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Résumé 

L’analyse de la marche est une composante essentielle pour permettre l’évaluation et le 

suivi des pathologies affectants la locomotion. Parmi les métriques obtenues la 

cinématique du genou ressort comme un élément crucial dans la compréhension des 

troubles de la marche. Pour réaliser ces mesures, l’utilisation d’un réseau de caméras 

optoélectroniques est considéré comme le Gold Standard dans le milieu médical. Cet outils 

va permettre d’obtenir la cinématique de mouvement du patient durant des tests 

fonctionnels. Cependant, ce système de capture du mouvement ne permet pas de réaliser 

des analyses de marche prolongée en condition écologique ce qui limite la fiabilité de 

certains résultats sur des déplacements de la vie quotidienne. Cette limitation de mesure 

écologique sur des tests de marche prolongée peut être résolue grâce à l’utilisation de 

centrales inertielles qui sont peu encombrantes et sans restrictions d’environnement.  

L’objectif principal de ce travail de thèse était de développer une méthode  de mesure 

écologique de la cinématique du genou à partir d’une orthèse instrumentée avec des 

centrales inertielles. L’objectif secondaire était de valider cette méthode chez des patients 

atteints de gonarthrose lors d’un test de marche de six minutes.  

Notre première étude a permis de valider la réalisation d’un test de marche de 6 minutes  

sur un tapis roulant asservi en vitesse pour pouvoir réaliser une analyse quantifiée d’une 

marche prolongée. Notre deuxième étude s’est portée sur la précision de mesure de la 

genouillère instrumentée Ted Orthopedics. La cinématique du genou de la genouillère a 

été comparée à un système de navigation osseux sur des mouvements fonctionnels 

couramment utilisés par des cliniciens. Cette étude a révélé une précision de mesure 

satisfaisante lorsqu’on prenait en compte les artefacts de tissus mous. Cependant, la 

méthode de calibration s’est montrée peu robuste pour estimer correctement les axes de 

rotation du genou. Dans ce cadre, la troisième étude visait à améliorer la précision de 

mesure de la genouillère via la mise en place d’une nouvelle méthode de calibration et 

l’utilisation des magnétomètres dans le calcul de la cinématique du genou. Les résultats 

ont montré une amélioration de la précision avec une erreur de mesure inférieure à 3°. 

Néanmoins, les magnétomètres n’étaient pas adaptés pour améliorer la précision de 

mesure en laboratoire. Enfin, notre dernière étude a permis de mettre en application 

l’évaluation de la cinématique du genou sur un test de marche prolongée chez des 

personnes présentant une arthrose du genou. Nos résultats préliminaires ont montré une 

amélioration globale de la qualité de la marche au cours de ces 6 minutes. Cela souligne 

l’importance de réaliser des évaluations de la marche sur des tests prolongés pour se 

rapprocher de la condition de l’individu durant ses déplacements quotidiens.  

Globalement, nos différents travaux montrent l’intérêt d’utiliser un système de capture 

du mouvement tel qu’une genouillère instrumentée, peu encombrant et sans restriction 

d’environnement, pour réaliser un monitoring de la cinématique du genou en condition 

écologique. De futurs travaux sur ce sujets permettraient de proposer une meilleure prise 

en charge de l’arthrose grâce à un monitoring régulier de la condition fonctionnelle du 

genou. 

 

Mots clés : genouillère instrumentée, genou, cinématique du mouvement, mesure 

écologique, arthrose, marche prolongée 
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Abstract 

Gait analysis is an essential component in the evaluation and monitoring of pathologies 

affecting locomotion. Among the metrics obtained, knee kinematics stands out as a crucial 

element in the understanding of gait disorders. To carry out these measurements, the use 

of an optoelectronic camera network is considered as the gold standard in the medical 

field. This tool will allow to obtain the kinematics of the patient's movement during 

functional tests. However, this motion capture system does not allow for the analysis of 

prolonged walking under ecological conditions, which limits the reliability of certain 

results on everyday movements. This limitation of ecological measurement on prolonged 

walking tests can be solved by the use of inertial measurement units which are small in 

size and without environmental restrictions.  

The primary objective of this thesis was to develop a method of ecological knee kinematics 

measurement from an instrumented knee brace with inertial measurement units. The 

secondary objective was to validate this method in patients with knee osteoarthritis during 

a six-minute walking test.  

Our first study validated a 6-minute walking test on a speed-controlled treadmill in order 

to perform a quantified analysis of a prolonged walk. Our second study focused on the 

measurement accuracy of the Ted Orthopedics instrumented knee brace. The knee 

kinematics of the brace were compared to a bone navigation system on functional 

movements commonly used by clinicians. This study showed satisfactory measurement 

accuracy when soft tissue artefacts were taken into account. However, the calibration 

method was found to be not very robust in correctly estimating the axes of rotation of the 

knee. In this context, the third study aimed to improve the measurement accuracy of the 

knee brace by implementing a new calibration method and using magnetometers to 

calculate knee kinematics. The results showed an improvement in accuracy with a 

measurement error of less than 3°. Nevertheless, magnetometers were not suitable for 

improving measurement accuracy in the laboratory. Finally, our last study applied the 

assessment of knee kinematics to a prolonged walking test in people with knee 

osteoarthritis. Our preliminary results showed an overall improvement in the quality of 

walking during the 6 minutes. This underlines the importance of performing gait 

assessments on prolonged tests to approximate the condition of the individual during their 

daily movements.  Overall, our work shows the interest of using a motion capture system 

such as an instrumented knee brace, which is not cumbersome and does not restrict the 

environment, to monitor knee kinematics in an ecological condition. Future work on this 

subject would make it possible to propose better management of osteoarthritis thanks to 

regular monitoring of the functional condition of the knee. 

 

Keywords: instrumented knee brace, knee, kinematics, ecological measures, knee 

osteoarthritis, prolonged walk 
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Introduction générale 

 

De nombreuses années de progrès scientifiques ont permis la mise en place de la première 

analyse du mouvement humain en 3 dimensions grâce aux travaux de Der Gang des 

Menschen en 1895, puis par les associés Wilhelm Braune et Otto Fisher qui vont instaurer 

les bases de l’analyse du mouvement utilisée de nos jours. Ces avancées scientifiques ont 

servi à comprendre et à mieux caractériser la marche et les modifications possibles de 

celles-ci. C’est avec l’arrivée de la première guerre mondiale que l’utilisation de l’analyse 

du mouvement prend tout son sens pour la prise en charge des blessés de guerre 

nécessitant la pose de prothèse. Ainsi l’analyse du mouvement devient un outil d’analyse 

et de rééducation pour les médecins. Parmi ces analyses du mouvement, l’analyse de la 

marche s’impose comme le test de références avec la mise en place de norme pour une 

marche « normale » (Baker, 2007). 

De nos jours, l’étude de la marche est devenue le Gold Standard dans l’évaluation et le 

suivi de différentes pathologies affectant la locomotion. On retrouve ces tests pour 

quantifier les bénéfices de certaines interventions chirurgicales, pharmacologiques ou de 

rééducations. Cette quantification du mouvement permet de mesurer la déviation d ’une 

marche « normale » et ainsi mettre en évidence des altérations des mouvements 

« normaux » des membres inférieurs qu’on retrouve chez une personne saine. Parmi les 

articulations des membres inférieurs, le genou reste une des articulations la plus 

discriminante sur les altérations de la marche.  

Dans ce contexte, l’utilisation de caméras optoélectroniques associées à des marqueurs 

réfléchissants est la solution la plus utilisée dans les laboratoires d’analyse du mouvement 

pour évaluer des déviations de la marche. Pourtant, ce système de mesure soulève des 

critiques quant à la pertinence de certains résultats pouvant être biaisés par l’aspect non-

écologique de la mesure. En effet, les caméras optoélectroniques sont utilisées 

principalement en laboratoire dans des conditions où l’espace d’acquisition est limité en 

surface et la mise en place du matériel est chronophage. Les travaux de Hillel et al. en 

2019, considèrent qu’une évaluation de la marche dans un laboratoire n’est pas 

représentatif de la qualité de la marche durant des déplacements quotidiens. La qualité 
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de la marche en condition écologique serait plus proche d’une marche en situation de 

double tâche. Cette amélioration de la qualité de marche en laboratoire serait causée par 

la réalisation de cette tâche dans un environnement contrôlé sans distraction possible 

contrairement aux déplacements quotidiens. De plus, les consignes de l’investigateur vont 

avoir un effet psychologique positif quant à la réalisation de cette tâche (Hillel et al., 2019). 

Ainsi, la notion de mesure écologique devient une problématique centrale dans l’analyse 

de la marche. Comment mesurer la marche d’une personne sans impacter la qualité de 

celle-ci ? Ce questionnement a suscité des intérêts dans l’utilisation de systèmes de 

mesures alternatifs permettant des mesures écologiques avec des précisions de mesures 

équivalentes au Gold Standard.  

L’amélioration et la miniaturisation des centrales inertielles ont permis de répondre à 

cette problématique en proposant des capteurs peu encombrants, faciles à mettre en place 

et sans restriction de mouvement. De plus, le faible coût du capteur rend le produit 

généralisable dans de nombreux domaines d’analyse. Les centrales inertielles permettent 

de mesurer la cinématique de la marche de manière écologique avec des précisions de 

mesures proches des systèmes de caméras optoélectroniques. Ce domaine considéré 

comme peu fiable et peu rigoureux dans ces débuts est devenu de plus en plus performant 

grâce aux évolutions constantes des systèmes de mesure intuitifs avec des algorithmes de 

traitements directement intégrés aux applications fournies par les fabricants. Dans cette 

optique, une start-up Marseillaise a mis au point une genouillère instrumentée 

permettant de mesurer la cinématique du genou en condition écologique via l’utilisation 

de centrales inertielles incorporées dans un manchon de compression. Cette mesure de la 

cinématique du genou durant les tâches quotidiennes s’inscrit dans une démarche 

d’obtenir un monitoring fiable de la condition physique de l’articulation de la personne. 

L’utilisation de ce type système de mesure permettrait ainsi de proposer une prise en 

charge plus individualisée aux patients par le biais d’un suivi plus régulier en limitant les 

rendez-vous en cabinet.  

Parmi les pathologies affectant la locomotion, l’arthrose est celle qui présente une des 

prévalences les plus importantes avec une évolution qui tend à s’accentuer d’ici les 

prochaines années (Cui et al., 2020). Une évaluation et un suivi plus précis de la pathologie 

pourrait limiter les conséquences de l’arthrose et ainsi soulager le système de santé en 

limitant les prescriptions pharmacologiques et les poses de prothèses de genou (Hunter et 

al., 2014). En ce sens, l’utilisation de centrales inertielles semble être une solution 

prometteuse pour répondre à ce besoin de monitoring. De nombreuses études se sont 
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intéressées à leur utilisation pour identifier les altérations causées par l’arthrose du genou 

sur la marche et d’autres mouvements. La douleur et la raideur articulaire vont impacter 

fortement la qualité de vie de ces personnes en limitant leur autonomie. Cette limitation 

va se traduire par une réduction de la distance pour se déplacer, des difficultés à monter 

ou descendre des escaliers, une vitesse de marche réduite et des problèmes de stabilité 

induisant une appréhension de chute lors des déplacements (Pen, 2016). Ces différentes 

limitations fonctionnelles vont pouvoir être quantifiées grâce aux centrales inertielles 

pour estimer la sévérité de la pathologie en fonction des déviations du mouvement de la 

marche par rapport à une personnes saine (Hullfish et al., 2019; Konrath et al., 2019) 

Ainsi l’objectif de ce travail de thèse consiste à développer une méthode de mesure 

écologique de la cinématique du genou à partir d’une orthèse instrumentée et de la mettre 

en application chez des personnes présentant une arthrose du genou. Il sera ainsi possible 

de monitorer des altérations de la marche au cours d’un déplacement prolongé.  

Ce manuscrit comporte cinq chapitres. Le premier chapitre présente le cadre théorique 

qui débute par un descriptif de la marche et de l’articulation du genou, pour ensuite 

présenter les différents outils disponibles pour permettre son analyse. La présentation de 

ces outils est complétée par l’introduction de la genouillère instrumentée Ted Orthopedics 

comme solution innovante avec pour application l’arthrose du genou. Enfin, la 

problématique de recherche et les objectifs associés vont conclure ce chapitre. Le second 

chapitre est axée sur la méthodologie utilisée lors des études réalisées durant cette thèse. 

Le troisième chapitre présente 4 études avec dans un premier temps la mise en place du 

test de 6 minutes sur un tapis roulant, pour ensuite s’intéresser à la validation de la 

genouillère instrumentée au travers de 2 études, et enfin illustrer une application possible 

de cette genouillère avec l’évaluation de la marche chez des personnes présentant une 

arthrose du genou. Le quatrième chapitre est consacré à la discussion générale des 

différents résultats présentés précédemment, suivie par la présentation des limites de ce 

travail et des perspectives envisagées. Dans le cinquième chapitre, une conclusion 

générale est présentée. 
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1. Le genou 

1.1. Eléments anatomiques 

Le genou est une des articulations la plus volumineuse du corps humain. Le genou 

présente 3 segments osseux : le fémur, le tibia et la patella. Ces groupements forment les 

articulations fémoro-patellaire et fémoro-tibiale. Le fémur comporte 3 parties : deux 

extrémités et le corps du fémur. L’extrémité proximale se compose de la tête du fémur qui 

vient s’insérer dans la cotyle de la hanche et du grand trochanter qui forme une tubérosité 

massive où s’insèrent de nombreux muscles profonds de la hanche. L’extrémité distale du 

fémur est massive et forme en partie l’articulation du genou. Cette partie se compose d’une 

surface articulaire arrondie qui a globalement la forme d’une poulie. Sur la partie 

antérieure, on observe un sillon où vient se glisser la patella, c’est la trochlée fémorale. 

Sur la partie distale, faisant interface avec le tibia, la surface en forme de poulie se 

dédouble. Ces surfaces qui ressemblent aux supports d’un rocking-chair sont les condyles 

fémoraux (médial et latéral). La face supérieure du tibia s’appelle le plateau tibial. Il se 

compose de deux surfaces ovalaires où vont glisser les condyles fémoraux en forme de rail 

creux : les condyles du tibia (glènes tibiales). Sur la face antérieure on trouve la tubérosité 

tibiale. L’articulation fémoro-tibiale ressemble donc, en première approche à une double 

roue s’articulant sur un double rail creux. Cette géométrie va induire un mécanisme de 

roulement et de glissement lors du mouvement de flexion/extension de genou (Calais-

Germain, 2017).  

Les surfaces de contacts entre le fémur et le tibia, sont recouvertes d’un cartilage hyalin 

permettant d’une part de protéger l’os des contraintes de pression et d’autre part de 

faciliter le glissement entre les deux parties. Le cartilage a la particularité d’être un tissu 

avasculaire et non innervé. Ce tissu est composé de chondrocytes qui sont responsables de 

la production et de la dégradation de la matrice extracellulaire du cartilage. Cette matrice 

est composée principalement d’eau (80%), de collagènes et de protéoglycans. Les 

interactions entre le cartilage et l’os sont possibles grâce au cartilage calcifié qui compose 

la couche profonde de celui-ci. Ces interactions permettent le passage de différents 

nutriments et médiateurs chimiques pour le cartilage. L’articulation est encapsulée dans 

la capsule ligamentaire, elle est renforcée dans la partie postérieure pour limiter le 

mouvement d’hyperextension. La capsule est tapissée à l’intérieur de la membrane 

synoviale qui va sécréter la synovie, liquide qui remplit la cavité articulaire (Figure 1). La 
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synovie a pour objectifs de lubrifier les surfaces de contacts et d’apporter des nutriments 

pour le cartilage (Marotte, 2018).  

 

Figure 1 : Schéma d'une capsule articulaire (elenabs via iStockphoto) 

 

1.2. Mobilité du genou 

Les principaux mouvements de l’articulation du genou se font dans le plan sagittal. La 

flexion désigne, à partir de la position anatomique de référence, un mouvement qui 

rapproche les faces postérieures de la jambe et de la cuisse. En flexion active, le genou 

peut atteindre un angle de 140° si la hanche est fléchie et au contraire 120° si la hanche 

est en extension. Cette amplitude augmente en flexion passive pour atteindre 160° et ainsi 

permettre au talon de toucher le fessier. L’extension désigne le mouvement de flexion 

jusqu’à la position anatomique de référence. Lorsque l’extension dépasse la position 

anatomique, on parle d’hyper extension ou de genou recurvatum. Cette amplitude 

d’extension maximale de 5-10° est atteinte lors d’une extension passive. Le genou est 

également le siège de rotations mineurs sur le plan transverse et frontal. Dans le plan 

transverse, lorsque le genou est fléchi, en supposant le fémur fixe et le tibia mobile, on 

observe une rotation externe lorsque le tibia tourne vers l’extérieur et une rotation interne 

lorsque le tibia tourne vers l’intérieur de la jambe. Concernant les amplitudes de rotation, 

celle-ci augmente en fonction de la flexion du genou avec une amplitude maximale lorsque 

l’articulation est à 90°. Cette flexion du genou permet d’atteindre 30° en rotation interne 

et 40° en rotation externe. Cette amplitude de rotation devient nulle en extension complète 

https://www.istockphoto.com/portfolio/elenabs?mediatype=illustration
https://www.istockphoto.com/vector/joint-anatomy-osteoarthritis-and-rheumatoid-arthritis-infographic-gm693696506-128146643
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du genou (Kapandji, 2011). Dans le plan frontal, on observe un mouvement d’abduction 

pour désigner un mouvement qui rapproche le membre du plan médian et un mouvement 

d’abduction lorsque le membre s’en éloigne. Ainsi, on parle de genou varus pour indiquer 

que la partie distale du membre est déviée vers l’intérieur (adduction) et de valgus lorsque 

celle-ci est déviée vers l’extérieur (abduction). L’amplitude de ce mouvement sur le plan 

frontal reste très limitée du fait des ligaments latéraux médial et latéral qui vont stabiliser 

cette articulation sur cet axe. Cependant, on observe une amplitude d’une dizaine de 

degrés lorsque les ligaments sont distendus durant la flexion du genou (Espinosa et al., 

2020; Pierrat, 2014). 

En plus des trois types de rotations, le genou possède un mouvement de translation. La 

flexion du genou est associée avec une translation antéro-postérieure du fémur sur le tibia. 

Ce mouvement est causé par la géométrie particulière présentée dans la partie Eléments 

anatomiques qui permet d’associer le roulement au glissement du fémur sur le tibia. Dans 

un premier temps, les condyles fémoraux vont rouler sur le plateau tibial jusqu’à atteindre 

un angle de 15-20°. Au-delà de cet angle, le glissement vient s’ajouter au mouvement de 

roulement pour devenir prédominant lorsque l’angle de flexion devient important. En fin 

de flexion, les condyles fémoraux ont un glissement pur sur le plateau tibial (Figure 2). 

Cependant, les condyles fémoraux n’ont pas exactement la même géométrie. Le condyle 

médial va avoir tendance à moins rouler que le condyle latéral durant le début de flexion. 

Cela va avoir pour conséquence d’induire une translation différente entre le condyle 

médial (5-6 mm) et le condyle latéral (10-12 mm) et ainsi générer une rotation interne 

automatique lors de la flexion du genou (Calais-Germain, 2017; Kapandji, 2011). 

 

Figure 2 : Mouvement des condyles sur le plateau tibial lors de la flexion-extension (Kapandji, 

2011) 



Etat de l’art 

 

8 

 

2. La marche 

La marche est le moyen de locomotion qui différencie l’homme des autres mammifères 

terrestres. On retrouve certains mammifères tels que des singes qui utilisent la bipédie 

pour se mouvoir, mais le recours à cette méthode de déplacement reste secondaire par 

rapport à l’homme. De son côté, 500 000 ans d’évolutions ont permis à l’homme d’optimiser 

sa marche pour se déplacer en utilisant un minimum d’énergie. Cette évolution a permis 

à l’homme d’accroitre considérablement sa capacité de déplacement et ainsi de gagner en 

autonomie. De nos jours, l’homme réalise en moyenne plus de 5000 pas par jour pour ses 

déplacements quotidiens (Bassett et al., 2010). Avec ces valeurs, la marche se positionne 

comme le principal moyen de locomotion de l’homme.  

 

2.1. Description de la marche 

La marche peut se définir comme un enchainement cyclique entre le soutien et la 

propulsion du corps en avant, tout en gardant l’équilibre (Whittle et al., 2012). On 

différencie la marche de la course par le fait que ce mouvement induit le contact d’au moins 

un pied sur le sol durant le processus de déplacement. On peut caractériser un cycle de 

marche comme l’intervalle entre deux occurrences d’un contact du pied sur le sol. 

Habituellement, ce cycle est défini à partir du contact initial du pied sur le sol jusqu’au 

prochain contact au sol de celui-ci (Baker, 2013). Un cycle de marche normal est 

caractérisé par l’enchainement de 7 événements : le contact initial, le décollement des 

orteils du pied controlatéral, la levée du talon, le contact initial du pied controlatéral, le 

décollement des orteils, les pieds adjacents, et enfin la verticalité du tibia. Ces événements 

permettent de diviser le cycle de marche en 7 phases, 4 durant la phase d’appui et 3 durant 

la phase oscillante. Les différentes phases sont définies selon les définitions de Whittle et 

al. avec le pied droit comme référence (Figure 3) : 
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Figure 3 : Cycle de marche segmenté en 7 phases selon les évènements (Whittle et al., 2012) 

 

On observe durant la phase d’appui, différentes sous phases liées à 4 évènements : 

- La mise en charge va être définie par le contact initial du pied droit. Cette phase 

est aussi appelée l’attaque du talon. Cette partie va être très brève car elle va 

représenter environ 2% du cycle. Cette mise en charge va durer 10% à 12% durant 

lequel, la personne va être en double appui. 

- La phase d’appui intermédiaire commence à partir du moment où le pied opposé se 

décolle jusqu’à ce qu’il y ait une élévation du talon de la jambe d’appui. Il indique 

le début de la phase oscillante de la jambe opposée. Cette phase représente la 

période de 10% à 30% du cycle de marche. 

- La phase d’appui terminal débute lorsque le talon se décolle jusqu’à ce qu’il y ait 

un double appui avec l’attaque de talon de la jambe opposée. Cette période va 

couvrir de 30% à 50% du cycle de marche 

- La phase pré-oscillante débute lors du double appui et va se terminer lorsque qu’il 

va y avoir le décollement des orteils. Cette période représente de 50% à 60% du 

cycle. 
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Ensuite, durant la phase oscillante, on distingue 3 sous-phases en fonction de 3 

évènements : 

- La phase d’oscillation initiale commence lorsque le pied quitte le sol et se termine 

quand le pied droit passe devant le pied controlatéral (pieds adjacents). Cette 

période représente de 60% à 73% du cycle de marche. 

- La phase d’oscillation intermédiaire commence lorsque les pieds sont adjacents et 

se termine à la verticalité du tibia droit. Cette période représente de 73% à 86% du 

cycle de marche. 

- La phase d’oscillation finale se déroule entre la verticalité du tibia et la nouvelle 

attaque de talon de la jambe droite. Cet évènement caractérise la fin de la phase 

oscillante et la fin du cycle de marche. Cette période représente de 86% à 100% du 

cycle de marche. 

