 0,230.
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Comparativement à l’étude de Blana et al. (2008) sur des mouvements plans du

bras, où la corrélation du muscle biceps brachii court varie entre 0,8 et 0,2 pour tous

ses sujets, la variation du muscle BICS, boucle ouverte et boucle fermée confondue est

de 0,313 à 0,881. La valeur moyenne de corrélation pour le muscle TRIlg est de 0,282

dans l’étude de Blana et al. (2008), alors qu’elle est de 0,778 dans notre étude. Quental

et al. (2018) donnent une corrélation moyenne de 0,944 pour le muscle BICS dans le

meilleur cas, pour une étude sur de mouvements d’abduction et de flexion de la liaison

gléno-humérale sous différents chargements.

On en conclut que les deux modèles permettent de donner des résultats sur l’activation

dans les mêmes ordres de grandeur que la littérature. van der Helm (1994) indique que

l’on ne peut pas utiliser les amplitudes des EMG pour valider les modèles musculo-

squelettiques. En effet, les mesures EMG ne sont pas uniquement fonction de l’effort

musculaire exercé mais aussi de la longueur musculotendineuse du muscle monitoré. On

ne peut donc valider que qualitativement les deux modèles (Blana et al., 2008; Lund

et al., 2012), via des mesures de corrélation et de retard dans cette étude.

6.2.5.4 Limites de la méthode d’estimation des efforts musculaires

D’après Quental et al. (2016), un modèle musculaire plus réaliste (Zajac, 1989) et

qu’une résolution par dynamique directe (Erdemir et al., 2007) permettraient d’obtenir de

meilleurs résultats pour tous les modèles comparativement aux mesures EMG. La méthode

de calibration du modèle musculaire provient de la simplicité du modèle de génération

des efforts. Pour un modèle plus complexe impliquant des relations forces longueurs, une

calibration utilisant des données expérimentales supplémentaires (ergomètre, sondes à

ultrasons (De Groote et al., 2010; Haering et al., 2019; Goislard de Monsabert et al.,

2020)) serait nécessaire.

Nous avons utilisé pour cette étude un critère de minimisation des activations au

carré. Il existe d’autres critères dans la littérature : Quental et al. (2018) minimisent la

consommation d’énergie, Glitsch et Baumann (1997); Challis (1997) ont étudié différents

critères de répartition des efforts musculaires et Erdemir et al. (2007) recensent de

Claire LIVET, 23 août 2022



6. Applications 135

nombreuses études minimisant une fonction des efforts musculaires. Pour un essai de

lancer, on peut s’interroger sur la pertinence de l’usage d’une minimisation des activations,

qui implique que le sujet cherche avant tout à minimiser l’effort musculaire fourni. Dumas

et al. (2014) introduisent une fonction coût multi-objectif, qui minimise à la fois l’effort

musculaire mais aussi les efforts intersegmentaires. Pour des tâches nécessitant de la

stabilité, Flash et Mussa-Ivaldi (1990) introduisent la notion de raideur provenant de

la cocontraction des muscles. Stanev et Moustakas (2019) proposent alors de simuler

des trajectoires en prenant en compte cette raideur : il serait intéressant de pousser la

démarche jusqu’à prendre en compte la raideur dans la fonction coût (Forster et al.,

2004), puisque la cocontraction ne peut apparaître dans le problème d’optimisation

statique tel qu’on l’a utilisé d’après Herzog et Binding (1993). Ces approches pourraient

permettre d’obtenir de meilleurs résultats lors de la comparaison des EMG avec les

activations musculaires simulées.

6.3 Conclusion

Ce chapitre a permis d’explorer deux cas d’applications : l’application de la méthode de

création de muscles au complexe de l’épaule et l’application de la méthode d’estimation

des efforts musculaires à des essais de lancer.

La liaison scapulo-thoracique étant une liaison complexe, la modélisation par points

de passage ne permet pas de suivre les bras de levier en entrée aussi bien que pour la

modélisation musculaire à l’avant-bras. Cependant, les résultats pour la liaison gléno-

humérale sont très encourageants, puisqu’ils sont du même ordre de grandeur que les

résultats que les variations interspécimen issues de la littérature.