 

2.2. Paramètres spatio-temporels 

La marche peut être décrite à partir de paramètres spatio-temporels. Ces paramètres vont 

donner une idée globale de la marche avec différentes valeurs tels que la vitesse, la cadence 

et la longueur de pas (Dicharry, 2010). D’autres paramètres plus spécifiques vont 

caractériser le cycle de marche avec des durées ou des pourcentages relatifs à celui-ci. En 

moyenne, on va observer chez un individu sain une phase d’appui de 60%. La phase 

oscillante va représenter une part équivalente avec 40% du cycle de marche. Pendant la 

phase d’appui, la phase de double appui représente 20%. Ces rapports entre les phases du 

cycle de marche évoluent en fonction de la vitesse de marche. Le double appui va diminuer 

progressivement avec l’augmentation de la vitesse de marche jusqu’à devenir un 

mouvement de course à pied lorsque cette phase atteint les 0% (Shah et al., 2020; Whittle 

et al., 2012). Le cycle de marche va aussi se définir temporellement avec le temps écoulé 

durant les différentes phases citées précédemment. De même, les paramètres spatiaux 

vont être définis par la position du pied durant le cycle de marche. La longueur de foulée 

est définie par la distance séparant deux placements successifs du même pied. Cette 

longueur représente la somme des longueurs du pas droit et du pas gauche. La cadence 

est définie par la fréquence des pas, exprimée le plus souvent en pas/minute. La vitesse de 

marche est le produit de la longueur du pas et de la cadence. Généralement, la cadence est 

comprise entre 110 et 120 pas/min avec une vitesse de marche de confort entre 1.2 et 1.6 

m/s selon le sexe, l’âge, etc.  On observe aussi la largeur des pas (aussi appelé base de 



Etat de l’art 

 

11 

 

marche) qui est représentatif de l’équilibre et de la fatigue durant la marche. Cependant, 

cette mesure est difficile à généraliser entre individus à cause de la démarche propre à 

chaque personne (Barbieri et al., 2016; Whittle et al., 2012). 

Pour mesurer ces paramètres, il est nécessaire de connaitre la position du pied au cours 

du temps. Ces données sont majoritairement obtenues via l’utilisation de systèmes 

optométriques ou de tapis de marche instrumentés (Lienhard et al., 2013). Ces paramètres 

peuvent être aussi obtenus avec l’utilisation d’un système de capture du mouvement.  

Ces paramètres de marche vont être limités dès lors que l’on veut s’intéresser à une 

articulation en particulier. En effet, comme expliqué précédemment, ces paramètres vont 

permettre d’avoir une idée globale de la marche pour pouvoir détecter une asymétrie, une 

vitesse de marche ou longueur de pas trop faible. Cependant, il n’est pas possible de 

comprendre l’origine d’une altération de la marche car ces données ne permettent pas de 

remonter aux articulations des membres inférieurs du fait des compensations existantes 

entres les articulations adjacentes (Nakagawa & Petersen, 2018). On retrouve ce cas par 

exemple sur une boiterie de fauchage où l’individu va compenser un déficit de hauteur de 

pied durant la phase oscillante avec une bascule de bassin et une abduction de hanche. 

Cette boiterie de fauchage est visible par un temps d’appui plus important du côté sain. 

Néanmoins, il n’est pas possible de déterminer si le déficit provient d’une flexion de hanche 

trop faible ou d’une flexion plantaire trop importante (Whittle et al., 2012). 

 

2.3. Paramètres dynamiques 

La marche se caractérise aussi par les forces qui sont appliquées au sol. Ces paramètres 

de la marche sont mesurés grâce à des plateformes de force incorporées dans le sol ou au 

intégrées dans un tapis de marche instrumenté. On observe sur un cycle de marche 

normal, différents évènements sur les forces de contacts définis sur les trois composantes 

(verticale, antéro-postérieure et médio-latérale) (Figure 4). La force verticale, se définit 

par un double pic qui représente une accélération du centre de gravité vers le haut lors de 

la phase d’appui. F1 représente le pic de force appliqué pour l’élévation du centre de masse 

durant la mise en charge, F2 le minimum de force pour la période de vol durant la phase 

d’appui intermédiaire et F3 le pic de force lors de la réception durant la phase d’appui 

terminale. Ces 3 événements distinctifs de la force verticale se caractérise par un freinage 

du corps lors de la mise en charge (F4) et par la propulsion du corps en avant (F5) lors de 

l’appui terminal, visible sur les forces antéro-postérieures. Concernant le dernier axe 
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médio-latéral, on observe des forces contacts beaucoup plus faibles du fait de la direction 

de la marche. On remarque que les forces médio-latérales indiquent des directions de 

forces opposées au côté de la jambe sollicitée dans un soucis de stabilisation du corps 

(Whittle et al., 2012).  

 

Figure 4 : Forces de contacts d’un cycle de marche normal (Whittle et al., 2012) 

 

De la même manière que les paramètres spatio-temporels, les paramètres dynamiques ne 

permettent pas de déterminer l’origine du déficit de la marche. Cependant, en plus de 

pouvoir déterminer les paramètres spatio-temporels grâce aux centres de pressions et des 

forces induites sur le sol (Veilleux et al., 2016), ces données permettent de comprendre 

certaines asymétries en observant des stratégies d’esquives, visibles par des forces de 

contacts plus faibles du côté incriminé (Whittle et al., 2012). Si on reprend l’exemple de la 

boiterie d’esquive présenté avec les paramètres spatio-temporels, il est possible d’identifier 

cette boiterie grâce à un temps d’appui plus long associé à des forces médio-latérales 

importantes du côté sain (Whittle et al., 2012). Toutefois, il n’est toujours pas possible 

d’identifier l’articulation incriminée dans cette boiterie.  

 

 

2.4. Paramètres cinématiques 

L’analyse cinématique permet d’apporter des données complémentaires à l’étude des 

paramètres spatio-temporels et dynamiques de la marche. La cinématique est l’étude du 

mouvement des différents segments du corps humain dans l’espace (Figure 5). Ce domaine 

d’étude comprend l’analyse des positions, des angles, des vitesses et des accélérations des 

parties du corps et des articulations (Armand et al., 2016). Les articulations les plus 
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étudiées sont la cheville, le genou et la hanche (Bonnefoy-mazure et al., 2017). Dans notre 

cas, nous allons uniquement nous intéresser à l’étude de la cinématique du genou. Ces 

données complémentaires vont permettre de mieux comprendre les altérations des 

paramètres spatio-temporels ou dynamiques de la marche. 

 

 

Figure 5 : Illustration des transformations entre les segments osseux pour calculer la cinématique 

des articulations (Ziegler et al., 2020) 

 

L’analyse de la cinématique du genou concerne le mouvement de la jambe par rapport à 

la cuisse. Cette articulation joue un rôle important durant la marche en stabilisant le 

membre inférieur durant la phase d’appui, pour ensuite supporter le poids du corps et 

enfin ramener en avant la jambe lors de la phase oscillante. On observe sur la figure 6 une 

première extension du genou qui va définir le début du cycle de marche avec une attaque 

de talon. Ensuite, on va observer une première flexion du genou durant la mise en charge 

pour d’une part limiter la charge induite par le transfert de poids sur la jambe d’appui et 

d’autre part stabiliser le membre inférieur. Cette flexion va aussi avoir pour rôle 

d’optimiser le coût énergétique de la marche en minimisant les oscillations verticales du 

centre de masse (Whittle et al., 2012). En plus d’une flexion de genou, la mise en charge 

va se traduire par une adduction du genou, qui va représenter le varus thrust (Robert-

Lachaine et al., 2020). La phase de simple appui va se distinguer sur la cinématique du 

genou par une deuxième extension qui va avoir pour rôle de stabiliser le genou. Cette 
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extension sera suivie d’une deuxième flexion plus importante sur la deuxième partie du 

cycle de marche qui va représenter la phase pré-oscillante et oscillante. Ce cycle de marche 

va se terminer par un retour en extension du genou pour permettre de réaliser une 

nouvelle attaque de talon. On remarque ainsi que l’axe sagittal du genou joue un rôle 

important dans la stabilisation et l’absorption de choc durant la locomotion (Bonnefoy-

Mazure & Armand, 2016; Whittle et al., 2012). Sur l’axe de rotation interne/externe de la 

Figure 6, on va observer une rotation interne qui va atteindre son maximum à la fin de la 

phase d’appui et revenir en rotation externe lors de l’attaque de talon à la fin de la phase 

oscillante. L’amplitude articulaire chez le sujet sain et jeune est en moyenne 60° pour cet 

axe de rotation. Les deux autres axes définissant l’abduction/adduction et la rotation 

interne/externe ne représentent quant à eux que 10° et 20° d’amplitude de mouvement 

(Fukuchi et al., 2018). 

 

Figure 6 : Cinématique du genou durant différentes vitesses de marche (lente, confort et rapide). 

EXT/FLX pour Extension et flexion ; ABD/ADD pour abduction et adduction ; ER/IR pour rotation 

externe et interne  (Fukuchi et al., 2018) 

3. Les méthodes d’analyse du mouvement humain 

L’analyse du mouvement humain a longtemps été du ressort de l’œil attentif du thérapeute 

afin de déceler des anomalies durant les phases de locomotion. Cependant, l’évolution de 

la médecine et de la technologie ont rendu indispensable le fait de faire appel à des outils 

quantitatifs pour obtenir des mesures plus fines que ceux que pourrait percevoir l’œil 

humain. Ces divers systèmes de mesures permettent d’obtenir des données de positions 
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ou d’orientations en 2 ou 3 dimensions au cours du temps. Cependant, chaque système de 

mesure à ses avantages et ses inconvénients qui imposent un choix rigoureux du praticien 

quant à son utilisation et le traitement des données obtenues. 

 

3.1. Les caméras optoélectroniques 

Les systèmes basés sur l’analyse via des caméras ont été les premiers à émerger pour la 

compréhension de la locomotion. Dans un premier temps, ces systèmes utilisaient 

l’analyse vidéographique pour de l’analyse 2D. On retrouve encore ce type de système peu 

onéreux avec une vue de profil ou des prises de vue simultanées. Des logiciels tels que 

Kinovea (Kinovea, Bordeaux, France), Dartfish (Dartfish, Fribourg, Suisse), ou Matlab 

(MathWorks, Massachusetts, USA) avec sa toolbox Vision permettent d’effectuer le suivi 

de trajectoire de points d’intérêt afin d’obtenir des données angulaires en deux dimensions 

(Whittle et al., 2012). 

Les systèmes d’analyse optoélectroniques ont depuis longtemps supplanté les systèmes 

d’analyse vidéographique. Le fonctionnement de ce système se base sur l’utilisation d’un 

réseau de caméras pour lequel, les paramètres extrinsèques (position et orientation d’une 

caméra par rapport à l’autre), les paramètres intrinsèques (longueur focale, résolution, 

etc.) et la matrice de déformation de la lentille auront été préalablement calculés (Figure 

7). La connaissance de ces paramètres va être essentielle pour permettre l’analyse 

cinématique (Whittle et al., 2012). Ce système va permettre l’obtention de la position des 

marqueurs en 3 dimensions par triangulation grâce à l’utilisation de 2 caméras 

(stéréoscopie). Dans la majorité des cas, un réseau de caméras (>2 caméras) est utilisé 

pour avoir de la redondance et ainsi limiter les possibilités d’obstruction des marqueurs. 

Chaque caméra va être placée de telle sorte à observer la cible avec une perspective unique 

par rapport aux autres caméras (Figure 8) (Frey et al., 1995). 
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Figure 7 : Reconstruction de l'image en fonction des paramètres intrinsèques de la caméra 

 

Figure 8 : Réseau de caméras utilisé pour la capture du mouvement (Qualisys, AB, Suède) 

 

Pour obtenir une position d’un marqueur lors d’une analyse du mouvement, la sphère est 

l’objet le plus communément utilisé. Cette forme aura l’avantage de ne pas subir des 

déformations autre qu’une homothétie (déformation homogène), peu importe l’orientation 

dans l’espace. Ainsi le centroïde sera bien plus stable à obtenir pour déterminer la position 

de l’objet grâce au réseau de caméras (Chen et al., 2021). Pour différencier les marqueurs 

du reste de l’environnement d’acquisition, il existe deux types de systèmes : les systèmes 

à marqueurs passifs et les systèmes à marqueurs actifs. Le premier consiste à utiliser des 

caméras infrarouges qui vont émettre de la lumière (invisible pour l’œil humain) et 

observer le déplacement des marqueurs retro-réfléchissants (Optitrack, Vicon, Qualysis, 

…) (Topley & Richards, 2020). L’avantage de ce système est le faible encombrement des 

marqueurs réfléchissants à disposer sur le sujet. Cependant, ces marqueurs ne sont 
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visibles que dans un espace relativement restreint du fait de la nécessité d’illuminer les 

marqueurs avec des lumières infrarouges. Le second type de système quant à lui emploie 

des marqueurs émetteurs, captés par un réseau de caméras conventionnelles ou 

infrarouges. L’avantage de ce système est la présence limitée d’artefacts liés aux réflexions 

parasites induites par les éclairages des caméras du premier système. Cependant, les 

marqueurs sont plus encombrants à cause des câbles et des batteries utilisés pour 

alimenter les sources lumineuses (van der Kruk & Reijne, 2018; Whittle et al., 2012).  

L’avantage de l’utilisation d’un réseau de caméras optoélectroniques est la précision 

obtenue sur la position tridimensionnelle qui va permettre d’obtenir une précision 

inférieure au millimètre (Figure 9) et une fréquence d’échantillonnage pouvant aller 

jusqu’à 10000 Hz dans certains cas (Topley & Richards, 2020). La majorité des analyses 

réalisées avec ce type de matériel se fait entre 50Hz et 200Hz en fonction du mouvement 

observé (Challis, 2021). Ainsi, la précision de mesure et la grande fréquence 

d’échantillonnage des caméras optoélectroniques ont fait de ce système le Gold Standard 

de l’analyse du mouvement humain. Ces avantages font que de nombreuses études vont 

utiliser ce système de mesure pour établir des normes sur l’analyse du mouvement 

(Armand et al., 2016; Fukuchi et al., 2018; Winiarski et al., 2019) ou sur la validation 

d’autres types de systèmes de mesure (Robert-Lachaine et al., 2020; Sers et al., 2019; Teufl 

et al., 2019). Malheureusement, le désavantage majoritaire de ce système est la 

configuration de la zone d’acquisition qui va limiter la zone de mesure de l’acquisition du 

mouvement (Poitras et al., 2019). Cette limitation peut être solutionnée par l’utilisation 

d’un grand nombre de caméras. Cependant ce type de matériel est très onéreux, ce qui 

restreint de nombreux laboratoires d’analyse du mouvement à utiliser une zone 

d’acquisition relativement réduite selon le nombre de caméras disponibles. Enfin, ce 

système nécessite la présence de personnel qualifié au vu de la difficulté de mise en place 

d’une acquisition et du traitement des données (Armand, 2005; Fusca et al., 2018). 
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Figure 9 : Comparaison de l'erreur de mesure moyenne entre les systèmes de caméras 

optoélectroniques de 1999 à 2020 (Topley & Richards, 2020) 

 

Contrairement aux systèmes optoélectroniques, l’analyse vidéographique a subi un regain 

d’intérêt ces dernières années à la suite des progrès du machine learning. Les évolutions 

tant au niveau du coût de calcul qu’au niveau de la capacité du traitement ont permis la 

généralisation de ces outils à de multiples domaines. Ainsi, l’analyse du mouvement via 

l’analyse vidéographique ou avec l’utilisation de capteurs de profondeurs (RGBD) s’est 

améliorée considérablement. L’avantage de ces systèmes d’acquisition est le caractère 

écologique des mesures. En effet, les participants n’ont pas besoin d’utiliser du matériel 

pour définir les points anatomiques ou les orientations des segments osseux. Le machine 

learning, via un réseau de neurones va pouvoir déterminer les positions des articulations 

et ainsi quantifier le mouvement de la même manière que les réseaux de caméras 

optoélectroniques (Pagnon et al., 2021). Cependant, ces systèmes restent tout de même 

moins précis et plus sensibles aux conditions de mesure qu’un système de référence 

optoélectronique (Kanko et al., 2021).  

Erreur absolue (mm) 
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3.2. Les centrales inertielles 

L’essor des nouvelles technologies et la miniaturisation des capteurs ont permis 

l’émergence des centrales inertielles (Inertial Measurement Unit, IMU). Composées d’un 

accéléromètre pour mesurer l’accélération, d’un gyroscope pour mesurer la vitesse de 

rotation et d’un magnétomètre pour mesurer l’orientation du champ magnétique, les 

centrales inertielles permettent de quantifier les déplacements et orientations dans 

l’espace. Pour estimer l’orientation de la centrale, les trois données des capteurs vont être 

combinées (Figure 10). L’accéléromètre va enregistrer l’orientation du capteur par rapport 

au vecteur de la gravité. Le gyroscope va permettre de déterminer la position de la centrale 

au cours du temps en intégrant les vitesses de rotations. Le magnétomètre va comme 

l’accéléromètre permettre d’estimer l’orientation de la centrale en fonction de l’orientation 

du champ magnétique (Poitras et al., 2019). Cependant, indépendamment, les différents 

capteurs vont présenter des limites plus ou moins importantes pour définir correctement 

l’orientation de la centrale dans l’espace. Le capteur qui va avoir le plus d’impact pour la 

définition de l’orientation dans l’espace est le gyroscope. Ce capteur a le principal défaut 

d’avoir un biais de mesure qui n’est pas constant au cours du temps. Ce biais, après 

l’intégration du signal pour obtenir l’orientation, va induire une dérive de l’orientation du 

capteur au cours du temps (Wittmann et al., 2019). De son côté, l’accéléromètre va 

rencontrer des difficultés à estimer une orientation lorsque que la centrale subit de fortes 

accélérations et décélérations. Durant ces périodes, le vecteur gravité va être bruité par 

les vecteurs d’accélérations propres à la centrale, ce qui rend difficile les mesures pour 

l’analyse du mouvement humain (Dejnabadi et al., 2006; Wittmann et al., 2019). Enfin, le 

magnétomètre va être impacté par les interactions ferromagnétiques des structures 

environnantes. Dès que le capteur sera utilisé dans un environnement avec des structures 

métalliques, le magnétomètre rencontrera des difficultés à estimer la bonne orientation 

du champ magnétique. Ces perturbations ferromagnétiques en intérieur sont 

extrêmement localisées, ce qui rend difficile l’estimation de l’orientation des centrales 

(Poitras et al., 2019; Robert-Lachaine et al., 2017). 
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Figure 10 : Schéma d'une centrale inertielle 

 

Pour corriger ces différentes limites, l’association des trois capteurs via un algorithme de 

fusion de données (Figure 10) permet d’obtenir l’avantages des trois capteurs en limitant 

leurs compromis (Mansoor et al., 2019). Une multitude d’algorithmes a été mise en place 

ces dernières décennies pour répondre à cette problématique encore d’actualité (Poitras et 

al., 2019; Šlajpah et al., 2014; Valenti et al., 2015). Dans leur revue de littérature, Picerno 

et al. expliquent qu’on retrouve 4 méthodes pour limiter les erreurs de mesure : les 

algorithmes propriétaire, la suppression de biais par détection d’évènement, les 

algorithmes de fusion et l’utilisation de machine learning ou deep learning (Picerno, 2017). 

De nos jours, la majorité des centrales inertielles utilisées pour l’analyse du mouvement 

humain sont fournies avec des algorithmes de traitement du signal propriétaire de type 

« boite noire », où il n’est pas possible d’avoir accès au traitement des données brutes. Les 

avantages de ces algorithmes sont leur simplicité d’utilisation et leur polyvalence 

(Roetenberg et al., 2009). Cependant, l’utilisation de ce type de traitement est coûteuse et 

il n’est pas possible de personnaliser le traitement du signal dans certaines conditions 

particulières. La deuxième méthode va consister à estimer et corriger les dérives de 

mesure en s’appuyant sur de la détection d’événements particuliers où les capteurs seront 

dans une position identifiable. Dans leur étude, Tong et al. identifient la phase d’appui 

intermédiaire pour corriger le biais de flexion/extension en considérant que le genou est 

en extension complète durant cet événement (Tong & Granat, 1999). Ce type de traitement 

est peu efficace et comporte de nombreuses limitations (fiable que sur certaines 

articulations en 2D, il doit être modifié en fonction des mouvements analysés et le coût de 
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calcul est important) (Šlajpah et al., 2014). De ce fait, ce type de traitement a rapidement 

été supplanté par des algorithmes de fusion. Le plus populaire est l’utilisation d’un filtre 

de Kalman (Antonello et al., 2016; Cooper et al., 2009) voir d’un filtre de Kalman étendu 

(Teufl et al., 2019) L’orientation de la centrale inertielle va être obtenue via l’intégration 

de la vitesse angulaire qui va être corrigée à chaque mesure grâce aux données de 

l’accéléromètre et du magnétomètre. Ce type de filtre est un estimateur récursif qui va 

estimer l’état courant grâce à l’état précédent de l’estimateur et la mesure actuelle du 

capteur. Le filtre va corriger la dérive de la mesure angulaire grâce à une phase de 

prédiction et une phase de mise à jour. La phase de prédiction va estimer l’état courant en 

fonction de l’état précédent. La phase de mise à jour va corriger l’état courant estimé en 

fonction des mesures observées pour obtenir une estimation plus précise (Šlajpah et al., 

2014; X. Sun et al., 2015) (Figure 11). Cette méthode a l’avantage d’être robuste mais peut 

rapidement avoir un coût de calcul important lorsque l’estimateur n’est plus linéaire 

(Valenti et al., 2015; Zihajehzadeh et al., 2015). 

 

Figure 11 : Schéma d'un filtre de Kalman avec : K le gain ; Z la mesure ; X l'état ; F la matrice qui 

relie l'état précédent à l'état actuel ; H la matrice qui relie l'état à la mesure et P la matrice de 

covariance mise à jour (Šlajpah et al., 2014) 

 

La dernière méthode va quant à elle utiliser l’apprentissage automatique (machine 

learning) ou l’apprentissage profond (deep learning) pour estimer la position des capteurs 

ou directement la cinématique des articulations. L’apprentissage automatique permet au 

modèle d’ajuster ses paramètres en fonction des règles prédéterminées. Par exemple, un 

apprentissage non supervisé va déduire des regroupements présents dans des jeux de 

données pour trouver une description explicative et les classifier. A l’inverse, l’utilisation 
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d’un apprentissage supervisée va guider l’algorithme d’apprentissage en fonction d’un jeu 

de données labélisées pour extraire des connaissances à partir des données déjà classées 

et ainsi prédire des résultats. L’apprentissage profond est l’une des technologies 

principales de l’apprentissage automatique. Cette méthode va se baser sur des couches de 

réseaux de neurones artificiels qui vont recevoir et interpréter les informations des 

couches précédentes. Chaque neurone va être ajusté lors d’une phase d’apprentissage afin 

que la sortie estimée soit la plus proche de la sortie souhaitée. Ce type d’algorithme est 

majoritairement utilisé dans le cadre de la prédiction du fait d’une interprétation difficile 

des couches de neurones  (Armand, 2005).  Dans le premier cas, les travaux de Hoang et 

al. montrent qu’il est possible de réduire les erreurs de mesures sur l’axe des lacets causées 

par le magnétomètre grâce à un algorithme de Random Forest. L’utilisation de cet 

algorithme rend l’utilisation des magnétomètres robustes aux environnements 

ferromagnétiques et donc robustes pour une utilisation en laboratoire (Long Hoang & 

Pietrosanto, 2022). De leurs côté, Brossard et al. ont montré dans leurs études, l’utilisation 

d’un Convolutionnal Neural Network pour limiter les erreurs de mesures obtenues par le 

gyroscope en débruitant le signal de celui-ci (Brossard et al., 2020). Dans cette optique, les 

travaux de Sun et al. se sont intéressés à calculer directement l’orientation de la centrale 

inertielle en utilisant un réseau de neurones basé sur l’architecture de OrientNet pour 

déterminer une orientation 3D avec les données brutes des accéléromètres, gyroscopes et 

magnétomètres (Sun et al., 2021).  

Ainsi, grâce à l’utilisation de ces différentes méthodes de traitement du signal, l’utilisation 

des centrales inertielles permet d’obtenir des mesures angulaires avec une précision 

d’orientation dans l’espace de l’ordre de 0.5° pour les axes du roulis et tangage, et 1° à 2° 

pour l’axe des lacets (Poitras et al., 2019). Ce gain de précision de mesure a permis de 

généraliser l’utilisation des centrales inertielles pour l’analyse quantifiée de la marche. 

On retrouve certaines solutions commerciales clé en main qui permettent une utilisation 

intuitive avec une précision suffisante pour l’analyse du mouvement tels que Xsens, Isen, 

etc. (Piche et al., 2022; Poitras et al., 2019; Teufl et al., 2019). Ce type de capteurs 

commence à remplacer les salles d’analyse du mouvement avec des réseaux de caméras 

optoélectroniques du fait de leur faible coût et de leur encombrement réduit, pour des 

mesures angulaires équivalentes (Poitras et al., 2019; van Dijk et al., 2021). De plus, ce 

type de système n’est pas limité par une zone d’acquisition, ce qui permet de réaliser des 

analyses du mouvement en condition écologique, sans les biais possibles causés par des 

mesures en laboratoire (Teufl et al., 2019). Enfin, la majorité des systèmes d’analyse 



Etat de l’art 

 

23 

 

utilisant des centrales inertielles sont fournies avec un logiciel clé en main qui va faciliter 

la mise en place et l’utilisation des capteurs pour une analyse quantifiée du mouvement 

(Sers et al., 2019). Cependant, la dérive des mesures angulaires présente pour ce type de 

capteur et la sensibilité des centrales aux chocs et aux environnements ferromagnétiques 

limitent leurs utilisations dans certains cas lorsque les algorithmes de traitements du 

signal ne sont pas adaptés à la situation (Robert-Lachaine et al., 2017). Cette sensibilité 

aux perturbations ferromagnétiques peut limiter l’utilisation des centrales inertielles en 

milieu clinique à cause de la configuration des laboratoires d’analyse du mouvement 

(Picerno, 2017). 

 

3.3. Les autres systèmes de mesures 

Les deux systèmes de mesures présentés précédemment représentent la majorité des 

outils utilisés pour l’analyse du mouvement, en particulier pour l’analyse quantifiée de la 

marche. Néanmoins, d’autres systèmes sont utilisés dans certains cas spécifiques du fait 

de leur caractère invasif ou limité en volume d’acquisition. 

3.3.1. Navigation 

La navigation osseuse est couramment utilisée en bloc opératoire pour analyser l’intégrité 

d’une articulation après une reconstruction de ligament ou une pose de prothèse. Le 

système utilisé est très similaire à la motion capture avec l’utilisation de caméras 

optoélectroniques et de marqueurs passifs ou actifs. Toutefois, la différence majoritaire de 

ce type de système, est la méthode de fixation des marqueurs pour s’affranchir des 

artefacts de tissus mous (Soft Tissu Artifact, STA). Les marqueurs réfléchissants vont être 

regroupés en clusters de 3 à 4 marqueurs pour obtenir les déplacements sur 6 dégrés de 

liberté avec les rotations et les translations des segments osseux dans les 3 dimensions. 

Ces clusters vont être fixés aux segments osseux via une ou plusieurs vis intra corticaux 

(Maderbacher et al., 2019). Ces clusters de marqueurs fixés sur les segments osseux vont 

permettre d’obtenir la cinématique de l’articulation sans les artefacts causés par les 

mouvements de la peau et des tissus mous (Figure 12). 
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Figure 12 : Système de navigation osseux (Neri et al., 2019) 

Le principal intérêt de ce système de mesure réside dans la grande précision pour obtenir 

l’orientation des segments osseux dans l’espace. Cependant, le caractère invasif de l’outil 

et la zone réduite d’acquisition limitent fortement les applications possibles. Dans la 

majorité des cas, la navigation osseuse sera effectuée en bloc opératoire (environnement 

stérile et sous anesthésie). Ces spécificités vont limiter l’utilisation de cet outil à certains 

domaines. Par exemple, ce type d’outil est utilisé pour guider les chirurgiens orthopédistes 

dans l’élaboration de tunnels pour fixer des greffons lors de reconstruction ligamentaire. 

De même, la navigation osseuse permet à la suite d’une opération, de vérifier la qualité de 

la pose du greffon en quantifiant la laxité de l’articulation sur les 6 degrés de liberté 

(García-Bógalo et al., 2012). On retrouve aussi l’utilisation de cet outil pour assister le 

chirurgien dans la mise en place de prothèse de genou et ainsi éviter d’avoir des défauts 

d’alignement entre les différentes parties de la prothèse (Feczko et al., 2016). Néanmoins, 

il existe certaines études qui vont utiliser cette méthode de navigation avec des vis intra-

corticaux sur des analyses de mouvement en laboratoire avec des participants sains. Ces 

études sont peu courantes du fait de la difficulté à obtenir une balance bénéfice/risque 

positive à cause du traumatisme causé par la fixation des vis intra corticaux (Maiwald et 

al., 2017). 

3.3.2. Les exosquelettes 

Ce type de système a pour objectif de réduire les artefacts de tissus mous pouvant biaiser 

les mesures angulaires des articulations. Le principe est similaire à la navigation osseuse 
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sans traumatisme pour l’articulation. L’intérêt de ce type de système est de se fixer sur 

des zones avec peu de tissus mous via des harnais pour limiter au maximum les erreurs 

de mesure. Un des exosquelettes les plus connus est le KneeKG™ (Emovi Inc., Laval, 

Canada) qui est couramment utilisé pour de la genoumétrie au Canada (Bytyqi, 2015; 

Clément et al., 2015). L’avantage de ce type de système est la fiabilité de mesure et la 

facilité de mise en place, qui rend l’outil utilisable par bon nombre de clinicien. 

Malheureusement, ce type de système est encombrant, possède une zone de mesure 

réduite et n’est pas écologique pour le patient à cause des contraintes mécaniques de 

l’exosquelette sur l’articulation.  

3.3.3. La fluoroscopie 

La fluoroscopie permet de faire une analyse de la cinématique de l’articulation in vivo via 

des clichés en deux dimensions. Cette technique de mesure est couplée à un scanner de 

l’articulation pour convertir le cliché 2D obtenu via la fluoroscopie en model 3D grâce à 

une technique de correspondance des formes. Cette technique est couramment utilisée 

avec deux systèmes d’acquisition en position orthogonale (fluoroscopie bi-planaire) pour 

obtenir de meilleurs résultats lors de la reconstruction 3D de l’articulation (Tsai et al., 

2009). Ce type d’analyse permet d’obtenir des données angulaires aussi précises que la 

navigation sans avoir les effets invasifs traumatisants pour l’articulation. Ce système 

permet ainsi d'obtenir une précision millimétrique pour les translations et inférieure à 1 

degré pour les rotations (Ikuta et al., 2020). Malheureusement, ce type de système à une 

fréquence d’échantillonnage limitée (30Hz maximum) et une zone d’acquisition réduite 

(Tsai et al., 2009). Ce système est principalement utilisé dans le cadre expérimental pour 

étudier les interactions mécaniques des articulations. En effet, il est possible de coupler le 

scanner avec un IRM pour obtenir la géométrie osseuse et cartilagineuse de l’articulation 

au cours du temps (Akbarshahi et al., 2010).  

3.3.4. IRM fonctionnel 

L’IRM fonctionnel est plus rarement utilisé dans le cadre de l’étude biomécanique des 

articulations. En effet, l’avantage de ce système de mesure est similaire à la fluoroscopie 

bi-planaire. Il va être possible de déterminer précisément les segments osseux de 

l’articulation en fonction de différents mouvements. Par exemple les travaux de Johal et 

al. se sont portés sur les mouvements de translations et de rotations du genou lors d’une 

flexion en fonction de la charge articulaire. Cependant, les limites principales de ce 

système sont la fréquence d’échantillonnage et la zone d’acquisition extrêmement réduite. 

L’IRM fonctionnel ne peut obtenir des clichés de l’articulation que sur un mouvement avec 
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une faible vitesse angulaire. Par exemple, dans le cadre de l’étude de Johal et al., la mesure 

complète d’une flexion de genou était de l’ordre de 10 minutes (Johal et al., 2005). 

 

3.4. Les limitations pour l’analyse quantifiée de la marche 

Les outils présentés précédemment possèdent des avantages et des limitations qui 

justifient leurs utilisations en fonction des types d’analyses à produire. Dans notre cas, 

nous nous intéresserons à l’utilisation des deux principaux systèmes de capture du 

mouvement pour l’analyse quantifiée de la marche : les caméras optoélectroniques et les 

centrales inertielles. 

3.4.1. Le laboratoire 

Lors de l’analyse du mouvement durant un test de marche, le participant peut produire 

une marche qui ne reflète par sa marche de tous les jours. Le fait de demander une tâche 

précise qui ne sera pas spontanée à une personne va modifier celle-ci. En effet, à la 

différence de sa marche de tous les jours en milieu écologique, le participant va se 

concentrer sur ces mouvements dans l’objectif de réaliser une « bonne » marche lors de 

l’analyse. Inconsciemment, la personne va possiblement améliorer la qualité de sa marche 

(Corrà et al., 2021). Dans ce cadre, l’étude de Hillel et al. s’est intéressée à regarder 

l’impact de l’environnement de l’évaluation sur les paramètres de la marche. Pour ce faire, 

les chercheurs ont comparé les performances obtenues durant un test de marche en 

laboratoire par rapport à un test de marche obtenu via un monitoring à la maison chez 

une population de personnes âgées (Hillel et al., 2019). Les résultats montrent que les 

performances en laboratoire sont bien meilleures en laboratoire que durant les 

déplacements quotidiens. De plus, l’étude montre que les performances obtenues durant 

un test de doubles taches sont similaires à celles mesurées durant le monitoring en milieu 

écologique. Ce constat peut être expliqué avec les résultats de l’étude de Zukowski et al. 

qui mettent en évidence la différence de concentration durant des déplacements quotidiens 

et des déplacements en laboratoire. Dans des conditions de marche en extérieur les 

personnes vont être attentives à leurs environnements contrairement un déplacement en 

laboratoire où le seul objectif va être de marcher durant l’évaluation (Zukowski et al., 

2020) Ce phénomène a aussi été obtenu en confrontant une population jeune et âgée à des 

test de marche en intérieur, en extérieur et sur un tapis roulant. Les résultats montrent 

que la condition intérieur/extérieur induit des effets plus importants sur la marche que la 

différence d’âge entre 21 ans et 71 ans (Schmitt et al., 2021). Ainsi, l’analyse en laboratoire 
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montre des limites quant à la fidélité de l’analyse de certains paramètres de marche, peu 

représentatifs de la réalité. Ces résultats vont être surestimés par rapport à leurs 

capacités dans la vie de tous les jours (Corrà et al., 2021; Hillel et al., 2019).  

3.4.2. Une zone d’analyse limitée 

L’utilisation de système d’analyse du mouvement se fait dans la plupart des cas, dans une 

salle dédiée, souvent liée aux contraintes techniques du matériel. Ces contraintes 

techniques peuvent nécessiter l’utilisation d’un espace restreint du fait du champs 

d’acquisition limité des caméras optoélectroniques ou de la dimension de la salle d’analyse. 

Dans ces cas de figure, la réalisation d’un test de marche se fera sur des distances réduites, 

de l’ordre de quelques pas (Elazzazi et al., 2012; Plotnik et al., 2015). Une seconde 

possibilité consiste à utiliser un tapis roulant pour permettre l’accomplissement d’une 

acquisition sans limite de temps et de cycles de marche, avec une gestion de la vitesse au 

cours du temps (W.-Y. Liu et al., 2016). Cependant, au-delà de ces nombreux avantages, 

le tapis roulant à ses limites lors des analyses des paramètres de la marche.  

Pour commencer, la marche sur un tapis roulant va induire une période plus ou moins 

longue d’appréhension qui peut fausser certaines mesures avec par exemple, une cadence 

plus importante, une longueur de pas réduite, un double support plus important et une 

dorsiflexion réduite (marche précautionneuse) (Schellenbach et al., 2010; van der Krogt et 

al., 2014). Pour limiter ces biais de mesures, il est nécessaire d’effectuer au minimum 5-6 

minutes de marche chez des personnes saines (Meyer et al., 2019; Plotnik et al., 2015). 

Cette période peut augmenter en fonction de l’âge ou des pathologies des participants 

(Gommans et al., 2015; Seuthe et al., 2019; Verrel et al., 2010).  

De plus, l’aspect écologique de la marche va être impacté, tant au niveau mécanique que 

neurophysiologique. Contrairement à une marche sur le sol, le participant n’aura pas à 

déplacer la masse de son corps en avant, ce qui va avoir pour conséquence d’obtenir des 

mesures de forces exagérées sur la phase de freinage et réduites lors de la phase de 

propulsion (Semaan et al., 2022). De même, l’utilisation d’un tapis de marche à double 

bande a pour conséquence d’induire une latéralité du pas plus importante que sur le sol 

(Oude Lansink et al., 2017). Enfin, une des perturbations majoritaires vient du fait de 

l’absence visuelle de déplacement qui va perturber le participant en biaisant son 

estimation de sa vitesse de marche. L’utilisateur va surestimer sa vitesse de marche ce 

qui va avoir pour conséquence (lorsque la vitesse n’est pas fixée par l’opérateur) d’avoir 



Etat de l’art 

 

28 

 

une vitesse de marche plus faible sur un tapis roulant comparé à une vitesse de marche 

sur le sol (Plotnik et al., 2015; Ray et al., 2018).  

3.4.3. L’encombrement 

L’analyse en milieu écologique peut être impactée par l’utilisation de capteurs qui peuvent 

être encombrants et gêner le participant durant son test de marche (Moro et al., 2022; 

Prakash et al., 2018). De nos jours, ce problème devient de moins en moins présent du fait 

de la miniaturisation des systèmes de mesures. Dans le cas d’une analyse avec des 

marqueurs réfléchissants, les quelques gênes occasionnées peuvent être liées à des 

placements anatomiques gênants tels que les épicondyles fémoraux médiaux, les malléoles 

internes ou les grands trochanters à cause du passage de membres à proximité de ces 

marqueurs. A l’inverse, cette problématique est centrale pour les centrales inertielles qui 

nécessitent des supports de fixations plus conséquents du fait de la taille et du poids plus 

importants. Les fixations les plus communes pour ces capteurs sont des bandes élastiques 

qui vont entourer les membres concernés. Ces bandes peuvent avoir des sensations de 

gêne à cause de la tension nécessaire pour limiter les artefacts de tissus mous et les 

glissements des capteurs par rapport à leurs positions de références. Pour remédier à ce 

problème, certaines compagnies proposent des combinaisons intégrales permettant de 

maintenir les capteurs de la manière la moins intrusive possible (MVN Link, XSENS) 

(Ameli et al., 2017). 

3.4.4. Les artefacts de tissus mous (STA) 

L’analyse du mouvement humain via les systèmes de mesures conventionnels tels que les 

réseaux de caméras optoélectroniques ou les centrales inertielles ont l’avantage d’obtenir 

des données angulaires précises avec une grande fréquence d’échantillonnage, en limitant 

au maximum l’encombrement du participant. L’hypothèse principale de ces systèmes 

d’analyses consiste à considérer les marqueurs réfléchissants ou les centrales inertielles 

comme des solides ayant les mêmes mouvements que les segments osseux au cours du 

temps (Robert-Lachaine et al., 2020). Malheureusement la réalité est tout autre, la 

viscoélasticité de la peau, les contractions musculaires et les autres mouvements de tissus 

mous vont avoir pour conséquence de biaiser ces mesures en faussant la trajectoire exacte 

de l’os observé. Ce phénomène bien connu est décrit comme un artefact des tissus mous 

(STA) (Barré et al., 2015; Stagni et al., 2005). Ce phénomène va induire des erreurs sur la 

position des capteurs, de l’orientation des segments osseux et finalement de la cinématique 

de l’articulation. La difficulté majeure pour corriger ces erreurs de mesures liées aux STA 

réside dans la variabilité de la physiologie inter-individus. Les personnes vont présenter 
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une masse musculaire, une proportion de tissus adipeux, et une géométrie articulaire 

différentes, propres à chacun, qui vont limiter fortement la généralisation des 

déplacements parasites sur les zones d’intérêts (Barré et al., 2015). 

Des études se sont intéressées aux amplitudes des artefacts selon les localisations sur les 

membres inférieurs. Les résultats concordent sur des déplacements importants sur les 

zones au niveau des épicondyles et sur les parties antérieures de la cuisse (Barré et al., 

2015; Peters et al., 2010; Stagni et al., 2005). Les travaux de Barré et al. sont allés plus 

loin en cartographiant les déplacements des tissus au cours des cycles de marche et en 

normalisant les déplacements inter individus grâce à des techniques de projections. Ainsi 

ils ont pu déterminer une carte des déplacements des tissus sur la cuisse et la jambe 

(Figure 13). Les estimations des STA représentent des erreurs de position allant de 4.4 à 

24.9 mm pour la cuisse et de 2.5 mm à 15.3 mm pour la jambe (Barré et al., 2015). En 

moyenne pour la cuisse, on observe un déplacement de 5.9 mm durant la phase d’appui et 

13 mm durant la phase oscillante. Pour la jambe, les STA sont beaucoup plus faibles avec 

un déplacement moyen de 2.5 mm en phase d’appui et 4.0 mm en phase oscillante. On 

remarque ainsi des artefacts plus importants lors de la phase oscillante par rapport à la 

phase d’appui, à cause d’une flexion plus importante du genou durant cette période. 

Cependant, indépendamment de la phase du cycle de marche, on peut distinguer 3 zones 

qui se démarquent sur la cuisse : une zone présentant de faibles niveaux de déplacements 

(Less Affected Area, LAA), une zone subissant des déplacements modérés (Middle Affected 

Area, MiAA) et une zone présentant d’importants niveaux de déplacements (Most Affected 

Area, MoAA). On remarque ainsi que la zone qui présente le plus faible tôt de déplacement 

par rapport au fémur est située sur la partie latérale distale de la cuisse avec des 

déplacements moyens inférieurs au centimètre. Le tibia quant à lui présente peu de zone 

de déplacement mis à part la zone proximale latérale de la jambe (Barré et al., 2015). Ces 

différents déplacements des tissus mous par rapport aux segments osseux vont induire 

des erreurs angulaires selon les trois axes de rotations : flexion/extension ; rotation 

interne/externe ; abduction/adduction (Peters et al., 2010). On observe des erreurs 

angulaires importantes sur la rotation interne/externe du fait de la difficulté à estimer les 

rotations dans l’axe des os. Cette erreur de mesure va être d’autant plus impactée durant 

la phase oscillante du fait des erreurs des STA causés par les mouvements de flexion du 

genou (Barré et al., 2013) 
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Figure 13 : Cartes des STA pour une cuisse et une jambe droite vue de face. Les coordonnées 

négatives indiquent le côté latéral du segment. 
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SYNTHESE SUR LES METHODES D’ANALYSE DU MOUVEMENT HUMAIN 

Le choix de l’outil d’analyse du mouvement va être essentiel pour obtenir des 

résultats pertinents lors de l’évaluation du patient. Certains paramètres sont à 

prendre en compte en fonction de l’environnement de travail, du mouvement à 

analyser et de la pathologie à étudier. A partir de ces informations, l’investigateur de 

l’étude doit faire des concessions entre la précision et la dimension écologique des 

mesures. Parmi les différents systèmes de mesure présentés ci-dessus, on retrouve 

l’utilisation des caméras optoélectroniques pour réaliser des analyses précises avec 

une grande capacité d’échantillonnage. Cependant, ce système est difficile à mettre 

en place, possède des limitations liées à l’environnement et reste très onéreux. Cette 

obligation de réaliser les mesures dans une salle dédiée rend les mesures peu 

écologiques. Pour pallier cette restriction d’environnement d’acquisition, les centrales 

inertielles semblent être un outil de mesure idéal pour obtenir des données 

cinématiques fiables avec un échantillonnage suffisant. Cependant, ces outils 

nécessitent l’utilisation d’algorithmes de traitement adaptés pour composer avec les 

limitations présentes pour les accéléromètres, gyroscopes et magnétomètres. Enfin, 

pour s’affranchir des artefacts de tissus mous présents chez les deux méthodes 

d’analyse du mouvement, la navigation osseuse reste la solution la plus adéquate. 

L’utilisation de fixation intra-cortical permet des analyses cinématiques avec 6 

degrés de liberté avec une précision de mesure inégalable (Benoit et al., 2015). 

Cependant, cette méthode est très invasive et difficile à mettre en place sur le vivant 

à cause de la balance bénéfice / risque défavorable dans la plupart des cas (Tsai et 

al., 2009). La prochaine partie vise à décrire les méthodes de calcul de la cinématique 

mesurée grâce aux outils présentés dans cette partie. 
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4. Les méthodes de calcul de la cinématique 

Pour calculer les rotations et les translations entre deux segments osseux, il existe 2 

méthodes de calculs bien distinctes. La plus simple à utiliser est la cinématique directe. 

Cette méthode est rapide à mettre en place et ne nécessite pas de puissance de calcul. A 

l’inverse, la cinématique inverse est bien plus complexe à utiliser. Celle-ci a l’avantage 

d’être plus robuste aux erreurs de mesure mais nécessite un coût de calcul plus important 

(Kainz et al., 2016). 

 

4.1. Cinématique simple 

La cinématique inverse consiste à calculer les 6 degrés de liberté existants entre les 

segments osseux grâce aux angles et translations dans les 3 dimensions. C’est-à-dire que 

les deux segments osseux vont être approximé par deux solides sans contraintes dans 

l’espace. Pour ce faire, les segments osseux vont être définis en référentiels locaux grâce à 

des matrices de passage ou des quaternions. Les angles et les translations vont être 

obtenus via la matrice de passage ou le quaternion associé entre les deux référentiels 

locaux (Figure 14) (Begon & Lacouture, 2005; Kok et al., 2017; Wu & Cavanagh, 1999).  

 

Figure 14 : Référentiels locaux du fémur et du tibia avec la matrice de passage associée (Wu & 

Cavanagh, 1999) 
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L’avantage de cette méthode est le faible coût de calcul pour chaque position au cours du 

temps. L’implémentation de cette méthode nécessite de définir des référentiels locaux pour 

chaque segment osseux. Cette méthode de calcul est souvent utilisée avec les systèmes de 

mesures avec des centrales inertielles ou pour de la navigation osseuse (Maderbacher et 

al., 2019; Robert-Lachaine et al., 2020).  