L’élément majeur à noter de la comparaison des modèles boucle ouverte et boucle

fermée pour les données de lancer réside dans le fait que les corrélations aux mesures

EMG sont équivalentes en ordre de grandeur. L’usage d’un modèle en boucle fermée

dégrade uniquement les résultats pour le muscle ECRL.
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Il serait intéressant d’étudier l’impact entre boucle fermée et boucle ouverte au niveau

de l’épaule, à l’aide du modèle musculaire précédemment développé. Les résultats seraient à

manipuler avec précaution au regard des écarts de résultats entre les bras de levier d’entrée

et ceux issus du modèle, mais pourraient permettre de conclure quant à la similarité ou

non des résultats en boucle ouverte et en boucle fermée vis-à-vis de mesures EMG.
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Conclusion

7.1 Bilan des travaux présentés

Dans cette thèse, nous avons proposé des contributions algorithmiques pour la

réduction du temps de calcul lors de la prise en compte de contraintes dans les étapes

de l’analyse musculo-squelettique.

Tout d’abord, dans le chapitre 3, on a comparé deux méthodes de résolution d’op-

timisation cinématique multicorps : la première sous contraintes et limites articulaires

dures, et la seconde en insérant une pénalisation de ces contraintes et limites dans sa

fonction de coût. Il en a résulté que les coordonnées articulaires différaient peu d’une

méthode de résolution à l’autre. Les résultats issus de la méthode de pénalisation étaient

plus plausibles anatomiquement que les résultats issus de l’autre méthode. De plus, la

méthode de pénalisation a permis d’augmenter d’un facteur 20 la rapidité du temps

de calcul de la résolution d’optimisation cinématique multicorps. D’autres algorithmes

(par exemple, un filtre de Kalman étendu (Fohanno et al., 2014; Bonnet et al., 2017))

et le choix des facteurs de pénalisation seraient à étudier.

Ensuite, afin de pouvoir estimer les efforts musculaires, nous avons développé dans le

chapitre 4 une méthode permettant de générer un chemin musculaire de façon automatique

à partir de données de bras de levier et de longueurs musculotendineuses. L’application sur

un modèle d’avant-bras a permis de quantifier la validité de la démarche. Les différences

entre les bras de levier d’entrée et ceux issus du modèle généré automatiquement se
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trouvent dans l’ordre de variation de la littérature inter-spécimen. La mise à l’échelle

de ces modèles reste à investiguer, tout comme l’application de cette méthode au

membre inférieur.

Le gain en temps de calcul étant un des enjeux centraux de cette thèse, nous avons

étudié dans le chapitre 5 différentes méthodes permettant de calculer les quantités mises

en jeu dans l’estimation des efforts musculaires. Les méthodes permettant d’exploiter

la connaissance précise des modèles utilisées permettent de diminuer le temps de calcul

face à des méthodes génériques. Cependant, pour atteindre le temps réel, il pourrait

être intéressant d’explorer d’autres algorithmes d’optimisation ou d’autres méthodes

de répartition des efforts musculaires.

Enfin, une dernière partie consacrées aux applications (chapitre 6) a permis d’utiliser

les méthodes précédemment décrites. On a d’abord appliqué la méthode de génération

automatique de muscles à l’épaule. Pour la liaison glénohumérale, les écarts de résultats

sont similaires à ceux de la littérature. Cependant, pour la liaison scapulo-thoracique, il

est difficile de juger de la pertinence des résultats, étant donné que les définitions des

angles ne sont pas standardisés et qu’il n’existe pas à notre connaissance des bras de

levier expérimentaux mesurés pour cette liaison. La seconde application a permis de

comparer les résultats des estimations des efforts musculaires pour un même mouvement

sur deux modèles d’avant-bras différents : un modèle boucle ouverte et un modèle boucle

fermée. On en conclut que bien que les résultats soient significativement différents, aucun

modèle ne permet d’approcher les signaux EMG plus que l’autre.