La calibration des systèmes de mesures utilisant la cinématique sans modèle est 

relativement simple à mettre en place. En effet, il est nécessaire de déterminer 

l’orientation des centrales inertielles ou des clusters par rapport aux segments osseux 

(Nazarahari et al., 2019). Pour ce faire, la majorité des systèmes approximent les 

différents référentiels comme étant des plans communs. Par exemple, le système de 

mesure Perception Neuron (Noitom, Miami, FL, USA) va demander à l’utilisateur 

d’effectuer 4 poses statiques. L’objectif est de déterminer l’orientation des segments osseux 

par rapport à la gravité et ensuite d’obtenir les différents plans en comparant l’orientation 

du vecteur gravité entre les différentes poses effectuées durant la calibration (Zhi et al., 

2022). Cette procédure de calibration avec un système de caméra optoélectronique pour 

estimer les référentiels locaux est similaire aux centrales inertielles. Les référentiels vont 

être obtenus grâce à la même méthode de définition de plans. L'unique différence avec ce 

système réside dans l’utilisation du référentiel du réseau des caméras optoélectroniques 

pour la définition des axes (Robert-Lachaine et al., 2020). 

Les limites de cette méthode de calcul sont la sensibilité aux artefacts des tissus mous et 

la mauvaise définition des axes à cause d’un mauvais placement des marqueurs ou des 

capteurs (Kainz et al., 2016). Comme expliqué dans la partie précédente, les STA 

impactent à différents niveaux la précision de la cinématique du mouvement en fonction 

de leurs positions. Ainsi, il est primordial de placer les capteurs ou clusters à des endroits 

stratégiques pour limiter les erreurs de mesures.  

De plus, l’obtention des translations peut être compliqué en fonction du système utilisé. 

Dans le cas d’une utilisation de plusieurs centrales inertielles, le calcul des translations 

va être obtenu par une double intégration des accéléromètres. Cette méthode de calcul est 

peu utilisée à cause de la sensibilité au bruit environnant des capteurs qui vont induire 

des dérives importantes sur l’estimation des translations. Dans le cas d’une utilisation 

d’un réseau de caméras, les translations seront calculées de manière précises (utilisé dans 

le cadre de la navigation osseuse). Malheureusement, dans le cas de l’analyse de la 

cinématique du genou durant la marche, l’analyse des translations n’est possible qu’avec 

un système pour limiter les artefacts de tissus mous du fait du caractère invasif de la 
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navigation osseuse. On retrouve par exemple, l’utilisation d’un exosquelette pour obtenir 

les translations durant la marche grâce au système de fixation qui va limiter les artefacts 

de tissus mous (Lustig et al., 2012). 

 

4.2. Modèle cinématique 

Contrairement à la cinématique inverse, la cinématique avec modèle va déterminer les 

angles et les translations en connaissant les contraintes (degrés de liberté) appliquées sur 

les articulations (Popovic, 2019). L’intérêt de cette méthode va être de définir des centres 

articulaires grâce à une phase de calibration. Cette calibration des centres articulaires 

peut être prédictive ou fonctionnelle (Begon & Lacouture, 2005; Lund et al., 2015). 

L’approche prédictive va se baser sur des méthodes de régressions linéaires, le centre 

articulaire va être défini à partir des dimensions des segments considérés comme 

indéformables (Begon & Lacouture, 2005). On retrouve par exemple différents modèles 

pour déterminer le centre de rotation de la hanche en fonction des données 

anthropométriques (Fiorentino et al., 2016). A l’inverse, l’approche fonctionnelle 

permettra de déterminer les centres articulaires en se basant sur les degrés de libertés 

plus ou moins approximés des articulations. Par exemple, le genou peut être considéré 

comme un pivot pur en flexion / extension et la hanche comme une rotule. Ainsi, pour 

calibrer le modèle, il est nécessaire de pratiquer des mouvements de calibration pour 

estimer les différents centres articulaires grâce à une approche d’optimisation ou de 

moyennes (Begon & Lacouture, 2005; Jenny et al., 2010). Après avoir initialisé les 

contraintes articulaires et les centres articulaires, la cinématique va être obtenue par la 

méthode des moindres carrés. Cette méthode va permettre de corriger les déplacements et 

les rotations des segments osseux en cherchant les matrices de rotations (R) et les vecteurs 

de translations (T) optimaux en minimisant la différence entre les positions (p) des 

marqueurs entre chaque frames (Équation 1) (Begon & Lacouture, 2005). 

 

Équation 1: méthode des moindres carrés 

min∑‖𝑅𝑝𝑡
𝑚 + 𝑇 − 𝑝𝑡+1

𝑚 ‖2
𝑛

𝑖=1
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L’émergence des logiciels de modélisation tels qu’OpenSim et AnyBody ont généralisé 

l’utilisation des modèles cinématiques pour la recherche en biomécanique et dans le 

domaine clinique. La mise en place des contraintes articulaires va s’effectuer avec le 

dimensionnement d’un modèle musculosquelettique. La cinématique va ensuite être 

obtenue en minimisant l’écart entre les marqueurs virtuels du modèle et les marqueurs 

réels disposés sur le participant (Kainz et al., 2016). 

L’avantage cette méthode de calcul est la robustesse du modèle face aux STA (Begon & 

Lacouture, 2005). Contrairement à la cinématique inverse simple, la cinématique inverse 

avec modèle ne sera pas sujet à des dislocations d’articulations ou des changements de 

longueurs de segments osseux. Les résultats obtenus sur les données angulaires des 

articulations seront plus proches de la vérité terrain sans pour autant nécessiter une 

méthode invasive tels que la navigation osseuse ou l’utilisation de la fluoroscopie bi-

planaire (Pizzolato et al., 2017). De plus, l’utilisation de ces logiciels clé en main permet 

de perfectionner les modèles en complexifiant le comportement des articulations. Par 

exemple, les travaux de Delp et al. ont permis d’améliorer le comportement du genou 

durant les mouvements de flexion/extension en se basant sur des données cinématiques 

obtenues avec de la navigation osseuse sur des genoux cadavériques (Delp et al., 1990). Le 

modèle a ensuite été amélioré avec l’étude de Ward et al. basé sur une analyse 

anthropométrique de 21 cadavres (Ward et al., 2009). Malheureusement, cette méthode 

de calcul limite fortement les utilisations possibles de cette solution du fait de son coût de 

calcul important (Pizzolato et al., 2017). La puissance de calcul nécessaire au 

fonctionnement de ces modèles complexifie leurs utilisations sur des systèmes embarqués. 

La cinématique avec contraintes et les modèles biomécaniques associés sont donc 

restreints à une utilisation dans des laboratoires de science du mouvement humain 

contrairement aux méthodes basées sur de la cinématique sans modèles qui sont utilisées 

dans de multiples applications de la vie courante (Yi et al., 2021). 

4.1. Limite des méthodes de calculs utilisées 

Le choix de la méthode de calcul utilisé pour obtenir les données angulaires va 

potentiellement limiter l’interprétation des résultats d’une évaluation de la marche. Il est 

évident que des données angulaires obtenues avec une méthode de cinématique avec 

modèle vont différer des données obtenues avec une méthode de cinématique sans modèle 

(Kainz et al., 2016). Comme expliqué dans la partie 4 (Les méthodes de calcul de la 

cinématique), la cinématique avec modèle va permettre de définir des contraintes 
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articulaires, définissant ainsi une cinématique théorique essayant de calquer le plus 

fidèlement possible la réalité. Cependant, l’utilisation de la cinématique avec modèle 

implique de garder un regard critique quant à la comparaison des données entre différents 

laboratoires. L’utilisation de différentes conventions de marqueurs, modèles 

musculosquelettiques et méthodes de calcul, induisent des différences de mesures sur une 

même acquisition. On peut par exemple constater des différences d’amplitudes articulaires 

et des biais de mesures (Kainz et al., 2017; Leardini et al., 2017; Schallig et al., 2020). 

 

 

 

 

  

SYNTHESE SUR LES METHODES DE CALCUL DE LA CINEMATIQUE 

Pour obtenir des orientations et des translations des articulations, deux méthodes de 

calculs sont couramment utilisées. D’un côté la cinématique simple permet d’obtenir 

des orientations dans l’espace avec un coût de calcul réduit. Cependant, cette méthode 

nécessite d’effectuer une estimation des axes de rotations et reste sensible aux STA. 

On retrouve cette méthode de calcul pour des systèmes de mesures tels que des 

centrales inertielles ou de la navigation osseuse. Dans le premier cas d’utilisation, 

l’obtention des translations reste compliquée à déterminer du fait de la sensibilité de 

cette méthode aux STA.  D’un autre côté, la cinématique avec modèle permet de 

calculer des rotations et des translations plus précisément grâce à l’utilisation de 

modèles biomécaniques. Cette méthode de calcul va être plus robuste aux STA grâce 

à l’implémentation de contraintes articulaires et d’une méthode de calcul basée sur 

l’optimisation de l’orientation des segments osseux par la méthode des moindres 

carrés. Cependant, le coût de calcul est bien plus important, ce qui limite la 

généralisation de cette méthode de calcul pour des capteurs embarqués tels que des 

IMUs. 

Après avoir présenté les méthodes de calcul de la cinématique du mouvement et les 

contraintes associées, la prochaine partie va détailler les limitations d’une salle 

d’analyse quantifiée du mouvement.  
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5. La genouillère instrumentée Ted Orthopedics 

Dans une optique de monitoring, la start-up Marseillaise SmartR a mis au point une 

genouillère instrumentée. L’objectif de ce système de mesure est de réaliser des analyses 

précises de la cinématique du genou de manière intuitive et écologique. L’association de la 

genouillère avec un smartphone permet de récupérer les données cinématiques en dehors 

des laboratoires d’analyse du mouvement (Figure 15). Ce système de mesure est composé 

d’un manchon de compression qui a pour objectif de maintenir deux centrales inertielles 

au niveau de la partie latérale de la cuisse et de la crête tibiale du tibia. Le manchon de 

compression n’a pas pour objectif d’induire d’effet proprioceptif sur l’articulation, son rôle 

se limite seulement au maintien des capteurs. La genouillère embarque aussi une batterie 

et un système de communication Bluetooth Low Energy (BLE) 4.2 qui permet un 

monitoring de la cinématique du genou allant jusqu’à 8h consécutives. Les deux centrales 

utilisées sont des ICM-20948 composées d’accéléromètres, de gyroscopes et de 

magnétomètres. Ces capteurs ont une résolution brute de 16 bits. Pour pouvoir obtenir 

une fréquence d’échantillonnage de 100 Hz, la résolution des capteurs a été réduite à 12 

bits de précision. Cette résolution permet d’obtenir une sensibilité de 1.95 mg/LSB pour 

une amplitude d’accélération de ± 4 g et 0.12 dps/LSB pour une amplitude de ± 500 dps. 

Les capteurs ont été figés dans des blocs de résine pour limiter les contraintes mécaniques 

qui pourraient induire des erreurs de mesure à cause des déformations. 

 

Figure 15 : Genouillère instrumentée Ted Orthopedics avec son application smartphone pour analyser la 

cinématique de l'articulation 
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L’association des deux centrales inertielles permet d’obtenir la position relative de la 

cuisse par rapport à la jambe. La définition des axes de flexion/extension, rotation 

interne/externe et abduction/adduction est obtenue via 3 mouvements destinés à 

l’estimation d’orientations des capteurs par rapport aux segment osseux. Ainsi, la 

réalisation d’une pose avec le tibia et le fémur en position verticale puis d’un enchainement 

de petites flexions de genou vont permettre, en quelques secondes, de calibrer la 

genouillère pour obtenir la cinématique du genou (Figure 16). Les deux centrales 

inertielles ont été disposées à des positions stratégiques dans le manchon de compression 

pour limiter les STA et ainsi obtenir la cinématique la plus fidèle possible. Le capteur du 

fémur se situe sur la partie latérale de la cuisse avec le système de communication 

Bluetooth et la batterie. Le capteur du tibia se trouve sur le plat médial de la crête tibiale. 

Les deux capteurs sont sur les parties centrales de chaque segment osseux. En comparant 

ces positions à la cartographie des STA (Figure 13), on remarque que ces zones sont les 

plus fiables pour obtenir le mouvement des segments osseux. De plus, le manchon de 

compression est équipé de bandes antidérapantes sur chaque extrémité pour améliorer 

l’adhérence de l’interface capteurs/membre inférieur. 

 

 

Figure 16 : Procédure de calibration de la genouillère 
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6. Une application : La marche chez l’arthrosique 

Ces dernières années, l’utilisation de capteurs connectées pour monitorer les paramètres 

cinématiques et spatio-temporels est en pleine expansion (Cudejko et al., 2021). C’est dans 

cette optique que Ted Orthopedics s’est intéressé à la prise en charge de patients grâce à 

une genouillère instrumentée. L’objectif est de proposer un monitoring de la cinématique 

du genou et ainsi limiter les rendez-vous en fournissant un outil de télémédecine aux 

cliniciens pour suivre la prise en charge de leurs patients. Pour répondre à une prévalence 

grandissante de l’arthrose du genou, Ted Orthopedics a décidé de s’orienter sur la prise en 

charge de cette pathologie (Cui et al., 2020). Ainsi, l’utilisation d’un tel outil permettrait 

de soulager le système de santé en proposant un suivi en télémédecine plutôt qu’en 

cabinet. 

 

6.1. Définition de l’arthrose du genou 

L’arthrose se caractérise par une dégradation du cartilage, une apparition d’ostéophytes 

sur les extrémités de l’articulation, une modification de l’os sous chondrale et enfin une 

inflammation de la membrane synoviale (Marotte, 2018; Pen, 2016). Cette pathologie 

touche l’articulation dans sa globalité. Ces dégradations impactent aussi les ligaments et 

les muscles sollicités par l’articulation. Cette pathologie se caractérise par une diminution 

de l’amplitude de mouvement, des raideurs articulaires, des gonflements au niveau de 

l’articulation, des crépitements et une faiblesse musculaire. Cela entraine des 

déformations géométriques de l’articulation ainsi que des instabilités occasionnelles. 

Concernant les grosses articulations telles que la hanche ou le genou, l’arthrose peut 

causer des douleurs persistantes en particulier la nuit (Pen, 2016). Ces différents 

symptômes vont impacter la qualité de vie des personnes touchées par cette pathologie en 

limitant la mobilité durant les activités quotidiennes, en augmentant les risques de 

dépression avec l’isolement social et en accentuant le niveau de fatigue à cause du manque 

de sommeil dû à la douleur (Fawole et al., 2020). 

6.1.1.  Données épidémiologiques 

L’arthrose est une pathologie particulièrement fréquente, elle touche plus de 10 millions 

de français. C’est la 1ère cause de consultations après les maladies cardiovasculaires dans 

les pays développés. Le genou représente 40% des articulations touchées par cette 

pathologie (Perrot, 2002). L’arthrose du genou touche une part plus importante de femmes 
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avec une prévalence de 13% pour les femmes âgées de plus de 60 ans par rapport à 10% 

chez les hommes (Abedin et al., 2020; Mazières et al., 2018). Compte tenu du vieillissement 

de la population des pays occidentaux, la gonarthrose devrait devenir encore plus 

fréquente dans les prochaines décennies. En 2005, cette pathologie a été responsable de 

8.7 millions de consultations, représentant 1.7% des dépenses de santé (le Pen et al., 2005). 

Une étude plus récente a recensé le nombre de personnes souffrant de cette pathologie à 

travers le monde. Les résultats montrent une prévalence proche de 16% de la population 

mondiale avec une incidence de 203 pour 10 000 personnes touchées par année (Cui et al., 

2020). Cette augmentation de cas soulève de nombreuses problématiques concernant 

l’impact sur le service de santé des différents pays. En effet, des études récentes ont 

démontré que les dépenses de consultations sont loin d’être les seules dépenses induites 

par l’arthrose du genou Par exemple, la présence d’arthrose du genou réduit les activités 

quotidiennes, voir créé des limitations fonctionnelles pouvant être coûteuses à cause d’une 

perte de productivité de la personne incriminée. Ainsi, le problème socio-économique de 

l’arthrose du genou n’est pas seulement limité aux coûts directs des soins médicaux pour 

la prise en charge de l’arthrose, mais aussi aux coûts non-médicaux inhérents à cette 

pathologie. Une revue systématique sur le coût socio-économique de l’arthrose a estimé en 

2015 que les soins médicaux représentaient une fourchette de 705€ à 19 715€ pour les 

soins médicaux comparé à une fourchette oscillant de 432€ à 11 956€ pour les soins non 

médicaux. Le coût de ces soins n’est clairement pas négligeable dans le calcul des dépenses 

liées à l’arthrose. De leurs côté, Puig-Junoy et al. extrapolent le coût des conséquences de 

l’arthrose à une valeur comprise entre 0.25% à 0.50% du PIB d’un pays (Puig-junoy & 

Zamora, 2015). Cet impact socioéconomique de l’arthrose sur le système de santé soulève 

l’importance de perfectionner la prise en charge de cette pathologie (Hunter et al., 2014). 

 

6.2. Les conséquences de l’arthrose 

L’arthrose est la plus commune des formes d’arthrite. L’arthrose symptomatique est 

reconnue comme une importante forme d’handicap et réduit les capacités fonctionnelles 

des adultes d’âge moyen et des personnes âgées. Les conséquences de l’arthrose sont 

multiples, elles s’observent à un niveau histologique et symptomatique. 
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6.2.1. Modifications histologie 

L’arthrose se limite aux articulations synoviales qui se traduit par une réduction du 

cartilage hyalin, un remodelage osseux et la formation de nouveaux os marginaux appelé 

ostéophytes. L’évolution du cartilage et la modification osseuse, ont historiquement été le 

sujet de recherche principal sur cette pathologie. Ainsi, les avancées dans ce domaine ont 

pu mettre en évidence que l’ensemble des tissus de l’articulation (cartilage hyalin, 

fibrocartilage, os, synovie, capsule articulaire et muscle) sont impliqués dans le processus 

de dégénération (Pen, 2016).  

Plus précisément, l’arthrose se développe en plusieurs étapes. Dans un premier temps, le 

cartilage va subir un gonflement et un ramollissement par imbibition d’eau 

(chondromalacie) avec dilacération de la matrice cartilagineuse. Ensuite, il va y avoir une 

apparition des premières fissures sous l’effets des contraintes mécaniques, au-delà des 

contraintes physiologiques, sur le cartilage fragilisé. La multiplication des fissures va 

induire la fragmentation du cartilage, avec des fragments qui vont être phagocytés dans 

la capsule articulaire par la membrane synoviale. Ce phénomène va induire une 

inflammation modérée avec une fibrose du cartilage. Progressivement, le cartilage va 

s’amincir, avec les lésions qui vont progresser de proche en proche avec comme finalité la 

mise à nu de l’os sous chondrale. En parallèle, l’os va subir des altérations avec au début 

une réaction ostéoclastique qui va induire une déminéralisation. Ensuite, l’os va subir une 

réaction ostéoblastique qui va créer la condensation de l’os sous-chondrale et une 

ostéophytose (Mazières et al., 2018). 

6.2.2. Conséquences symptomatiques 

L’arthrose n’est pas systématiquement symptomatique. L’évolution des lésions du 

cartilage hyalin et des modifications structurelles de l’os ne sont que faiblement corrélées 

aux douleurs et aux raideurs perçues (Dieppe, 2004; Nwosu et al., 2016). Cette pathologie 

peut évoluer au cours des années sans induire de handicap majeur avant que les premiers 

symptômes ne se déclarent. De même, les symptômes se manifestent via deux états qui se 

succèdent à un rythme imprévisible. D’une part, des phases de fatigues chroniques qui se 

définissent par une gêne quotidienne et une douleur modérée. D’autre part, des crises 

douloureuses aiguës qui vont se caractériser par une inflammation importante de 

l’articulation, des raideurs articulaires et une douleur vive. Ces épisodes douloureux 

peuvent survenir la journée, après un effort ou parfois la nuit. En effet, ces douleurs 

peuvent être de cause mécanique, lors de la marche, de la montée ou descente d’escalier 

ou de la remise en charge depuis une position assise. Cette douleur apparaît après un 
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certain temps de sollicitation de l’articulation. De ce fait, ce phénomène est plutôt observé 

en fin de journée et peut être calmé par une phase de repos. Cette douleur ne va pas 

impacter la qualité du sommeil de la personne. A l’inverse, il existe des épisodes de 

poussées inflammatoires nocturnes qui peuvent réveiller le malade, où la douleur 

s’intensifie avec l’apparition d’un épanchement articulaire. Ces épisodes, contrairement 

aux causes mécaniques, apparaissent de manière aléatoire (Marotte, 2018; Mazières et al., 

2018). Avec le temps, la douleur devient plus présente. Cela va avoir pour conséquence 

dans un premier temps de limiter les activités quotidiennes du malade. A partir d’un 

certain seuil de douleur présente, ce symptôme va aussi limiter les interactions sociales et 

avoir un impact psychologique comme par exemple la dépression (Mazières et al., 2018; 

Scopaz et al., 2009). 

La raideur de son côté, serait une combinaison de la douleur, de la faiblesse musculaire et 

de la limitation de l’amplitude de l’articulation. Cette raideur survient souvent après une 

période où l’articulation n’a pas été sollicitée. Ainsi, ce symptôme se manifeste le matin ou 

après une période de repos en position assise ou couchée. La raideur s’estompe après 5 à 

10 minutes lorsque la personne sollicite son articulation (Padma & Sukanesh, 2011). La 

limitation de l’amplitude articulaire est finalement elle aussi liée à la douleur. Cette 

limitation progresse avec la douleur chronique, l’individu va avoir comme reflexe de 

limiter ses amplitudes de mouvement pour limiter la douleur. La limitation volontaire 

d’amplitude va induire graduellement des contractures qui vont réduire la souplesse de 

l’articulation (Atkinson et al., 2005). 

 

6.3. Etiologie et facteurs de risque 

Différentes études se sont intéressées aux facteurs et leurs interactions sur le 

développement de l’arthrose du genou. L’objectif de ces travaux a été d’élaborer des 

modèles pour comprendre les interactions entre les différents facteurs de risque et leurs 

impacts sur le développement de cette pathologie. L’apparition de la maladie est souvent 

le produit de l’interaction de facteurs systémiques et biomécaniques (Felson, 2000). 

L’objectif de cette partie est de lister les différents facteurs de risques responsables du 

développement et de la progression de l’arthrose du genou. 

6.3.1. Les facteurs anthropométriques 

De nombreux travaux ont montré que le sexe de l’individu était un facteur de risque pour 

le développement de l’arthrose. Des travaux sur l’épidémiologie de cette pathologie ont 
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montré que la femme avait une incidence plus élevée d’arthrose du genou par rapport à 

l’homme (Losina et al., 2013). Macías-Hernández et al. ont montré que cette incidence était 

deux fois plus importante chez la femme par rapport à l’homme sur une population de la 

ville de Mexico City (Macías-Hernández et al., 2020). Ce niveau d’incidence chez la femme 

pourrait être expliqué par des différences morphologiques et hormonales par rapport à 

l’homme (Stein & Boyer, 2021).  