7.2 Perspectives

L’utilisation des méthodes proposées permet de gagner du temps mais pas d’atteindre

le temps réel : d’autres pistes restent à explorer encore pour l’atteindre, telles que la

compilation du code. Pour des facilités d’implémentation, tout le code présenté a été écrit

sous Matlab, donc un code interprété. Il est connu que le code compilé est plus rapide

d’exécution que le code interprété : un code C++ s’exécute environ 500 fois plus vite qu’un

Claire LIVET, 23 août 2022



7. Conclusion 139

code Matlab pour la même application d’après Andrews (2012). Les logiciels réalisant des

analyses musculo-squelettique en temps réel sont d’ailleurs souvent codés en C++ (Delp

et al., 2007; Michaud et Begon, 2021). De plus, pour atteindre le temps réel, Samy et al.

(2019) utilisent de l’optimisation de code, notamment l’utilisation de parallélisation sur

plusieurs processeurs. Cette thèse se focalisant sur des méthodes pour la prise en compte

de contraintes, l’optimisation de code n’a pas été au cœur de ces travaux. La combinaison

compilation et optimisation de code permettrait de gagner encore du temps de calcul.

Tous ces travaux ont été conduits dans un contexte méthodologique, sans cas applicatif.

Il serait intéressant de mettre à l’épreuve la validité des modèles et des méthodes vis-à-vis

de cas applicatifs précis. En effet, le degré de précision anatomique utile peut varier d’un

contexte à l’autre : autant pour des applications en fauteuil roulant, il est nécessaire

d’avoir un modèle complet du complexe de l’épaule (Hybois et al., 2019), autant pour

une application pour le cyclisme, les études de la littérature se focalisent avant tout

sur le membre inférieur (Semwal et Parker, 1999; Neptune et Hull, 1999; Turpin et

Watier, 2020; Jongerius et al., 2022).

Or, l’ensemble des modèles et méthodes présentées ont l’avantage d’être modulaires.

En effet, on a assemblé dans ces travaux le modèle d’épaule de (Seth et al., 2016)

avec le modèle d’avant-bras de (Pennestrì et al., 2007). Si l’on estime que l’usage de

ces boucles fermées n’est pas approprié, il suffit de remplacer ces modèles par celui

de Kontaxis et al. (2009), ou par un autre modèle jugé plus pertinent. De plus, la

méthode de création automatique de chemin musculaire permet aussi cette modularité :

on peut créer des chemins musculaires à partir de données simulées ou expérimentales

sur n’importe quelle chaîne de solides.

Dans cette thèse, où nous avons utilisé un paramétrage réduit au sens des la

modélisation de la dynamique des corps rigides, nous n’avons pas naturellement accès

au calcul des efforts intersegmentaires (Derrick et al., 2020). Une façon simple de les

calculer est d’utiliser un système où tous les segments sont considérés complètement libres

(paramétrage complet) puis leurs liaisons cinématiques sont ajoutées comme équations
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de contraintes (García de Jalón, 1994; Damsgaard et al., 2006; Dumas et Chèze, 2007).

Dans ce cas, les multiplicateurs de Lagrange associées à ces contraintes de liaison sont

directement égaux aux efforts intersegmentaires. Avec le choix de modélisation utilisé dans

ce manuscrit, il faudrait qu’entre chaque segment réel, on ajoute 6 segments virtuels pour

appliquer la démarche précédente. Comme on l’a vu dans les chapitres 3 et 6, l’ajout de

coordonnées généralisées augmente le temps de calcul. Cependant, grâce aux investigations

menées dans le chapitre 5, on a pu constater que les matrices de bras de levier et la

matrice Jacobienne des contraintes peuvent être calculées par projection sur l’axe étudié

des équations de la dynamique. Comme la résolution de la dynamique par la méthode de

Newton-Euler renvoie les 6 composantes des efforts généralisés appliqués sur un corps, il

suffirait donc de mettre en regard les composantes sur les axes des efforts intersegmentaires

avec les matrices calculées par projection sur les mêmes axes. Cela permettrait de conserver

un modèle avec un paramétrage r’eduir, donc de conserver les performances actuelles sur

le temps de calcul. Cela permettrait d’ajouter une étape supplémentaire, qui calculerait

les efforts intersegmentaires en utilisant les efforts musculaires et les multiplicateurs de

Lagrange issus de l’étape d’estimation des efforts musculaires.