De plus, le développement de l’arthrose est souvent associé au surpoids. Les 

recommandations internationales sur la prise en charge de l’arthrose du genou mettent 

en avant l’intérêt de la perte de poids pour limiter la progression de la pathologie. D’un 

point de vue biomécanique, la prise de poids va favoriser les sur-contraintes sur 

l’articulation et participer à la progression de la pathologie. On considère que les 

personnes présentant un indice de masse corporel (IMC) supérieur à 30 kg/m² ont un 

facteur de risque pour le développement de l’arthrose du genou (Losina et al., 2013). De 

même, le surpoids est souvent associé à un syndrome métabolique. Ce syndrome est aussi 

un facteur de risque de développement de l’arthrose, indépendamment de l’IMC et des sur-

contraintes mécaniques associées à l’articulation (Batushansky et al., 2022) 

Enfin, l’arthrose est fortement associée à l’âge de l’individu. On considère que les 

personnes de plus de 55 ans ont un risque de développer de l’arthrose du genou. Ce risque 

va augmenter progressivement en fonction de l’âge avec un pic de progression situé entre 

55 et 64 ans (Heidari, 2011; Losina et al., 2013). Dans ce registre, une étude sur la 

prévalence de l’arthrose sur la population de Mexico City a révélé une augmentation du 

risque de développer cette pathologie, allant de 10% à 15% entre 40-50 ans, jusqu’à 60% à 

80% pour les plus de 80 ans (Macías-Hernández et al., 2020). Cette augmentation de la 

prévalence de l’arthrose du genou avec l’âge a aussi été mise en évidence sur une plus 

grande cohorte avec une méta-analyse sur plus de 10 millions de participants à travers le 

monde (Cui et al., 2020).  

6.3.2. L’anamnèse 

L’arthrose du genou peut aussi se développer à la suite d’un ou des traumatismes sur 

l’articulation, on parle alors d’arthrose post-traumatique (Marotte, 2018). Une méta-

analyse de Blagojevic et al. estime que des personnes ayant eu un traumatisme au genou 

ont 3.86 fois plus de chance de développer une gonarthrose (Blagojevic et al., 2010). Par 

exemple, les personnes ayant subi une rupture du ligament croisé antérieur ont 87% de 

chance de développer une arthrose du genou (Friel & Chu, 2013; Lohmander et al., 2004). 
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Ce constat peut se généraliser avec des lésions méniscales ou ligamentaires. En effet, 

l’atteinte à l’intégrité de ces parties va induire une instabilité dans l’articulation laissant 

place à des contraintes mécaniques délétères (Ren et al., 2018). Une des conséquences les 

plus néfastes est l’apparition de contraintes de cisaillements du fait de la laxité du fémur 

sur le plateau tibial. Contrairement aux contraintes de compressions, le cartilage est très 

peu résistant à ce type de contraintes mécaniques. De même, l’instabilité de l’articulation 

va induire des contraintes intra-articulaires moins bien réparties et donc va générer des 

sur-contraintes localisées sur certaines zones de la surface de contact. Ces différentes 

contraintes vont avoir pour conséquence de créer une réaction inflammatoire puis un 

processus de dégradation des ménisques et du cartilage (Li et al., 2020).  

L’arthrose du genou peut aussi être la conséquence de séquelles liées à une infection 

articulaire telle que la polyarthrite rhumatoïde. Cette pathologie se caractérise par une 

réponse immunitaire innée et adaptative incontrôlée et une réaction inflammatoire 

concernant en premier lieu la membrane synoviale. Cette inflammation chronique de la 

membrane synoviale va avoir pour conséquences de libérer des médiateurs inflammatoires 

dans la capsule articulaire qui vont avec le temps dégrader le cartilage et entrainer des 

risques de développer de l’arthrose du genou (Marotte, 2018; Mazières et al., 2018).  

Enfin, on estime que les facteurs génétiques représentent 30% à 65% du développement 

de l’arthrose des mains, hanches et genoux. De nombreux facteurs de risque sont 

héréditaires, tant au niveau physiologique que biomécanique. Par exemple, la balance 

hormonale ou le métabolisme seront fortement liés au bagage génétique de l’individu. De 

même, des personnes avec de la famille ayant de l’ostéoporose, des genou varum ou des 

faiblesses musculaires auront une prédisposition pour ce genre de facteur de risque (Edd 

et al., 2018; Pen, 2016). 

En considérant les différents facteurs de risques présentés ci-dessus, on remarque que les 

facteurs biomécaniques ont une place importante dans le développement et la progression 

de l’arthrose du genou. La prochaine partie va présenter plus en détail les interactions de 

ces facteurs de risques sur cette pathologie. 

6.3.3. Les facteurs biomécaniques 

Les facteurs biomécaniques vont avoir un rôle important sur le développement et la 

progression de l’arthrose. On peut définir ces facteurs en deux catégories : les facteurs 

intrinsèques et les facteurs extrinsèques. 
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Les facteurs intrinsèques vont être propres à chaque individu. Ils vont être caractérisés 

par la laxité articulaire et l’alignement de l’articulation. La laxité articulaire se définit 

comme un déficit des ligaments à maintenir la stabilité de l’articulation. Cette laxité va 

provoquer une instabilité de l’articulation durant la réalisation de tâches fonctionnelles 

tel que la marche. De son côté, un défaut d’alignement des membres inférieurs va être un 

facteur favorisant une répartition des contraintes inégale. Cela va se traduire par des sur-

contraintes articulaires sur la partie médiale ou latérale de l’articulation (Figure 17). Il a 

été démontré que les personnes présentant un varus important et/ou une laxité frontale, 

vont avoir tendance à être plus à risque de développer une arthrose du genou à cause des 

sur-contraintes induites sur le condyle médial du fémur (Chang et al., 2014; Lo et al., 2012; 

Sharma et al., 1999). Enfin, un des facteurs intrinsèques les plus rédhibitoires pour le 

développement et la progression de l’arthrose du genou est la faiblesse du quadriceps. De 

nombreux travaux montrent la relation entre la faiblesse de ce groupe musculaire et la 

progression de la pathologie. Le quadriceps a différents rôles dans le fonctionnement de 

l’articulation.  Il est responsable du mouvement d’extension et de stabilisation du genou 

durant la marche. De plus, lors de la phase de mise en charge, le quadriceps va être 

impliqué dans l’absorption des contraintes articulaires grâce à un travail excentrique 

durant la flexion du genou. Ainsi, la diminution de force de ce groupe musculaire augmente 

les contraintes articulaires durant des tâches fonctionnelles avec des risques de sur-

contraintes mécaniques (Noehren et al., 2018; Turcot, 2008). 

 

Figure 17 : Alignement normal, en varus et en valgus des membres inférieurs 

Les facteurs extrinsèques vont quant à eux être liés à la condition de vie. Il a été montré 

qu’il est nécessaire d’entretenir un certain niveau de charges mécaniques pour entretenir 
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l’articulation. Un faible niveau d’activité physique va limiter la sollicitation de 

l’articulation et déréguler l’équilibre présent dans le processus du maintien du cartilage 

et de l’os (Esser & Bailey, 2011). On retrouve ce problème de maintien de l’intégrité de 

l’articulation chez des personnes sédentaires. On remarque que contrairement à des 

personnes actives, celles-ci vont avoir un développement et une progression de l’arthrose 

du genou plus important (Balogun et al., 2020; Bannuru et al., 2019). Au contraire, une 

activité trop intense va avoir pour conséquence avec le temps de dégrader l’articulation 

qui sera trop sollicitée. Ce constat est présent sur les métiers de manutention qui 

comportent de fréquents efforts de soulèvement, de port de charges, de montées d’escaliers, 

etc. (Mazières et al., 2018; Seidler et al., 2008). On retrouve des résultats similaires pour 

des activités sportives trop intenses ou traumatisantes (Le Goux & Maravic, 2013).  

6.3.4. Les modèles de l’arthrose du genou 

Les différents facteurs de risques présentés dans cette partie montrent le caractère 

multifactoriel et complexe du développement de l’arthrose du genou. Les relations entre 

ces différents facteurs de risque dans le développement de l’arthrose du genou ont été mis 

en évidence au travers de différentes modélisations. Par exemple, le modèle de Andriacchi 

et al. se base sur un équilibre entre la biologie, la biomécanique et la structure de 

l’articulation (Figure 18). Ce modèle part du principe que le processus de dégradation du 

cartilage va être causé par un déséquilibre entre ces trois composantes (Andriacchi et al., 

2015). 
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Figure 18 : Le modèle d’arthrose du genou considère l’état du cartilage en fonction des facteurs biologiques, 

mécaniques et structurels durant les activités quotidiennes de l’individu. Si les composantes sont en dehors 

des normes (c), cela va augmenter le risque d’une dégradation du cartilage et donc développer une arthrose 

du genou avec le temps (Andriacchi et al., 2015). 

 

Dans la continuité, le modèle d’Edd et al. se base sur des composantes similaires avec des 

relations entre l’état du cartilage, l’os et la biomécanique lors de la marche (Figure 19). 

Ces différents facteurs vont apporter une meilleure compréhension des interactions entre 

les propriétés mécaniques de l’articulation et les contraintes imposées lors de sollicitations 

durant des activités quotidiennes (Edd et al., 2018). Ce modèle illustre le caractère de 
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l’arthrose qui résulte d’une rupture de l’équilibre du maintien de l’intégrité de 

l’articulation suite à des changements de paramètres systémiques et biomécaniques trop 

importants (Favre & Jolles, 2016; Turcot, 2008). Cet équilibre entre les trois composantes 

souligne l’importance d’évaluer l’évolution de la biomécanique de la marche sur les risques 

de dégradations de l’articulation.  

 

Figure 19 : Modèle d'Edd et al. des interactions des facteurs de risques sur la progression de l'arthrose du 

genou. Les traits pleins représentent les corrélations existantes (vert : positive, rouge : négative, noir : 

faible). Les trais en pointillés indiquent des corrélations qui n’ont pas encore été testées (Edd et al., 2018). 

 

D’autres études se sont intéressées à modéliser la progression de l’arthrose du genou en 

prenant en compte différentes variables et comprendre les mécanismes sous-jacents 

responsables de la dégradation de l’articulation. Dans leur revue de littérature en 2020, 

Mukherjee et al. présentent plusieurs modèles qui vont s’appuyer sur des variables à 
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différentes échelles. On retrouve ainsi le modèle de Halloran et al. qui va s’appuyer sur 

des modélisations allant de grandeurs macro à micro pour comprendre les modifications 

de l’articulation au niveau cellulaire (Figure 20) (Halloran et al., 2012). Ce type de 

modélisation va permettre de faire l’interaction entre les contraintes mécaniques, la 

biologie avec les médiateurs pro-inflammatoires et les données auto-rapportées pour 

prédire la dégradation de l’articulation (Mukherjee et al., 2020).  

 

 

Figure 20 : Modèle d'Halloran et al. des interactions des facteurs de risques sur la progression de 

l'arthrose. Le cheminement du signal mécanique du niveau articulaire au niveau cellulaire 

(intracellulaire) peut être compris en développant des modèles de calcul à différentes échelles qui 

interagissent les uns avec les autres (Halloran et al., 2012). 

 

6.3.5. Conclusion 

Les différents facteurs de risques associés aux modélisations de l’arthrose du genou 

montrent l’importance du domaine de la biomécanique dans l’évaluation et la 

compréhension de la progression de la pathologie. Plus particulièrement, l’évaluation de 

la marche est une composante importante sur la compréhension de la progression de la 

pathologie et des facteurs de risques liées aux sur-contraintes appliquées à l’articulation. 
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6.4. L’évaluation de la sévérité de l’arthrose 

6.4.1. Evaluation radiologique 

L’imagerie via des prises radiographiques standards, est l’outil le plus utilisé pour 

diagnostiquer l’arthrose. Cet outil a l’avantage d’être peu coûteux, accessible et facile à 

interpréter. Pour diagnostiquer cette pathologie, plusieurs clichés vont être produits avec 

différentes caractéristiques telles que la position, la partie du genou à observer. Pour 

étudier la gonarthrose, il est nécessaire de produire des clichés permettant de distinguer 

les 3 compartiments du genou pour pouvoir s’intéresser à l’articulation fémoro-tibiale et 

fémoro-patellaire. Les clichés communément utilisés pour poser le diagnostic de l’arthrose 

sont le cliché de face en charge, le cliché en schuss (semi fléchi) de face, le cliché de profil 

genou fléchi en charge et le défilé fémoro-patellaire. Dans notre cas, seulement les deux 

premiers clichés seront utilisés pour l’arthrose fémoro-tibiale. Ces images vont permettre 

de mettre en évidence les effets de l’arthrose sur le cartilage hyalin et l’os. En effet, il va 

être possible de déterminer la présence de rétrécissements de l’interligne fémoro-tibiale 

(représentatif de l’épaisseur du cartilage articulaire), d’ostéophytoses marginales externes 

et internes, d’ostéophytoses des épines tibiales et de scléroses sous-chondrale plus ou 

moins associées à des géodes. (Marotte, 2018 ; Mazières et al., 2018 ; Roux, 2016). La 

classification radiologique la plus utilisée pour déterminer la sévérité de l’arthrose du 

genou a été développée par Kellgren et Lawrence (K&L) en 1957. Cette classification se 

base sur 5 niveaux de sévérités (Figure 21) (Schiphof et al., 2011) :  

- Niveau 0 : Pas d’arthrose. 

- Niveau 1 (Douteux) : Rétrécissement douteux de l’espace articulaire et 

éventuellement rebord ostéophytique. 

- Niveau 2 (Léger) : Ostéophytes définis et possible rétrécissement de l’espace 

articulaire. 

- Niveau 3 (Modéré) : Ostéophytes multiples, rétrécissement certain de l’espace 

articulaire et présence de scléroses et déformations possible des extrémités des os.  

- Niveau 4 (Sévère) : Ostéophytes important, rétrécissement marqué de l’espace 

articulaire, scléroses sévères et déformations nettes des extrémités de l’os.  

L’échelle de K&G reste cependant très subjective car elle s’oriente sur un atlas empirique 

de radiographies qui permettent de donner une évaluation de la sévérité de la pathologie 

(Janvier, 2016). 
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Figure 21 : Exemple des différents niveaux de sévérité de l’arthrose du genou avec le score de 

Kellgren et Lawrence (Janvier, 2016). 

 

6.4.2. Evaluation symptomatique 

La douleur est le symptôme le plus évocateur chez l’individu présentant une arthrose du 

genou. L’outil d’évaluation le plus commun pour quantifier la douleur est le critère 

d’évaluation visuel analogique (EVA). Cette mesure se fait à l’aide d’une règle graduée ou 

d’une bande de 10 cm où l’individu va devoir placer un curseur pour quantifier l’évaluation 

de sa douleur. 0 correspond à « aucune douleur » et 10 à « douleur maximale imaginable » 

(Park et al., 2016).  

Pour évaluer les difficultés à exécuter des activités de la vie de tous les jours, différents 

questionnaires portant sur la qualité de vie ont été mis en place. Les plus connus sont le 

KOOS et le WOMAC. Ces questionnaires vont quantifier la raideur articulaire, la douleur 

et la difficulté à effectuer une tache (Bellamy et al., 1988). 

6.5. La marche chez le patient atteint de gonarthrose  

Les personnes présentant une gonarthrose montrent différentes altérations du 

mouvement, en particulier pour la marche. Ces dernières décennies, de nombreuses études 

se sont intéressées à l’impact de l’arthrose sur la locomotion et les facteurs biomécaniques 

qui pourrait initier ou favoriser la progression de l’arthrose du genou. Ces études ont 

permis d’établir des relations entre la marche et les facteurs de risques présentés 

précédemment. Ces travaux ont montré l’intérêt d’étudier les paramètres spatio-

temporels, la cinématique et la dynamique de la marche pour évaluer la sévérité de la 

pathologie et ainsi pouvoir différencier un genou sain d’un genou pathologique. 

6.5.1. Modification des paramètres spatio-temporels 

Les paramètres spatio-temporels sont de loin les critères les plus utilisés pour caractériser 

la progression de l’arthrose du genou au niveau de la marche. Leur simplicité d’analyse et 
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le matériel nécessaire pour l’obtention de ces paramètres permet une large généralisation 

de l’utilisation de ces critères. Contrairement à la cinématique et à la dynamique, de 

nombreuses études s’accordent sur les conséquences de l’arthrose au niveau des 

paramètres spatio-temporels de la marche. 

Les personnes souffrant d’arthrose du genou vont présenter une réduction des capacités 

fonctionnelles. Les individus souffrant de cette pathologie vont avoir des distances 

parcourues plus faibles par rapport à des individus sains du même âge lors de 

l’accomplissement d’un test de marche de 6 minutes. Cette réduction de la distance 

parcourue va être plus importante en fonction de la sévérité de la pathologie (Ateef et al., 

2016). On observe par exemple des écarts supérieurs à 50 mètres (changement minimal 

détectable) sur des distances parcourues durant un TDM6 pour des participants 

présentant différents niveaux de sévérité d’arthrose du genou (Dobson et al., 2017; 

Logerstedt et al., 2014). Cette réduction de la mobilité va aussi impacter la vitesse de 

confort ou la vitesse spontanée lors des déplacements. Cette vitesse de marche est souvent 

utilisée par les cliniciens pour suivre la condition physique d’un individu. La réduction de 

la vitesse de confort est un bon prédicteur du déclin de la santé et plus spécifiquement de 

l’évolution de l’arthrose du genou (Harkey et al., 2021; Silva et al., 2012). 

L’évolution de cette pathologie va impacter la cadence et la longueur de pas en plus de la 

vitesse. Du fait de la réduction de vitesse, ces individus vont avoir une cadence et une 

longueur de pas plus faibles (Astephen, Deluzio, Caldwell, Dunbar, et al., 2008; Boyer & 

Hafer, 2019).  Les personnes présentant une arthrose du genou vont avoir tendance à avoir 

une cadence plus élevée et une longueur de pas réduite par rapport à des individus sains 

ayant une vitesse de marche équivalente (Ardestani et al., 2016; Tateuchi et al., 2021). 

Cette stratégie de marche permet de conserver une certaine vitesse de marche avec une 

instabilité articulaire induite par l’arthrose. Cette stratégie va aussi se traduire par une 

augmentation des phases d’appui et de double appui et du temps d’appui (Dessery, 2014; 

Silva et al., 2012). Enfin, pour pallier l’instabilité de l’articulation, l’individu va présenter 

une latéralité de pas plus importante pour avoir un meilleur équilibre (Dessery, 2014). 

6.5.2. Modification de la cinématique du mouvement 

L’évolution de l’arthrose de genou va modifier la cinématique du mouvement en plus des 

paramètres spatio-temporels. Ces modifications vont intervenir à cause de différents 

facteurs tels que la douleur, le processus inflammatoire, la faiblesse musculaire et les 

déformations géométriques. La modification la plus visible est la réduction de l’amplitude 
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de mouvement sur l’axe sagittal (Figure 22) (Favre & Jolles, 2016). Cette réduction est en 

lien direct avec la réduction de vitesse durant la marche. De même, cette perte de mobilité 

va se traduire par des difficultés de mise au sol, de franchissement d’obstacles ou d’autres 

mouvements quotidiens (Maly et al., 2006). En plus de cette réduction d’amplitude de 

mouvement, les individus touchés par cette pathologie vont modifier leur marche durant 

la phase de mise en charge. Cette modification va se traduire par une réduction de 

l’amplitude d’extension/flexion durant le début de la phase d’appui (Knee Flexion 

Excursion, KFE). Ce reflexe est un mécanisme de protection causé par des douleurs 

articulaires. Ce phénomène a été mis en évidence au travers de différentes études 

montrant l’effet de la douleur sur l’évolution du KFE chez des personnes présentant une 

arthrose du genou. Cagnin et al. ont montré une augmentation significative du KFE lors 

de la marche via un effet anesthésiant induit par une injection intra-articulaire de 

lidocaïne (Cagnin et al., 2020). De son côté Henriksen et al. ont montré seulement une 

modification de la flexion du genou lors de l’attaque de talon (Henriksen et al., 2006). 

Cependant, cette modification semble ne pas être liée seulement à la douleur induite par 

l’arthrose du genou. Boyer et al. et Heiden et al. ont montré que cette différence était 

présente entre des sujets sains et des sujets pathologiques, mais ne représentait qu’une 

tendance parmi les sujets pathologiques symptomatiques versus asymptomatiques (Boyer 

& Hafer, 2019; Heiden et al., 2009). 

 

 

Figure 22 : Evolution de la cinématique du genou sur l'axe sagittal durant un cycle de marche. Courbe rouge 

: arthrose du genou sévère ; courbe grise: sujet sain (Ismailidis et al., 2020) 
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Contrairement à la réduction de l’amplitude sur l’axe sagittal, l’instabilité de l’articulation 

va se traduire par une plus grande laxité sur le plan frontal. Ainsi, les individus touchés 

par l’arthrose du genou vont présenter une amplitude d’abduction/adduction plus 

importante se traduisant par un varus thrust plus important que chez des individus sains 

(Chang et al., 2014; Tunen et al., 2018). Ce varus thrust, causé par la laxité et le défaut 

d’alignement en varus du genou, est associé à un risque de progression de la pathologie du 

fait des sur-contraintes anormales que va subir l’articulation durant la mise en charge 

(Sharma et al., 2017). 

De plus, le défaut d’alignement provoqué par l’évolution de la pathologie va avoir un 

impact sur la rotation axiale du genou. La déformation en varus va avoir pour conséquence 

d’induire une rotation externe plus importante sur l’articulation (Figure 23) (Yoon et al., 

2021). L’augmentation de cette rotation externe va elle aussi définir un indicateur de 

sévérité d’arthrose du genou. En effet, l’évolution de ce défaut d’alignement va être associé 

aux sur-contraintes mécaniques appliquées sur le condyle médial de l’articulation et donc 

à la progression de la pathologie (Huang et al., 2021). 

 

 

Figure 23 : Schéma de la déformation en varus associée à une rotation externe du tibia par rapport au fémur 
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6.5.3. Modification de la dynamique de la marche 

Les effets de l’arthrose tels que les faiblesses musculaires, les inflammations et la douleur 

vont modifier en plus de la cinématique, la dynamique de la marche. Ces changements de 

dynamique vont se traduire par des forces de réaction au sol et des moments articulaires 

différents par rapport à une marche chez une personne saine. 

Comme expliqué précédemment, l’arthrose va induire une instabilité et des faiblesses 

musculaires sur l’articulation incriminée. Ces individus vont de ce fait, avoir plus de 

difficulté à absorber ou produire de l’énergie et de la puissance au niveau des membres 

inférieurs. Ainsi, lors de l’attaque de talon, les personnes souffrant d’arthrose du genou 

vont produire des forces de réaction au sol plus importante. De même, durant les 

différentes transitions des phases d’appui, ces individus vont limiter les transferts 

d’énergies. Ce phénomène va être reconnaissable par un profil de force vertical plus 

« lissé » avec des maximums durant le premier et deuxième pic équivalents voir plus faible 

et un minimum local plus élevé par rapport à un profil conventionnel (Figure 24) (Davis 

et al., 2019).  

 

 

Figure 24 : Force de contact verticale entre sujet sain (bleu) et sujet avec une gonarthrose (rouge) (Kotti et 

al., 2014) 
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Ces modifications des forces de contact au sol et la modification de la cinématique de la 

marche vont altérer les moments articulaires. Le moment d’abduction externe du genou 

(EKAM) est de loin le critère le plus observé pour suivre l’évolution de l’arthrose du genou. 

De nombreuses études ont associé l’augmentation de l’EKAM avec la progression de la 

sévérité de la pathologie. Cette association se base sur la corrélation entre l’EKAM et les 

forces de contact sur le condyle médial du genou, considéré comme indicateur et prédicteur 

de progression d’arthrose du genou (Duffell et al., 2017). De même, la sévérité de l’arthrose 

va se traduire par des moments de flexion et d’abduction du genou plus importants durant 

la phase d’appui intermédiaire. Ces altérations de la marche vont jouer un rôle 

d’amplification dans la progression de la pathologie (Figure 25) (Favre & Jolles, 2016). 
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Figure 25 : Altérations de la dynamique du genou avec une gonarthrose durant la marche (Favre & Jolles, 

2016) 
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SYNTHESE SUR LA MARCHE CHEZ L’ARTHROSIQUE 

La prise en charge actuelle de l’arthrose du genou pose un problème socio-économique 

sur le système de santé. Il est nécessaire de perfectionner cette prise en charge avec 

de nouveaux outils pour apporter des données supplémentaires pour avoir une 

compréhension au-delà des données radiographiques et symptomatiques de 

l’individu. En effet le caractère multifactoriel de l’arthrose nécessite de comprendre 

les modifications biomécaniques en plus des modifications biologiques et structurelles 

pour une gestion plus individualisée de la prise en charge de la pathologie.  La mesure 

de la cinématique du genou lors d’un test de marche ou durant des déplacements 

quotidiens permettrait de monitorer une des composantes responsables de la 

progression de l’arthrose du genou.  

Différentes études ont montré les altérations des paramètres de marche causées par 

cette pathologie. Ces modifications des paramètres spatio-temporels, cinématiques et 

dynamiques vont se traduire par des capacités fonctionnelles réduites pour se 

déplacer durant les tâches quotidiennes. Ce constat met en évidence l’intérêt 

d’utiliser un outil de monitoring pour évaluer les paramètres de marche en condition 

écologique et permettre de fournir un meilleur suivi de la pathologie. Ce besoin de 

monitoring de la marche montre une application possible de la genouillère 

instrumentée pour proposer une prise en charge plus individualisée de l’arthrose du 

genou. 
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7. Problématiques et hypothèses : 

Cette revue de littérature a permis de mettre en évidence l’intérêt de l’analyse quantifiée 

du mouvement dans l’évaluation des altérations de la marche chez des personnes avec des 

pathologies affectant la locomotion. L’analyse de la cinématique du genou ressort comme 

un élément crucial dans la compréhension des troubles de la marche pour de nombreuses 

pathologies dont l’arthrose du genou. Ces dernières années, l’utilisation de ce type 

d’évaluation en clinique s’est accrue pour permettre d’apporter des données 

complémentaires aux cliniciens. Cependant, comme décrit dans la partie 3 de l’état de 

l’art, les caméras optoélectroniques, considérées comme étant le Gold Standard, 

présentent de nombreuses limites, notamment parce qu’elles ne permettent pas d’analyse 

en situation écologique. Ces limites réduisent la fiabilité des mesures du fait de l’altération 

de la marche causée par l’environnement clinique sur le patient. 

L’amélioration des centrales inertielles permet de répondre à cette problématique en 

permettant des mesures plus écologiques grâce à l’utilisation d’un matériel sans 

restriction d’environnement. De plus, la portabilité, la facilité d’utilisation et le faible coût 

de ce type de capteur rend ce produit généralisable à une utilisation courante dans de 

multiples domaines. De multiples études se sont intéressées à l’élaboration de méthodes 

de calibration et d’estimations d’orientation des capteurs par rapport aux articulations. 

Ces méthodes sont encore à ce jour en constante évolution pour trouver le meilleur 

compromis entre les différents algorithmes existants. De même, la précision de mesure 

des capteurs reste un axe de recherche important dans ce domaine pour répondre à 

différentes problématiques tels que les STA, les perturbations ferromagnétiques, ou 

l’optimisation des méthodes de calculs angulaires. Ainsi, les améliorations de ces systèmes 

embarqués permettraient d’obtenir la cinématique du genou de manière fiable et 

écologique. 

Le monitoring de la cinématique du genou permet d’obtenir un suivi précis pour évaluer 

les évolutions des capacités fonctionnelles de la personne. En effet, la quantification des 

altérations de la cinématique du genou durant la marche, apporte des informations 

pouvant mettre en évidence une potentielle déviation de la marche, une raideur articulaire 

voir des instabilités conduisant à des sur-contraintes articulaires. Ces différentes données 

apportent des éléments supplémentaires aux praticiens pour l’interprétation des capacités 

fonctionnelles et l’élaboration d’une prise en charge optimale. Dans ce cadre, nous nous 

sommes portés sur la prise en charge de l’arthrose du genou. Comme indiqué dans la partie 
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« Données épidémiologiques », l’arthrose touche de nombreuses personnes, en particulier 

sur l’articulation du genou. L’analyse de la cinématique du genou lors des taches 

quotidiennes permettrait d’obtenir un meilleur suivi de la pathologie et donc de fournir 

une meilleure prise en charge de l’arthrose du genou.    

L’objectif principal de ce travail de thèse était de développer une méthode de mesure 

écologique de la cinématique du genou à partir d’une orthèse instrumentée. L’objectif 

secondaire était de valider cette méthode chez des patients atteints de gonarthrose lors 

d’un test de marche de six minutes. 

Nous avons émis les hypothèses suivantes : 

- L’utilisation d’un tapis de marche asservi en vitesse permettrait la réalisation d’un 

test de marche de 6 minutes avec une analyse quantifiée de la marche. 

- L’utilisation d’une genouillère instrumentée permettrait de quantifier la 

cinématique du genou de manière fiable et précise en condition écologique  

- La mise en place d’une méthode de calibration adaptée apporterait une précision 

suffisante pour quantifier des déviations de la marche. 

- L’analyse de la cinématique du genou durant un test de marche de 6 minutes 

apporterait des données complémentaires pour la prise en charge du patient avec 

une arthrose du fémoro-tibiale. 

Quatre études ont été menées :  

L‘étude 1 avait pour but de valider la réalisation d’un TDM6 avec un tapis roulant asservi 

en vitesse pour permettre une analyse quantifiée d’une marche prolongée. Pour ce faire, il 

a été nécessaire de développer un système d’asservissement en vitesse d’un tapis roulant 

afin de réaliser une analyse de marche durant un TDM6 pour obtenir un grand nombre de 

cycles de marche sans demi-tour. L’hypothèse principale était que la réalisation d’un 

TDM6 sur tapis roulant asservi en vitesse permettait d’obtenir des résultats similaires à 

ceux mesuré sur un TDM6 selon les recommandations de l’ATS. La seconde hypothèse 

était que l’utilisation d’un asservissement de tapis roulant en vitesse permettrait de 

réaliser des mesures reproductibles sur le TDM6. 

Après avoir validé la faisabilité d’un TDM6 quantifié sur un tapis roulant et évalué les 

conséquences de l’utilisation de cette modalité de TDM6, nous nous sommes portés sur la 

précision de mesure de la genouillère instrumentée Ted Orthopedics dans l’étude 2. Pour 

ce faire, nous avons comparé la genouillère à un système de navigation optoélectronique. 
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Pour obtenir des données cinématiques de référence sans STA, nous avons utilisé un 

système de navigation fixé sur le bassin, le fémur et le tibia de cadavres. Ce système de 

référence a permis de regarder les relations existantes entre les STA et la cinématique du 

genou obtenue par l’orthèse instrumentée.  Nous avons émis l’hypothèse que la genouillère 

permettrait de mesurer différents mouvements utilisés chez des praticiens tels que des 

mouvements de flexion maximale, de pivot shift ou de rotation interne/externe maximale, 

de manière reproductible avec une précision inférieure à 5°.  

Ensuite, dans la continuité de validation d’un tel système, nous nous sommes intéressés à 

quantifier la cinématique du genou durant la marche avec la genouillère instrumentée. 

L’étude 3 visait à améliorer la précision de mesure de la genouillère via l’utilisation d’une 

nouvelle méthode de calibration fonctionnelle et de l’ajout des magnétomètres dans le 

calcul de la cinématique du genou. Pour ce faire, nous avons comparé les données 

cinématiques du genou obtenues par la genouillère instrumentée avec celles obtenues avec 

un système de caméras opto-électroniques chez des sujets sains sur un test de marche à 

vitesse de confort. Dans ce cadre, nous avons émis en première hypothèse que la 

genouillère instrumentée permettrait d’obtenir une cinématique du genou reproductible 

et plus précise que l’étude précédente avec une erreur de mesure inférieure à 3°. Pour 

notre deuxième hypothèse, nous avons avancé que la genouillère serait capable de 

quantifier des paramètres du cycle de marche avec une précision équivalente à un système 

Gold Standard. 

Enfin, l’étude 4 est la mise en application d’un monitoring de la marche pour évaluer 

l’évolution de la cinématique du genou durant une marche prolongée. Dans ce cadre, nous 

nous sommes orientés sur l’arthrose du genou qui est une pathologie impactant la 

locomotion et touchant une importante partie de la population. Cette étude avait pour 

objectif de quantifier l’évolution de la marche et plus particulièrement de la cinématique 

du genou durant un TDM6 en fonction de la sévérité de la pathologie et des déficits 

musculaires. La quantification de cette évolution permettrait de fournir une évaluation 

plus réaliste de la pathologie durant les déplacements quotidiens de ces personnes. Les 

cliniciens pourront ainsi, avec ces données supplémentaires, proposer une prise en charge 

plus individualisée pour l’arthrose du genou. L’hypothèse principale était que le patient 

aurait une perte de performance au cours du TDM6. La seconde hypothèse était que les 

patients avec une faiblesse musculaire auraient une augmentation des contraintes 

articulaires et une raideur du genou plus importante à la fin du TDM6.   
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Chapitre 2.  Méthodologie générale 

 

 

1. LES SUJETS ............................................................................. ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

1.1. Cadavres ............................................................................................... Erreur ! Signet non défini. 

1.2. Sujets sains .......................................................................................... Erreur ! Signet non défini. 

1.3. Sujets présentant une gonarthrose ..................................................... Erreur ! Signet non défini. 

2. EVALUATION SYMPTOMATIQUE ................................................. ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

2.1. L’EVA de la douleur ............................................................................. Erreur ! Signet non défini. 

2.2. Le WOMAC .......................................................................................... Erreur ! Signet non défini. 

3. L’ANALYSE QUANTIFIEE DU MOUVEMENT .................................. ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

3.1. Présentation ......................................................................................... Erreur ! Signet non défini. 

3.2. Le matériel utilisé ................................................................................ Erreur ! Signet non défini. 

3.3. Déroulement des acquisitions ............................................................. Erreur ! Signet non défini. 

4. TRAITEMENT DES DONNEES EXPERIMENTALES .......................... ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

4.1. Traitement des données de la genouillère .......................................... Erreur ! Signet non défini. 

4.2. Traitement de la navigation ................................................................ Erreur ! Signet non défini. 

4.3. Traitement de l’AQM ........................................................................... Erreur ! Signet non défini. 

5. CONCLUSION .......................................................................... ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 
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1. Les sujets 

Pour les 4 études de cette thèse, différentes cohortes ont été étudiées. Dans un premier 

temps, 12 sujets sains ont été recrutés pour l’étude 1. Ensuite, 7 cadavres ont été utilisés 

pour analyser la cinématique de 13 genoux intacts pour l’étude 2. 13 sujets sains ont été 

inclus pour l’étude 3. Enfin, 65 patients présentant une gonarthrose ont été inclus dans 

l’étude 4. 

1.1. Cadavres 

Pour l’étude 1, 13 genoux provenant de 7 cadavres de sexe masculin ont été étudiés. Les 

cadavres ont été décongelés au préalable dans une salle à température ambiante durant 

au minimum 3 heures. Les membres inférieurs étaient sélectionnés s’ils ne présentaient 

aucun signe de dégradations.  Pour les critères d’exclusions l’intégrité du genou a été 

vérifié par un chirurgien orthopédique via différentes étapes. Pour commencer, un test de 

Lachman a été effectué pour vérifier si le genou présentait des signes d’instabilités sur le 

tiroir antéro-postérieur. Ensuite, le chirurgien a vérifié s’il y avait des signes d’opérations 

chirurgicales sur le genou ou sur la hanche, pouvant mettre en évidence une pose de 

prothèse, une reconstruction de ligaments ou de ménisques, etc. La moyenne d’âge des 

cadavres reste approximative, vers 85 ans, du fait du manque d’informations 

anthropologiques. 

1.2. Sujets sains 

Pour les sujets sains, les critères d’inclusions étaient les suivants : sujet volontaire de plus 

de 18 ans ; sans trouble neurologique, musculosquelettique ou autres troubles systémiques 

qui affecteraient la locomotion ou la mobilité fonctionnelle ; ont signé un consentement 

éclairé et RGPD pour participer à l’étude. Pour l’étude 2, 8 femmes et 4 hommes ont été 

recrutés, âgé de 23.5 ± 3.4 ans, mesurant 173.2 ± 10 cm et pesant 68.2 ± 11.4 kg. Pour 

l’étude 3, 6 femmes et 7 hommes ont été recrutés, âgé de 25.4 ± 2.2 ans, mesurant 173.4 ± 

7.0 cm et pesant 71.5 ± 17.8 kg. 

1.3. Sujets présentant une gonarthrose 

Enfin, pour l’étude 4, les sujets présentant une gonarthrose ont été recrutés selon 

différents critères d’inclusion, de non-inclusion et d’exclusion en accord avec le comité de 

protection des personnes EST I – RCB 19.10.30.42054. Les critères d’inclusions étaient 

d’avoir signé le consentement éclairé, d’être affilié à la sécurité sociale, d’être âgé entre 50 



Méthodologie générale 

 

64 

 

et 80 ans, de marcher sans aide technique et d’avoir un score de Kellgren et Lawrence 

compris entre 2 et 3. Les critères de non inclusion étaient d’être sous mesure de protection 

(tutelle, curatelle, privé, sous sauvegarde de justice), d’avoir des complications 

orthopédiques avec un retentissement sur les activités de marche, de souffrir  d’un 

problème neurologique impactant la mobilité (Test MMSE < 24), d’avoir une prothèse de 

genou et/ou de hanche, d’être sous traitement avec des analgésiques ou des anti-

inflammatoires non-stéroïdiens avec une prise effective inférieure à 48 heures avant 

l’évaluation, d’avoir une arthrose fémoro-patellaire prédominante, d’avoir une arthrose de 

la hanche symptomatique, d’avoir une infection à l’articulation en cours et/ou d’avoir eu 

un traumatisme au genou impactant la locomotion. 20 patients ont été traités dans le 

cadre d’une étude préliminaire sur les 65 participants inclus dans l’étude. Ainsi la cohorte 

pour l’étude 4 se compose de 15 femmes et 5 hommes, âgés de 67.8 ± 6.9 ans avec un indice 

de masse corporel (IMC) de 26.7 ± 4.9 kg/m².  
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2. Evaluation symptomatique 

2.1. L’EVA de la douleur 

L’EVA permet une auto-évaluation de la douleur ressentie par un patient. Cette échelle 

est souvent utilisée lors de la présence d’une douleur aigüe ou une douleur chronique 

(Costa et al., 2021). Ce test est considéré comme fiable par l’American College of 

Rheumatology (ACR) pour quantifier les douleurs liées avec l’arthrose du genou et de la 

hanche (Kolasinski et al., 2017). La règle EVA se présente sous la forme d’une réglette non 

graduée pour le patient de 10cm. Au départ de la règle, l’extrémité correspond à « Absence 

totale de douleur » et va jusqu’à l’autre bout correspondant à « Douleur maximale 

imaginable ». Ainsi, il est possible pour le clinicien de quantifier ultérieurement, avec une 

règle graduée, une douleur de 0 à 10. 

 

2.2. Le WOMAC 

Le WOMAC est un questionnaire portant sur la mesure de la douleur, de la fonction 

physique et de la raideur chez le patient présentant une gonarthrose ou coxarthrose 

(Annexe 1). Les différentes mesures sont quantifiées entre 0 et 4 : 0 = aucun, 1 = minime, 

2 = modérée, 3 = sévère et 4 = très sévère. Le domaine de la douleur est décrit par 5 

questions pour un total de 20 points. La fonction quotidienne avec 17 questions pour un 

total de 68 points. Enfin la raideur articulaire est décrite par 2 questions avec un total de 

8 points. Le score maximal est de 96 points pour une articulation non fonctionnelle et très 

douloureuse. Ce questionnaire est considéré comme le gold standard pour quantifier les 

symptômes liés à l’arthrose du genou et de la hanche. (Fathi, 2019; Kolasinski et al., 2017). 

 

  



Méthodologie générale 

 

66 

 

3. L’analyse quantifiée du mouvement 

3.1. Présentation 

L’analyse quantifiée du mouvement permet grâce à des capteurs de quantifier certains 

mouvements spécifiques pour comprendre, voir discriminer, certaines pathologies. Cet 

examen se déroule le plus souvent dans une salle dédiée à l’analyse du fait de la complexité 

du matériel à installer et paramétrer. La cinématique de mouvement est une des 

composantes les plus utilisées pour observer des déviations de la marche ou des limitations 

fonctionnelles. Souvent, la cinématique de mouvement est couplée avec des plateformes 

de forces et l’analyse de l’activité musculaire pour obtenir des contraintes mécaniques sur 

les différentes articulations au cours du temps. Dans notre cas, l’analyse quantifiée de la 

marche est le test privilégié pour l’évaluation de l’arthrose du genou. La marche a 

l’avantage d’être très reproductible contrairement à d’autre mouvements plus difficiles à 

standardiser (McGinley et al., 2009). 

L’utilisation d’un réseau de caméras optoélectroniques est considéré comme le gold 

standard pour la validation de système utilisant les centrales inertielles. En effet, comme 

expliqué dans la partie III, l’avantage des caméras est la stabilité au cours du temps et la 

fidélité des définitions des segments osseux par rapport aux IMUs (Poitras et al., 2019; 

Teufl et al., 2019). Ce système Gold Standard est utilisé plus largement par les cliniciens 

pour l’analyse de la marche pour identifier des mécanismes de boiterie, de fatigue et de 

contraintes mécaniques pour certaines pathologies tels que la prise en charge post AVC, 

les maladie neurodégénératives, l’arthrose des membres inférieurs, etc. (Andreopoulou et 

al., 2021; Carvajal-Castaño et al., 2022; Kawaji & Kojima, 2019; Ogihara et al., 2020). 

3.2. Le matériel utilisé 

3.2.1. Les caméras optoélectroniques  

Pour l’analyse de la cinématique de mouvement, des réseaux de caméras optoélectroniques 

ont été utilisés pour déterminer le mouvement des articulations. Deux systèmes de mesure 

ont été utilisés au cours des différentes études. Comme expliqué dans la partie « Les 

caméras optoélectroniques », ces systèmes de mesure utilisent la lumière infrarouge émise 

par des LEDs montées sur les caméras pour observer la position tridimensionnelle des 

marqueurs réfléchissants au cours du temps. Ces marqueurs placés sur des repères 

anatomiques vont permettre de dimensionner et d’observer les mouvements des membres 

inférieurs au cours du temps.  
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3.2.2. Vicon 

Pour l’étude 2, un réseau de 7 caméras Vicon (Vicon Motion Systems Ltd. Oxford, 

Royaume-Uni) a été utilisé dont 4 caméras MX-T20 et 3 caméras MX-T40 (Figure 26). Les 

caméras ont été couplés avec des marqueurs réfléchissants de 16mm avec une fréquence 

d’échantillonnage fixée à 100Hz, similaire à l’échantillonnage de la genouillère 

instrumentée. L’étude cadavérique a nécessité quelques ajustements de la salle d’étude. 

Pour limiter les artefacts dus aux réflexions générées par la table d’autopsie en inox, un 

drap noir a été fixé pour recouvrir toute la surface de celle-ci. 

 

Figure 26 : Caméra Vicon MX-T40 (pddinnovation.com) 

 

3.2.3. Optitrack 

Pour l’étude 1, 3 et 4, un réseau de 8 puis 9 caméras Optitrack Prime 13 (NaturalPoint, 

Inc. Oregon, Etats-Unis) a été utilisé (Figure 27). De même que pour l’étude utilisant des 

caméras Vicon, les caméras ont été couplés avec des marqueurs réfléchissants de 16mm 

avec une fréquence d’échantillonnage de 100Hz. 
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Figure 27 : Caméra Optitrack Prime 13 (optitrack.com) 

 

Les caméras optoélectroniques nécessitent un placement particulier pour limiter les 

occlusions des marqueurs (expliqués dans la partie de l’état de l’art « Les caméras 

optoélectroniques »). Dans notre cas, les marqueurs des épicondyles médiaux et ceux des 

grands trochanters sont les plus impactés durant les tests de marche. Pour limiter ces 

occlusions, deux caméras ont été placés face aux sujets et une à l’arrière en position 

centrale, toutes disposées à hauteur de genou. Après calibration, le réseau de 9 caméras 

permettait d’obtenir une précision inférieure au millimètre dans la zone d’acquisition 

(Figure 28). 

 

Figure 28 :  Schéma de la composition de la salle d’analyse quantifiée du mouvement 
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3.2.4. Les plateformes de force 

Pour l’étude 1,3 et 4, un tapis de marche Bertec (Bertec Corp., Columbus, OH, Etats-Unis) 

double bande avec deux plateformes de forces a été utilisé (Figure 29). La fréquence 

d’échantillonnage a été fixé à 1000Hz via une carte d’acquisition conversion analogique 

numérique National Instrument USB-6363 (National Instrument Corp, Austin, Etats-

Unis). Les plateformes de forces ont été synchronisées avec le réseau de caméras opto-

électroniques dans le logiciel Motive via le module de synchronisation e-sync2 de Optitrack 

(NaturalPoint, Inc. Oregon, Etats-Unis). Dans le cadre de l’étude 1, 3 et 4, les plateformes 

ont été utilisées pour segmenter les cycles de marche en identifiant le contact du pied avec 

la force de contact verticale. Pour l’étude 1, les plateformes de forces ont aussi été utilisées 

pour calculer les paramètres spatio-temporels de la marche. 

Dans le cadre de l’étude 3, le tapis de marche a été contrôlé en vitesse par l’observateur 

via le logiciel propriétaire fourni par le constructeur. Pour les études 1 et 4, un système 

alternatif a été utilisé pour asservir en vitesse le tapis en fonction de la position de 

l’utilisateur de celui-ci. Ce système sera présenté et validé dans l’étude 1. 

 

Figure 29 : Tapis roulant instrumenté à double bande Bertec (bertec.com) 

 

3.2.5. L’Optogait 

Pour déterminer la vitesse de marche de confort des participants lors des études 3 et 4, un 

système optométrique a été utilisé. La vitesse de marche a été déterminée via un test de 
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10 mètres au travers de 2 bandes OptoGAIT (Microgate, Bolzano, Italie) de 10m disposées 

en parallèle avec un écart de 1 mètre (Figure 30). Le premier et le dernier pas ont été 

supprimés pour éviter les biais causés par des pas partiels.  

Ce système Optométrique a aussi été utilisé lors de l’étude 1 pour obtenir les paramètres 

spatio-temporels de la marche au cours d’un test de marche de 6 minutes (TDM6). Pour 

cette étude, les 10 mètres de bandes d’OptoGAIT ont été placés au centre d’une allée de 20 

mètres dans un couloir pour analyser les allers et retours durant les 6 minutes 

d’acquisition. Ce système est considéré comme Gold Standard pour l’analyse des 

paramètres de la marche en condition écologique (Gomez Bernal. et al., 2016). 