Ces travaux s’inscrivent dans une démarche d’analyse musculo-squelettique dans

une méthode inverse. Cependant, les approches analytiques développées pour le calcul

de la matrice des bras de levier et de la Jacobienne des contraintes de boucle fermée

peuvent être utilisées dans une méthode directe, puisque ces quantités apparaissent

de manière équivalente dans les deux méthodes. De plus, la modélisation musculaire

géométrique étant indépendante de la méthode inverse ou directe utilisée, elle peut être

utilisée indifféremment dans les deux cas. Enfin, les approches analytiques peuvent être

utilisées de façon systématique pour les paramétrages complets avec ajout de contraintes

pour définir les liaisons. En effet, ces contraintes vont s’exprimer sous la forme de

positions/rotations à respecter, ce qui est le cadre d’application de l’approche analytique

développée dans le chapitre 5.
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En conclusion, les modèles et méthodes développés dans cette thèse sont utilisables

dans CusToM, qui est une boîte à outil ouverte et à accès libre. Afin d’atteindre un retour

en temps réel, il faudrait d’une part poursuivre la recherche de réduction de temps de

calcul et d’autre part créer une interface graphique avec une latence limitée permettant

de donner à l’utilisateur une évaluation des variables biomécaniques en temps réel. Les

travaux proposés dans cette thèse posent les bases d’une optimisation algorithmique pour

la réduction de temps de calcul pour l’analyse musculo-squelettique et ouvrent la voie

à de nouveaux usages de cette méthodologie d’analyse du mouvement.
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Annexe

Segments Nom Description
TF Flexion/extension du thorax

Abdomen - Thorax * TAR Rotation axiale du thorax
TLB Inclinaison latérale/médiale du thorax
CLP Protraction/rétraction de la clavicule

Thorax - Clavicule * CLE Elevation/dépression de la clavicule
CLA Rotation axiale de la clavicule
ACP Protraction/rétraction acromio-claviculaire

Clavicule - Scapula * ACL Rotation latérale/médiale acromio-claviculaire
ACT Tilt antérieure/postérieure acromio-claviculaire
SCX Translation de la scapula, axe rostro-caudal
SCY Translation de la scapula, axe médio-latéral
SCZ Translation de la scapula, axe antéro-postérieur

Thorax - Scapula † SCE Elevation/dépression de la scapula
SCA Abduction/adduction de la scapula
SCRA Rotation ascendante de la scapula
SCRI Rotation interne de la scapula
GHP Plan d’élévation gléno-huméral

Scapula - Humérus * GHE Elevation négative gléno-humérale
GHA Rotation axiale gléno-humérale

Humérus - Ulna * EFE Flexion/extension du coude
EFE Flexion/extension du coude

Humérus - Radius ‡ PS Pronation/supination du coude
RJ3 Troisième rotation huméro-radiale
RD Déplacement axial

Ulna - Radius ‡ PS Pronation/supination du coude
RT Angle de torsion
RA Angle d’ouverture

Radius - Main * WFE Flexion/extension de la main
WDV Déviation radio-ulnaire

Tableau 7.1 – Définition des abréviations utilisées pour décrire les mobilités. Les mobilités sont
précisément décrites dans les travaux de * Wu et al. (2005), † Seth et al. (2016) et ‡ Laitenberger
et al. (2014)
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Muscles Segments origine - insertion
Anconeus (ANC) Humérus - Ulna

Biceps Brachii Court (BICS) Scapula - Radius
Biceps Brachii Long (BICL) Scapula - Radius

Brachialis (BRA) Humérus - Ulna
Pronator Quadratus (PQ) Radius - Ulna
Supinator Brevis (SUP) Radius - Ulna

Triceps Brachii Latéral (TRIlat) Humérus - Ulna
Triceps Brachii Long (TRIlg) Scapula - Ulna

Triceps Brachii Médial (TRImed) Humérus - Ulna
Brachioradialis (BRD) Humérus - Radius

Extensor Carpi Radialis Brevis (ECRB) Humérus - Main
Extensor Carpi Radialis Longus (ECRL) Humérus - Main

Extensor Carpi Ulnaris (ECU) Humérus - Main
Flexor Carpi Radialis (FCR) Humérus - Main
Flexor Carpi Ulnaris (FCU) Humérus - Main