 

Figure 30 : Bandes OptoGAIT (optogait.com) 
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3.3. Déroulement des acquisitions 

3.3.1. Mise en place des équipements 

3.3.1.1. Navigation 

Pour l’étude 2, la navigation osseuse a nécessité une importante mise en place du matériel. 

Pour commencer, le cadavre a été positionné en position décubitus dorsal avec le bassin 

fixé à la table d’autopsie à l’aide d’une sangle pour limiter les mouvements lors des 

manipulations. La genouillère instrumentée a été positionnée sur le genou avant de 

commencer la mise en place du système de navigation. Ensuite, pour observer les 

mouvements du genou, 3 clusters avec 4 marqueurs réfléchissants ont été fixés à l’aide de 

1 vis dans le bassin et de 2 vis dans le fémur et le tibia. Les vis du fémur et du tibia ont 

été fixés dans la diaphyse en dehors de la capsule articulaire avec des incisions de 2 cm 

des tissus pour limiter les artefacts de tissus mous. Après avoir fixé les trois clusters 

représentatifs du bassin, du fémur et du tibia, 7 marqueurs anatomiques ont été placés 

sur la peau avec de la colle cyanoacrylique : la malléole médiale et latérale, l’épicondyle 

fémoral médial et latéral, l’épicondyle tibial médial et latéral et le grand trochanter 

(Figure 31). 

 

Figure 31 : Mise en place d'un système de navigation osseuse sur le bassin, le fémur et le tibia. 
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3.3.1.2. AQM (IK + DK) 

Pour l’étude 3, l’analyse du mouvement du genou a été effectué via la même méthode de 

cinématique directe (DK) utilisée pour l’étude 2 avec la navigation osseuse. 10 marqueurs 

réfléchissants ont été placés sur des repères anatomiques pour définir les axes du fémur 

et du tibia : les épines iliaques antéro et postéro supérieurs du côté droit et gauche, 

l’épicondyle fémoral médial et latéral, l’épicondyle tibial médial et latéral et la malléole 

médiale et latérale (Figure 32).  

 

 

Figure 32 : Localisation des 10 marqueurs anatomiques pour la définition des segments osseux 

(rose) et des 2 clusters de 3 marqueurs pour la cinématique du fémur et du tibia (bleu) 

 

Pour l’étude 4, l’analyse du mouvement des membres inférieurs a été réalisé avec méthode 

de cinématique inverse avec modèle (IK). Pour ce faire, 30 marqueurs réfléchissants (  
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Tableau 1) ont été fixés sur différents repères anatomiques (Figure 33) selon le modèle de 

Rizzoli modifié. 

 

 

Figure 33 : Localisation des 30 marqueurs anatomiques utilisés pour la cinématique des membres 

inférieurs avec le modèle de Rizzoli modifié, visuel dans OpenSim (Leardini et al., 2007) 
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Tableau 1: Localisation des 30 marqueurs anatomiques et leurs poids associés utilisés 

pour la cinématique des membres inférieurs avec le modèle de Rizzoli modifié (Leardini et 

al., 2007) 

Abréviation Poids Disposition anatomique du marqueur 

RSHO 10 Placé sur l’acromion droit 

LSHO 10 Placé sur l’acromion gauche 

RELB 2 Placé sur l’épicondyle droit du coude 

LELB 2 Placé sur l’épicondyle gauche du coude 

RWRIST 2 Placé sur l’apophyse styloïde de l’ulna droit 

LWRIST 2 Placé sur l’apophyse styloïde de l’ulna gauche 

RASIS 10 Placé sur l’épine iliaque antéro supérieure droite 

LASIS 10 Placé sur l’épine iliaque antéro supérieure gauche 

RPSIS 10 Placé sur l’épine iliaque postéro supérieure droite 

LPSIS 10 Placé sur l’épine iliaque postéro supérieure gauche 

RTHI 4 Placé sur le grand trochanter droit 

LTHI 4 Placé sur le grand trochanter gauche 

RKNEELAT 10 Placé sur l’épicondyle latéral du fémur droit 

LKNEELAT 10 Placé sur l’épicondyle latéral du fémur gauche 

RKNEEMED 8 Placé sur l’épicondyle médial du fémur droit 

LKNEEMED 8 Placé sur l’épicondyle médial du fémur gauche 

RFIB 8 Placé sur la tête fibulaire droite 

LFIB 8 Placé sur la tête fibulaire gauche 

RTIB 10 Placé sur la tubérosité tibiale droite 

LTIB 10 Placé sur la tubérosité tibiale gauche 

RANKLELAT 10 Placé sur la malléole latérale droite 

LANKLELAT 10 Placé sur la malléole latérale gauche 

RANKLEMED 10 Placé sur la malléole médiale droite 

LANKLEMED 10 Placé sur la malléole médiale gauche 

RHEEL 10 Placé sur la calcanéum droit 

LHEEL 0 Placé sur le calcanéum gauche 

RTOELAT 10 Placé sur la tête du cinquième métatarse droit 

LTOELAT 10 Placé sur la tête du cinquième métatarse gauche 

RTOEMED 10 Placé sur la tête du premier métatarse droit 

LTOEMED 10 Placé sur la tête du premier métatarse gauche 
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3.3.2. Paramètres des acquisitions 

 

3.3.2.1. Protocole Etude 1 

Chaque participant a effectué le premier jour un TDM6 sur le sol, puis après une période 

de repos un TDM6 sur le tapis roulant. Le jour suivant, un second TDM6 sur tapis a été 

effectué. Les TDM6 ont été effectué pieds nus pour limiter les biais que pourraient générer 

des chaussures différentes entre individus sur les performances du test et sur 

l’interprétation des résultats de la dynamique inverse prévue pour de futurs travaux. La 

période de repos entre les 2 TDM6 le premier jour a été fixé à 30 minutes (J. Liu et al., 

2008). Pour le TDM6, des instructions selon les normes ATS ont été données aux 

participants. Avant chaque essai, le participant était informé que le test consistait à 

« Parcourir la plus grande distance possible sans courir ou trottiner » (“ATS Statement : 

Guidelines for the Six-Minute Walk Test,” 2002). Pour le TDM6 sur le sol, un échauffement 

de 2 minutes était imposé avec 5 minutes de récupération avant de commencer le test. 

Concernant le TDM6 sur le tapis, une période de familiarisation de 5 minutes au minimum 

était réalisée, suivie 5 minutes de récupération avant le test. Cette période de 

familiarisation était accompagnée d’explications pour comprendre le système 

d’asservissement du tapis de marche. Le participant était encouragé à interagir avec le 

système jusqu’à se sentir confiant en atteignant sa vitesse soutenue durant 1 minute. 

Durant le TDM6, le participant n’était pas autorisé à tenir la barre de maintien sauf en 

cas de perte d’équilibre. 

 

3.3.2.2. Protocole Etude 2 

Pour évaluer l’orientation des clusters par rapport aux os, la jambe a été placée en 

extension complète avec des mouvements circulaires pour obtenir la position de la tête de 

fémur et les données anthropométriques du membre inférieur. Ensuite, pour évaluer 

l’orientation des deux centrales inertielles de la genouillère par rapport aux os, 

l’observateur a effectué les différents mouvements implémentés dans l’application Ted 

Orthopedics. Ces 3 mouvements sont : la verticalité du tibia, la verticalité du fémur et des 

petites flexions du genou. Pour les positions verticales, la position en décubitus dorsal 

imposait de mettre la jambe avec une flexion de hanche de 90°. 

Après avoir terminée la calibration du système de navigation et de la genouillère 

instrumentée, l’observateur a effectué 4 mouvements spécifiques pour la validation. Les 
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mouvements à valider étaient : Une flexion allant de l’extension complète à une flexion de 

100°, une rotation interne/externe maximal lors d’une flexion de genou à 30°, un pivot shift 

et un mouvement d’amplitude maximal en flexion de genou. Ces différents mouvements 

ont été effectués avec 5 répétitions consécutives. 

 

3.3.2.3. Protocole Etude 3 

Avant de commencer l’AQM, chaque sujet a effectué un test de marche de 10 mètres sur 

l’OptoGAIT pour mesurer la vitesse de confort sans chaussures. Ensuite, après avoir été 

équipé, le sujet était invité à se familiariser au tapis de marche à la vitesse de confort 

mesurée sur le test de 10 mètres. A la suite de la familiarisation, le sujet devait effectuer 

dans un premier temps la calibration de la genouillère instrumentée via les trois 

mouvements définis dans l’application Ted Orthopedics. Ensuite, l’estimation de la 

position des clusters relatifs aux segments osseux était effectuée via une pose statique en 

position debout, jambe légèrement écartée, et un mouvement circulaire jambe tendu avec 

le bassin fixe, similaire à l’étude 2. Après avoir effectué ces phases de calibrations, le sujet 

a effectué une marche de 60 secondes sur le tapis à la vitesse estimée lors du test de 

marche de 10 mètres. 
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Protocole Etude 4 

Le patient a été invité à répondre à 2 questionnaires portant sur la douleur, les gènes 

fonctionnelles et les raideurs articulaires via le WOMAC et le EVA de la douleur. Ensuite, 

le patient a réalisé, comme l’étude 2, un test de marche à vitesse de confort sur l’OptoGAIT 

pour mesurer sa vitesse de marche. Un bilan de force a été par la suite effectué sur un 

ergomètre isocinétique Biodex System 4. La force du quadriceps a été mesurée via des 

contractions maximales volontaires d’extensions du genou à 6 vitesses différentes (30°/s, 

60°/s, 90°/s, 120°/s, 150°/s, 180°/s), puis sur des contractions isométriques à 90° durant 2 

fois 5 secondes. Enfin, le participant a effectué une AQM. Cette analyse a débuté par un 

enregistrement statique pour la calibration du modèle pour permettre de dimensionner le 

modèle squelettique sous Opensim via les positions des marqueurs anatomiques. Le 

patient a ensuite réalisé une période de familiarisation du tapis de marche à vitesse de 

confort obtenue sur l’OptoGAIT durant 5 minutes. Cette étape terminée, le patient a 

ensuite effectué une acquisition de 60 secondes à vitesse de confort. Après une période de 

repos de 5 minutes, le patient a réalisé un TDM6 sur le tapis de marche asservie en vitesse 

avec les mêmes explications et période de familiarisation que l’étude 1 (Figure 34). 

 

 

Figure 34 : Schéma du protocole de l'étude 4 
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4. Traitement des données expérimentales 

4.1. Traitement des données de la genouillère 

Après avoir réalisé les enregistrements de la genouillère instrumentée via l’application 

Ted Orthopedics, les données brutes qui correspondent aux données accélérométriques, 

gyroscopiques et magnétiques des centrales inertielles au cours du temps ont été 

importées des serveurs de SMARTR vers une base locale. Ces données stockées via 

MongoDB permettent de récupérer différentes données additionnelles pour permettre de 

tester différentes méthodes de calcul angulaire en modifiant l’algorithme de fusion et 

l’algorithme de calibration à posteriori. Les calculs et optimisation d’orientation des 

centrales inertielles ont été fait sous Python 3.7. 

 

4.2. Traitement de la navigation 

Après avoir réalisé les enregistrements avec le système Vicon, les données brutes ont été 

exportées dans un format open source C3D. Dans un premier temps, une labélisation a été 

effectuée. Les calculs de la position des clusters par rapport aux segments osseux ont été 

effectués sous Python 3.7 en parallèle des calculs angulaires de la genouillère 

instrumentée. Dans un premier temps, pour déterminer la position du cluster de la cuisse 

par rapport au fémur, l’articulation de la hanche a été modélisée comme une liaison rotule. 

Le centre de rotation de la hanche a été caractérisée comme un point invariant dans le 

temps, peu importe l’orientation de la jambe (Jenny et al., 2010). Ainsi, la position de la 

tête du fémur par rapport au cluster de la cuisse a été obtenue grâce à une méthode 

d’optimisation qui minimisait la position du centre de rotation de la hanche au cours des 

mouvements circulaires, dans le référentiel du bassin. La partie distale du fémur a été 

estimée via la position des épicondyles fémoraux. De même pour le tibia, la partie 

proximale a été définie par les épicondyles tibiaux et la partie distale par la malléole 

médiale et latérale. L’axe mécanique du fémur a été défini par la ligne comprenant la tête 

de fémur et la partie distale de celui-ci. Le plan frontal du fémur a été défini par le plan 

contenant l’axe mécanique et l’axe des épicondyles fémoraux. Le plan sagittal a été défini 

par le plan contenant l’axe mécanique et le produit vectoriel entre l’axe mécanique et l’axe 

des épicondyles fémoraux (Jenny et al., 2010). Dans un second temps, les définitions des 

axes du tibia ont été fait via la même méthode, l’axe mécanique et l’axe des épicondyle 

tibiaux ont permis de définir le plan frontal et sagittal. 
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4.3. Traitement de l’AQM 

4.3.1. OptoGAIT 

Pour déterminer les paramètres spatio-temporels, les données brutes de l’OptoGAIT ont 

été traité pour limiter certains biais connus de ce type de système. Dans un premier temps, 

comme expliqué pour l’étude 1, 3 et 4, le premier pas et le dernier pas ont été supprimés 

pour éliminer des pas partiels (Gomez Bernal. et al., 2016). Pour rappel, l’OptoGAIT est 

un système de deux bandes possédant des LEDs infrarouges émettrices et réceptrices de 

chaque côté (bande TX et RX) (Gomez Bernal. et al., 2016). Les paramètres de la marche 

sont calculés en fonction de la coupure du faisceau durant l’attaque de talon et le 

rétablissement du signal via le décollement des orteils. Cependant, pour limiter le biais 

qui a tendance à surestimer la phase d’appui à cause des LEDs positionnée 3mm au-dessus 

du sol, un filtre de 2 LEDs a été utilisé (Healy et al., 2019). 

4.3.2. Plateformes de forces 

Les plateformes de forces du tapis Bertec ont été échantillonnés à 1000 Hz. Pour limiter 

le bruit causé par le tapis roulant, un filtre passe bas de type Butterworth d’ordre 4 a été 

utilisé avec une fréquence de coupure de 20Hz. Pour éliminer le bruit lorsque le pied n’était 

pas sur la plateforme, le signal a été mis à zéro lorsque la force verticale était inférieure à 

20N (Zeni et al., 2008). Ces données traitées ont permis d’obtenir les cycles de marche en 

fonction de la force verticale des plateformes. Un dernier traitement a été effectué pour 

éliminer les pas où la personne plaçait un pied sur deux plateformes.  

4.3.3. TDM6 

Pour calculer la distance du TDM6, plusieurs méthodes ont été utilisées. Dans le cadre du 

TDM6 sur le sol, la distance a dans un premier temps été calculée de manière 

conventionnelle. La distance est obtenue en multipliant le nombre d’allers-retours 

effectués durant le temps imparti par la longueur du couloir utilisé durant le test. Ensuite, 

la distance restante parcourue durant le dernier aller additionnée à la distance totale des 

allers-retours. Pour obtenir la distance additionnelle, des balises sont placées tous les 1 

mètres. La distance des allers-retours est définie par des marqueurs aux sols pour 

indiquer où faire le demi-tour (“ATS Statement : Guidelines for the Six-Minute Walk Test,” 

2002). 

La distance du TDM6 effectuée sur le tapis roulant asservi en vitesse est calculée à partir 

de l’intégrale trapézoïdale de la vitesse au cours des 6 minutes de test. Cette vitesse a été 

échantillonnée à 20 Hz durant le test. 
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Enfin, pour comparer la distance effectuée sur le sol de la même manière que la distance 

calculée sur tapis roulant, une deuxième distance a été calculée en estimant la distance 

via la vitesse moyenne de marche obtenue par l’OptoGAIT. La vitesse moyenne obtenue 

dans la zone de l’OptoGAIT multipliée par les 6 minutes du test, ont permis d’obtenir une 

estimation de la distance sans les ralentissements causés par les demi-tours (Owen-Jones 

et al., 2020). 

4.3.4. Les paramètres spatio-temporels 

Pour calculer les paramètres de la marche, les paramètres spatio-temporels ont été 

calculés via deux outils : l’OptoGAIT (référence) et le tapis de marche instrumenté. Les 

différents paramètres de la marche obtenus sur le tapis instrumenté ont été calculés via 

la même méthode que celle utilisée pour l’OptoGAIT. L’unique différence réside dans le 

calcul de la phase de contact qui a été calculée avec la présence d’une force verticale sur le 

tapis, contrairement à une absence de faisceau infrarouge lorsque le pied passe entre les 

deux bandes de l’OptoGAIT. Les paramètres spatio-temporels vont être mesurés en 

fonction des phases de contacts au sol. La phase d’appui et la phase oscillante vont être 

déterminés en fonction du contact au sol. Le double appui va quant à lui être calculé 

lorsque les signaux de contacts entre le pied droit et le pied gauche vont se chevaucher. 

Ces phases de double appui vont permettre de déterminer la phase de mise en charge et 

la phase pré-oscillante en fonction de leurs temporalités en début de phase d’appui ou de 

fin de phase d’appui (Figure 35). La longueur de pas va être calculée grâce à la distance 

séparant les faisceaux de LEDs interrompus lors des passages des pieds. Dans le cas des 

paramètres de marche obtenus avec le tapis roulant instrumenté, le calcul est identique 

mis à part la longueur de pas qui est définie en fonction du déplacement de la cheville 

entre la phase de contact et la phase de décollement du pied, mesurée à l’aide des caméras 

opto-électroniques et des marqueurs retro-réfléchissants (Kanko et al., 2021). 

Les paramètres spatiaux obtenus contiennent la longueur de pas droite et gauche, et la 

longueur d’un cycle de marche. Les paramètres temporels obtenus comprennent la vitesse 

de marche, la cadence, la durée du cycle de marche, la durée de la phase d’appui, la durée 

de la phase oscillante, la durée du double support et enfin les pourcentages des différentes 

phases relatives au cycle de marche (Kanko et al., 2021). Ces différents paramètres de la 

marche sont exprimés dans les mêmes unités que ceux présentés dans la partie 

« Paramètres spatio-temporels ». 
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Figure 35 : Calcul des paramètres spatio-temporels en fonction des contacts au sol (optogait.com) 

 

4.3.5. Test de marche 

De la même manière que l’étude 1, les données brutes des marqueurs ont été labélisés sous 

Motive, puis exportés sous un format C3D. Les données ont par la suite été filtrées dans 

Matlab avec un filtre passe-bas de type Butterworth d’ordre 4 avec une fréquence de 

coupure de 6 Hz. Ce traitement a permis de réduire les artefacts du système de caméras 

optoélectroniques et l’élasticité de la peau, qui vont avoir tendance à générer des petites 

oscillations à haute fréquence sur les marqueurs retro-refléchissants (Kainz et al., 2016; 

Lin et al., 2016). 

4.3.6. La cinématique inverse 

La cinématique du mouvement a été obtenue via un modèle cinématique. Pour ce faire, les 

logiciel Matlab 2018a et Opensim 4.1 ont été utilisés. L’intérêt de l’utilisation de Matlab 

réside dans l’automatisation des différentes tâches qui vont être présentées par la suite 

(Horsak et al., 2018). Le modèle biomécanique utilisé était un GaitModel2392 modifié.  

Dans un premier temps, pour effectuer la cinématique inverse, il est nécessaire d ’ajuster 

le modèle squelettique. La première étape est de dimensionner le modèle dit « générique » 

avec les données anthropométriques du sujet. Les dimensions des différents segments 

osseux sont obtenues via l’acquisition de la pose statique. Les distances obtenues entre les 
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paires de différents marqueurs anatomiques vont être comparées aux distances entre les 

paires de ces marqueurs sur le modèle générique pour appliquer un coefficient de 

dimensionnement. Cette étape essentielle est définie comme le dimensionnement du 

modèle (Lund et al., 2015).  

L’étape suivante consiste à utiliser l’acquisition de la marche pour récupérer les positions 

des marqueurs durant le mouvement. L’étape de calcul de la cinématique inverse avec 

modèle va minimiser l’écart entre les marqueurs théoriques du modèles dimensionnés et 

les marqueurs réels pour obtenir la cinématique de la marche (Horsak et al., 2018).  

4.3.7. La dynamique inverse 

Les moments articulaires des sujets ont été obtenus via la méthode de dynamique inverse 

fournie par le logiciel Opensim. Cette méthode de calcul va dans un premier temps 

récupérer les angles, les vitesses et les accélérations angulaires des articulations du 

modèle. Puis dans un second temps, le logiciel va estimer les moments externes 

articulaires des différentes articulations grâce aux forces de contacts au sol associés à 

leurs centres de pressions (Figure 36). Ces moments sont obtenus par approximation des 

paramètres inertiels de chaque segment osseux déterminés lors de la phase de 

dimensionnement.  (Pizzolato et al., 2017).  

 

 

Figure 36 : Calcul de la dynamique inverse dans OpenSim (Pizzolato et al., 2017) 
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5. Conclusion 

Ce chapitre vient de décrire la méthode utilisée dans ce travail de thèse pour permettre 

de réaliser une analyse de la cinématique du genou en condition écologique lors d’un test 

de marche prolongé. Une première étape pour permettre de comparer les paramètres de 

marche d’un TDM6 sur un tapis roulant a été d’extraire ces paramètres grâce aux données 

de bandes optométriques disposées sur le sol en respectant les normes ATS. Ensuite, pour 

permettre de comparer la genouillère instrumentée avec des systèmes de référence, deux 

méthodes ont été utilisées pour calculer la cinématique du genou : la cinématique simple 

et la cinématique avec modèle. Enfin, pour comprendre les facteurs impliqués dans la 

dégradation de la marche durant un TDM6 chez une personne avec de l’arthrose du genou, 

différents test fonctionnels et d’auto-évaluation ont été mis en place. 

Le chapitre suivant présente les résultats de ces trois étapes sous la forme de 4 études. La 

première étude porte ainsi sur la validation d’un TDM6 sur un tapis roulant asservi en 

vitesse. Les deux études suivantes s’intéressent à la validation et à l’amélioration de la 

genouillère instrumentée par rapport à des systèmes de référence. Enfin, la dernière étude 

porte sur l’application du monitoring de la cinématique du genou durant une marche 

prolongée chez des personnes avec une arthrose du genou. 
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Chapitre 3. Contributions personnelles 

 

ETUDE 1: 6MWT ON A NEW SELF-PACED TREADMILL SYSTEM COMPARED WITH 

OVERGROUND ...................................................................... ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

1. PRÉSENTATION ............................................................................ ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

2. L’ÉTUDE ....................................................................................... ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

3. SYNTHÈSE .................................................................................... ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

ETUDE 2:  VALIDITY OF AN INSTRUMENTED KNEE BRACE COMPARED TO 3D MOTION 

NAVIGATION: A CADAVERIC INVESTIGATION .................. ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

1. PRÉSENTATION ............................................................................ ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

2. L’ÉTUDE ....................................................................................... ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

3. SYNTHÈSE .................................................................................... ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

ETUDE 3: VALIDATION OF 3D KNEE KINEMATICS DURING GAIT ON TREADMILL WITH 

AN INSTRUMENTED KNEE BRACE ..................................... ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

1. PRÉSENTATION ............................................................................ ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

2. L’ÉTUDE ....................................................................................... ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

3. SYNTHÈSE .................................................................................... ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

ETUDE 4: GAIT ADAPTATIONS DURING A 6MWT IN PATIENTS WITH MODERATE AND 

SEVERE KNEE OSTEOARTHRITIS ....................................... ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

1. PRÉSENTATION ............................................................................ ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

2. L’ÉTUDE ....................................................................................... ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 

3. SYNTHÈSE .................................................................................... ERREUR ! SIGNET NON DEFINI. 
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1. Présentation 

L’AQM est souvent pointée du doigt pour ses données peu représentatives de la vérité 

terrain du fait de sa réalisation en laboratoire. En effet, la majorité des laboratoires 

utilisent des zones d’acquisitions réduites ne permettant la réalisation que de quelques 

cycles de marche (Plotnik et al., 2015). Ces quelques cycles de marche (6-8) sont suffisants 

pour l’interprétation des paramètres de marche spontanée des individus au vu de la 

reproductibilité de celle-ci (Gomez Bernal. et al., 2016). D’autres laboratoires vont quant 

à eux utiliser des tapis roulants pour obtenir un plus grand nombre de pas sur une vitesse 

définie au préalable par l’observateur. Cette vitesse sera calculée avec un test de marche 

de 10m ou en fonction du ressenti du participant (Plotnik et al., 2015). Cependant, 

l’évaluation de la marche durant un laps de temps restreint (inférieure à la minute) n’est 

pas représentative des déplacements quotidiens des participants, qui vont réaliser dans la 

majorité des cas une marche sur une durée conséquente. Il est ainsi nécessaire de réaliser 

des tests de marche prolongée pour l’évaluation de la marche avec par exemple la 

réalisation d’un TDM6. Malheureusement, peu d’études se sont intéressées à l’élaboration 

de TDM6 permettant de quantifier l’évolution des paramètres de marche au cours du 

temps du fait de la difficulté de la mise en place d’un tel système d’acquisition (Taborri et 

al., 2019; Vreede et al., 2013). 