Palmaris Longus (PL) Humérus - Main
Pronator Teres (PT) Humérus - Radius

Coracobrachialis (CORB) Scapula - Humérus
Deltoideus anterior (DELTA) Clavicule - Humérus
Deltoideus medial (DELTM) Scapula - Humérus
Deltoideus posterior (DELTP) Scapula - Humérus
Infraspinatus inferior (INFI) Scapula - Humérus
Infraspinatus superior (INFS) Scapula - Humérus
Latissimus dorsi inferior (LATI) Thorax - Humérus
Latissimus dorsi medial (LATM) Thorax - Humérus
Latissimus dorsi superior (LATS) Thorax - Humérus
Pectoralis major inferior (PMAJI) Thorax - Humérus
Pectoralis major medial (PMAJM) Thorax - Humérus
Pectoralis major superior (PMAJS) Clavicule - Humérus

Pectoralis minor (PMIN) Thorax - Scapula
Rhomboideus major (RHOMB) Thorax - Scapula
Rhomboideus minor (RHOMBM) Thorax - Scapula

Serratus inferior (SERI) Thorax - Scapula
Serratus anterior (SERM) Thorax - Scapula

Subscapularis inferior (SUBSI) Scapula - Humérus
Subscapularis medius (SUBSM) Scapula - Humérus
Subscapularis superior (SUBS) Scapula - Humérus
Supscapularis anterior (SUPA) Scapula - Humérus
Supscapularis posterior (SUPP) Scapula - Humérus

Teres major (TMAJ) Scapula - Humérus
Teres minor (TMIN) Scapula - Humérus

Trapezius inferior (TRAPI) Thorax - Scapula
Trapezius medial (TRAPM) Thorax - Scapula
Trapezius superior (TRAPS) Thorax - Scapula

Trapezius superior clavicule (TRAPC) Thorax - Clavicule

Tableau 7.2 – Compilation des abréviations des muscles et leurs segments d’origine et d’insertion.
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Titre : Contributions algorithmiques à l’analyse musculo-squelettique : modèles et méthodes

Mot clés : biomécanique, contraintes, cinématique, efforts musculaires, temps de calcul

Résumé : Dans un cadre de rééducation
clinique, on peut chercher à établir la sévé-
rité d’une pathologie locomotrice d’un patient.
Cela nécessite d’utiliser des outils permettant
d’évaluer des variables biomécaniques avec
un retour rapide au clinicien. On peut utiliser
pour cela l’analyse biomécanique du mouve-
ment, qui s’appuie sur l’utilisation de modèles
et de méthodes pour évaluer ces variables
biomécaniques. Afin de poser un diagnostic
pertinent, il est important d’utiliser un modèle
du patient anatomiquement réaliste. Il faut
alors pouvoir fournir au clinicien un retour en

temps réel sur les performances du patient en
utilisant un modèle soumis à des contraintes
géométriques.

Cette thèse propose différentes contribu-
tions algorithmiques pour réduire de le temps
de calcul des étapes de l’analyse musculo-
squelettique tout en prenant en compte des
contraintes géométriques présentes dans le
corps humain, à la fois pour l’évaluation des
variables cinématiques mais aussi muscu-
laires. Elle s’intéresse aussi à la réduction du
temps de calcul pour la génération de mo-
dèles de chemins musculaires.

Title: Algorithmic contributions to musculoskeletal analysis: models and methods
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Abstract: In a clinical rehabilitation context,
one can try to establish the severity of a loco-
motor pathology of a patient. This requires the
use of tools allowing the evaluation of biome-
chanical variables with a quick feedback to the
clinician. This can be done using biomechan-
ical movement analysis, which relies on the
use of models and methods to assess these
biomechanical variables. In order to make
a relevant diagnosis, it is important to use
an anatomically realistic model of the patient.
It is then necessary to provide the clinician

with real-time feedback on the patient’s per-
formance using a geometrically constrained
model.

This thesis proposes different algorithmic
contributions to reduce the computation time
of the musculoskeletal analysis steps while
taking into account geometric constraints
present in the human body, both for the eval-
uation of kinematic and muscular variables. It
is also interested in reducing the computation
time for the generation of muscle path models.
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