L’utilisation d’un tapis roulant pour permettre de réaliser cette évaluation comporte 

certaines limitations. La plus importante concerne l’utilisation d’une vitesse surimposée 

qui ne permettra pas d’évaluer correctement les évolutions et la variabilité de la marche 

(Sloot et al., 2014). Pour répondre à cette contrainte, plusieurs études se sont intéressées 

à l’élaboration de différentes méthodes d’asservissement en vitesse du tapis roulant. 

Certaines solutions nécessitent une interaction entre l’observateur et le participant pour 

déterminer la vitesse spontanée durant l’analyse (Bayat et al., 2005; Elazzazi et al., 2012). 

Parmi les différentes solutions proposées, la méthode la plus écologique qui ressort 

consiste à observer la position du participant pour déterminer s’il accélère ou décélère et 

ainsi ajuster la vitesse du tapis roulant (van der Krogt et al., 2014).  

C’est dans ce cadre que nous nous sommes intéressés à l’élaboration d’un TDM6 sur un 

tapis roulant asservi en vitesse pour permettre de suivre l’évolution de la cinématique du 

genou durant une marche prolongée. L’objectif principal de notre première étude était de 

déterminer s’il est possible d’obtenir une évolution des paramètres de marche équivalente 

durant un test de marche prolongée en utilisant un tapis roulant asservi à la place d’un 
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TDM6 conventionnel. Le second objectif était de valider la reproductibilité de la modalité 

de ce test de marche. Nous avons émis comme hypothèse que les participants 

obtiendraient des résultats similaires à un test standard en utilisant le tapis roulant 

asservi en vitesse. De même, cet asservissement de vitesse permettrait d’utiliser le tapis 

roulant comme une modalité valide et reproductible pour le TDM6. 
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2. L’étude 

TDM6 sur un nouveau système de tapis roulant asservi en vitesse comparé au sol 
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3. Synthèse 

L’objectif de l’étude était de valider la réalisation d’un TDM6 avec un tapis roulant asservi 

par rapport à un TDM6 standard pour permettre de quantifier l’évolution des paramètres 

de marche au cours d’un test de marche prolongé.  

Les résultats montrent que l’utilisation d’un tapis roulant asservi en vitesse pour la 

réalisation d’un TDM6 ne modifie pas les paramètres spatio-temporels et la vitesse de la 

marche par rapport à un TDM6 conventionnel. Contrairement au TDM6 standard, cette 

modalité nécessite une certaine période de familiarisation pour obtenir des résultats qui 

ne souffrent pas d’une marche d’appréhension. Ce phénomène se traduit par une cadence 

et un double appui plus important à cause de l’appréhension. De même, les résultats de 

l’étude ont mis en évidence que la modalité du TDM6 permettait d’obtenir de manière 

reproductible les paramètres spatio-temporels et la vitesse de marche sur différentes 

évaluations. 

Cependant, ces résultats ont soulevé une nouvelle problématique pour de futurs travaux 

utilisant cette modalité. La comparaison de la distance parcourue durant les 6 minutes 

montre une surestimation significative du critère principal de 10% par rapport à un TDM6 

conventionnel. Cet écart de mesure réside dans la différence de calcul de distance. Les 

recommandations de l’ATS préconisent de faire des allers-retours sur une distance de 20 

à 33 mètres. Dans notre cas, la mesure se fait sur un tapis roulant sans possibilité de demi-

tours. Cette différence de mesure implique des biais d’estimation de distance à cause des 

ralentissements durant les changements de directions. Cette différence de mesure montre 

la nécessité de mettre en place de nouvelles normes pour des TDM6 utilisant un tapis 

asservi en vitesse comme modalité de mesure. 

Les résultats de cette étude permettent dorénavant de réaliser une analyse des 

paramètres de la marche sur un grand nombre de pas et plus particulièrement l’analyse 

de l’évolution de la cinématique du genou durant une marche prolongée. Il est maintenant 

nécessaire d’investiguer la validité du système de mesure permettant de réaliser cette 

évaluation de la cinématique du genou.  
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1. Présentation 

Dans l’objectif de mesurer la cinématique du genou durant une marche prolongée, l’étude 

précédente nous a permis d’obtenir une méthode fiable pour caractériser les paramètres 

de la marche durant un TDM6 dans une zone d’évaluation restreinte. Ainsi, dans cette 

perspective de monitoring du genou durant des marches prolongées, il est nécessaire 

d’utiliser un outil adapté permettant de réaliser des mesures fiables, sans encombrer la 

personne et avec pour objectif final de ne pas être restreint à des mesures en laboratoire. 

L’état de l’art a mis en évidence l’avantage de l’utilisation des centrales inertielles pour 

quantifier la cinématique du genou sans restriction d’environnement. De même, 

l’utilisation de ce type d’outils à l’avantage d’être facile à mettre en place, peu encombrant 

et permet d’obtenir des mesures fiables de cinématique du mouvement (Poitras et al., 

2019).  

Cependant, la fiabilité de mesure des centrales inertielles est fortement liée à la méthode 

de calibration des capteurs, à leurs placements et aux algorithmes de calcul pour obtenir 

la cinématique des articulations (Picerno, 2017; Versteyhe et al., 2020). La principale 

difficulté pour obtenir une mesure fiable est la définition des axes des segments osseux. 

Contrairement à l’utilisation des caméras optoélectroniques, il est nécessaire de réaliser 

des calibrations fonctionnelles (voir la partie Modèle cinématique). Le choix d’une 

calibration fonctionnelle adéquate pour la définition des axes du fémur et du tibia va être 

crucial pour permettre d’obtenir une précision de mesure adéquate (Robert-Lachaine et 

al., 2020).  

Pour mesurer cette précision de mesure, il va être essentiel d’obtenir des mesures 

angulaires du genou le plus proche de la vérité terrain. Or une des principales difficultés 

pour mesurer la cinématique du mouvement, après la mauvaise définition des axes de 

rotation, est l’erreur de mesure induite par les artéfacts de tissus mous (Barré et al., 2015; 

Grassi et al., 2019). La navigation osseuse présentée dans l’état de l’art (partie 3.3.1) 

permet de s’affranchir de ces STA grâce à des fixations intra-corticales. Ce type d’outil a 

l’avantage d’obtenir des mesures angulaires avec une précision inférieure à 1 degré sur les 

3 axes de rotations (Maderbacher et al., 2019). Cependant, du fait du caractère invasif et 

traumatique de cet outil, il est fondamental de réaliser ces mesures sur des genoux 

cadavériques (Hill et al., 2000; Worlicek et al., 2017). 
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L’objectif de cette deuxième étude consistait à valider les mesures cinématiques d’une 

genouillère instrumentée par rapport à un système de navigation intra-osseux sur 

cadavre. Nous avons investigué la précision et la reproductibilité de ce nouveau système 

de mesure dans une perspective d’utilisation à plus grande échelle. Nous avons émis 

l’hypothèse d’obtenir des mesures précises et reproductibles sur différents mouvements 

spécifiques pratiqués par des kinésithérapeutes et des chirurgiens orthopédistes.   
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2. L’étude 

Validation d’une genouillère instrumentée par rapport à un système de navigation en 3D : 

Une étude cadavérique 

 

 

Validity of an instrumented knee brace compared to 3D motion navigation: A cadaveric 

investigation 

 

 

Nicolas RENEAUD, Emma PIERRE, Raphaël ZORY, Frédéric CHORIN, Luc THOMAS, 

Pascale CHAVET, Thelma COYLE, Éric TRUCHET, Stephane PUECH, Matthieu 

OLLIVIER, Patrick CHABRAND, Pauline GERUS 

 

 

Article publié dans 

Measurement (mars 2021) 

  



Etude 2:  Validity of an instrumented knee brace compared to 3D motion navigation: a 

cadaveric investigation 

 

101 

 

  



Etude 2:  Validity of an instrumented knee brace compared to 3D motion navigation: a 

cadaveric investigation 

 

102 

 

  



Etude 2:  Validity of an instrumented knee brace compared to 3D motion navigation: a 

cadaveric investigation 

 

103 

 

  



Etude 2:  Validity of an instrumented knee brace compared to 3D motion navigation: a 

cadaveric investigation 

 

104 

 

  



Etude 2:  Validity of an instrumented knee brace compared to 3D motion navigation: a 

cadaveric investigation 

 

105 

 

  



Etude 2:  Validity of an instrumented knee brace compared to 3D motion navigation: a 

cadaveric investigation 

 

106 

 

  



Etude 2:  Validity of an instrumented knee brace compared to 3D motion navigation: a 

cadaveric investigation 

 

107 

 

  



Etude 2:  Validity of an instrumented knee brace compared to 3D motion navigation: a 

cadaveric investigation 

 

108 

 

 



Etude 2:  Validity of an instrumented knee brace compared to 3D motion navigation: a 

cadaveric investigation 

 

109 

 

3. Synthèse 

L’objectif de cette étude était de valider les capacités de mesure de la cinématique du 

genou d’une genouillère instrumentée sur différents mouvements spécifiques de praticiens 

par rapport à un système de navigation intra-osseux. 

Les résultats ont montré que l’utilisation de 2 centrales inertielles avec les données des 

accéléromètres et des gyroscopes permettait d’obtenir des mesures angulaires du genou de 

manière reproductible avec un indice de corrélation intra-classe excellent. L’utilisation 

d’un système de navigation osseux a permis de mettre en évidence que les artefacts de 

tissus mous impactaient en particulier l’axe de flexion / extension durant des mouvements 

de flexions importantes. L’utilisation d’une régression linéaire basée sur la différence de 

mesure entre la genouillère instrumentée et le système de référence a permis de réduire 

les erreurs de mesure sur l’axe de flexion / extension pour passer d’une erreur supérieure 

à 5° à une erreur inférieure à 3°. Ainsi, l’utilisation d’une régression linéaire pour 

minimiser les STA sur cet axe a rendu la genouillère instrumentée suffisamment précise 

avec une erreur de mesure inférieur à 5° sur les 3 axes pour permettre des interprétations 

cliniques (McGinley et al., 2009). 

Cependant, l’étude a montré les limites de la calibration fonctionnelle mise en place dans 

l’application de la genouillère instrumentée. En effet, les mouvements utilisés pour 

calibrer la genouillère sur un cadavre en décubitus dorsal n’étaient pas adaptés pour 

correctement estimer l’axe de flexion / extension du genou. Il a été nécessaire de 

déterminer ces axes à postériori en comparant les données angulaires du système de 

référence avec ceux de la genouillère pour estimer l’orientation des centrales par rapport 

aux segments osseux via des méthodes d’optimisations.  

Les résultats de cette étude mettent en évidence des perspectives d’utilisation pour 

quantifier la cinématique du genou. Pourtant, avant de pouvoir utiliser cet outil sur de 

l’évaluation de la marche prolongée, il est essentiel de corriger et d’améliorer certains axes. 

Premièrement, les difficultés rencontrées pour utiliser la méthode de calibration de la 

genouillère impliquent d’approfondir les recherches sur l’utilisation d’une méthode plus 

robuste et plus précise pour estimer l’orientation des centrales inertielles. Deuxièmement, 

l’utilisation des magnétomètres et l’encodage des données angulaires en 12 bits au lieu de 

10 bits permettrait d’avoir une meilleure précision de mesure de la cinématique. 
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Cette validation de la genouillère instrumentée sur des genoux cadavériques a permis de 

déterminer la fiabilité de la genouillère au niveau de la précision et de la reproductibilité 

de mesure. Cependant ces évaluations de la cinématique du genou ont été réalisés dans 

un environnement très contrôlé et peu représentatif de la réalité. Il est donc nécessaire de 

s’intéresser à évaluer la pertinence d’un tel système de mesure durant une évaluation de 

la marche.   
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1. Présentation 

Pour donner suite aux résultats obtenus sur l’étude de la navigation cadavérique, nous 

nous sommes portés sur l’amélioration de la précision de la genouillère instrumentée 

appliquée à l’analyse de la marche. Pour ce faire, il est nécessaire de mettre en place une 

calibration fonctionnelle des centrales inertielles plus robuste et d’améliorer la précision 

des capteurs. 

La mise en place d’une calibration utilisant plusieurs poses et mouvements permettrait 

d’obtenir une définition plus fine des axes du fémur et du tibia. L’utilisation du vecteur 

gravité pour définir les axes transverses et le mouvement de flexion / extension avec de 

faibles amplitudes serait une solution viable pour estimer les axes de rotations du genou 

en considérant l’articulation comme une liaison pivot (Jenny et al., 2010; Robert-Lachaine 

et al., 2020). Ensuite, l’ajout des magnétomètres permettrait une estimation plus précise 

des données angulaires, en particulier sur l’axe transverse (Wittmann et al., 2019). En 

effet, l’utilisation du champ magnétique terrestre permet d’obtenir en plus du vecteur 

gravité, une donnée supplémentaire sur l’orientation de la centrale inertielle dans l’espace. 

Cette orientation va permettre de recaler les dérives angulaires du gyroscope, en 

particulier sur l’axe transverse (Roetenberg et al., 2009). L’implémentation d’une 

meilleure calibration fonctionnelle et l’utilisation de magnétomètre dans le calcul de la 

cinématique apporteraient des données plus précises dans l’analyse de la cinématique du 

genou par rapport à la précédente étude. 

L’objectif principal de cette étude était de valider l’utilisation d’une nouvelle calibration 

fonctionnelle implémentée, en comparant la précision de la genouillère avec un système 

de caméras opto-électronique lors d’un test de marche. L’objectif secondaire était de 

déterminer le gain de précision angulaire sur l’axe transverse grâce à l’association de 

magnétomètre dans l’algorithme de fusion des centrales inertielles. Nous avons émis 

l’hypothèse que le système obtiendrait une erreur inférieure à 5° sur les 3 axes grâce à la 

nouvelle calibration. De plus, l’utilisation des magnétomètres apporterait une plus grande 

précision sur l’axe de rotation interne / externe de la cinématique du genou. 
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2. L’étude 

Validation de la cinématique du genou en 3 dimensions durant une marche sur un tapis 

roulant avec une genouillère instrumentée 
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3. Synthèse 

L’objectif principal de cette étude était de valider l’utilisation d’une nouvelle calibration 

fonctionnelle pour permettre d’obtenir une erreur de mesure inférieure à 5° sur la 

cinématique du genou par rapport à un système de caméras optoélectroniques durant une 

évaluation de la marche. L’objectif secondaire était de montrer le gain en précision de la 

cinématique sur l’axe transverse du genou en associant les données des magnétomètres 

dans l’algorithme de fusion des centrales inertielles. 

Les résultats ont montré que l’utilisation d’une calibration fonctionnelle décomposée en 

deux mouvements statiques avec les segments osseux orientés dans le sens du vecteur 

gravité pour déterminer le plan transverse additionnés à un mouvement de petites 

flexions pour estimer le plan sagittal, permettait d’obtenir une meilleure définition des 

axes. De ce fait, la précision de mesure s’est vu améliorer en réduisant le « cross-talk 

effect » qui projette des rotations de l’axe sagittal sur les axes frontaux et transverses lors 

d’une mauvaise définition des axes (Astephen, Deluzio, Caldwell, & Dunbar, 2008). 

L’erreur quadratique moyenne obtenue durant ces tests était inférieure à 3° sur les trois 

axes de rotations. La différence majeure par rapport à l’étude 2, est que cette précision de 

mesure n’a pas nécessité l’utilisation d’un système de mesure additionnel pour calibrer la 

genouillère. Toutefois, on remarque sur les résultats obtenus durant les tests de marche 

que la genouillère montre un biais constant de 6° sur l’estimation de la flexion du genou. 

Cette erreur de mesure met en évidence de futures améliorations à effectuer pour estimer 

plus précisément l’axe transverse des segments osseux. 

Notre hypothèse portant sur l’amélioration de la précision de la genouillère via l’utilisation 

des magnétomètres dans l’algorithme de fusion n’a pas été validé. La cinématique obtenue 

montre des erreurs quadratiques plus importantes sur les axes de faibles amplitudes 

(abduction/adduction et rotation interne/externe) avec l’utilisation des magnétomètres 

contrairement aux résultats obtenus sans magnétomètres. Ces résultats semblent être dû 

aux perturbations ferromagnétiques présentes dans la salle d’acquisition. Cela confirme 

les résultats présents dans la littérature sur la difficulté d’intégration des magnétomètres 

en milieu clinique à cause des perturbations ferromagnétiques présentes dans les 

laboratoires (Picerno, 2017; Robert-Lachaine et al., 2017). 

La validation de cet outil de mesure de la cinématique du genou durant un test de marche 

permet de continuer notre démarche dans la quantification de l’évolution des paramètres 
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de marche sur un test de marche prolongé. Il est donc possible de s’intéresser à une 

pathologie particulière, affectant la locomotion et touchant un grand nombre de 

personnes : l’arthrose ! 
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1. Présentation 

Il n’est plus à démontrer que l’arthrose du genou impacte la marche en réduisant 

considérablement l’autonomie selon le niveau de sévérité de celle-ci (Logerstedt et al., 

2014). L’évaluation précise de la sévérité de la pathologie devient un enjeu majeur pour 

permettre une meilleure prise en charge en individualisant celle-ci (Naili et al., 2019). 

Dans ce contexte, l’analyse de la cinématique du genou durant un test de marche prolongée 

permettrait d’avoir des informations complémentaires et représentatives des 

déplacements quotidiens de ces personnes. Le clinicien pourrait ainsi établir plus 

précisément les capacités fonctionnelles des patients et ainsi proposer une prise en charge 

adaptée (Taborri et al., 2019). 

Cependant, la majorité des études se concentrent soit sur l’analyse de la marche à vitesse 

constante, soit sur l’étude de la marche à vitesse rapide. Ces mesures sont peu 

représentatives de la réalité, du fait de la durée réduite de l’acquisition qui produira une 

mesure peu réaliste de la vie quotidienne de ces personnes. Plusieurs études se sont 

intéressées aux altérations de la marche chez des individus arthrosiques sur un test de 

marche prolongée pour montrer les effets de la fatigue et de l’augmentation des contraintes 

articulaires sur le genou (Farrokhi et al., 2017 ; Gustafson et al., 2019 ; Hubley-Kozey et 

al., 2020). Ces résultats montrent l’intérêt d’évaluer l’évolution des paramètres de marche 

sur une durée conséquente. 

Dans cette optique, l’objectif de l’étude est de mesurer l’évolution de la marche sur un 

TDM6 chez des personnes présentant une arthrose du genou. Nous avons émis l’hypothèse 

que les participants auraient une dégradation de la marche durant le test. De plus, nous 

avons estimé que les participants avec un déficit de force sur le quadriceps, présenteraient 

des contraintes articulaires et une raideur articulaire plus importantes à la fin du TDM6. 
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2. L’étude 

Adaptation de la marche durant un TDM6 chez des patients présentant une arthrose du 

genou modéré et sévère. 
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3. Synthèse 

L’objectif de cette étude était de déterminer les effets d’une marche soutenue prolongée 

sur les évolutions des paramètres de marche et plus particulièrement sur la cinématique 

du genou chez des personnes présentant une arthrose du genou. Pour ce faire, nous avons 

analysé l’évolution des paramètres spatio-temporelles, cinématiques et dynamiques au 

cours d’un TDM6. 

Cette étude a mis en évidence des modifications des paramètres de marche au cours du 

TDM6 prolongée. Les résultats montrent une amélioration des paramètres de marche 

durant les 6 minutes de marche soutenue. Plus particulièrement, les personnes présentant 

un déficit de force des extenseurs du genou vont présenter une amélioration plus 

importante de ces paramètres. Ce phénomène va se traduire au niveau de la cinématique 

du genou par une extension et une flexion plus importante durant la mise en charge, 

associé à une laxité articulaire plus grande sur le plan frontal. Ces modifications de la 

cinématique du genou font suite à une réduction de la raideur articulaire chez les 

personnes présentant un déficit musculaire du quadriceps. Cette modification de 

l’amplitude de flexion extension va permettre à l’individu d’avoir une longueur de pas plus 

importante et donc une vitesse de marche plus rapide à la fin du TDM6. 

Cette amélioration de la qualité de la marche peut s’expliquer par une conséquence de 

l’activité physique qui va limiter la raideur de l’articulation. Pourtant, sur une activité 

prolongée cette perte du mécanisme protecteur du genou va entrainer des sur contraintes 

pouvant être délétères pour l’articulation chez les personnes présentant des faiblesses 

musculaires du quadriceps. 

Ainsi, la quantification de l’évolution de l’amplitude de la flexion extension durant la mise 

en charge (Knee Flexion Excursion, KFE) au cours d’une marche prolongée permettrait 

dans un premier temps, d’obtenir un bilan plus représentatif des capacités fonctionnelles 

de la personne. Dans un second temps, l’utilisation de la genouillère instrumentée lors des 

déplacements quotidiens pourrait indiquer à l’utilisateur la perte du mécanisme 

protecteur de l’articulation touchée par l’arthrose du genou, en monitorant l’évolution du 

KFE durant sa marche. 
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L’intérêt grandissant de l’évaluation et du monitoring de la cinématique du genou a 

nécessité le développement et l’amélioration des systèmes de capture du mouvement. 

Pourtant, de nos jours les systèmes mis en place présentent encore certaines limites telles 

qu’une utilisation complexe et des mesures peu écologiques. Cette problématique nous a 

incité à proposer une solution en développant un outil de mesure de la cinématique du 

genou pour permettre une analyse de marche prolongée en condition écologique grâce à 

une genouillère instrumentée. Pour aller plus loin, nous avons choisi de mettre en 

application cet outil de mesure pour la prise en charge de l’arthrose du genou au vu de la 

prévalence de cette pathologie au sein d’une population vieillissante. 

Les deux chapitres précédents ont présenté respectivement la méthode générale d’analyse 

et les résultats obtenus pour mener à bien ce monitoring de la cinématique de la marche 

en condition écologique. On retrouve ainsi l’élaboration d’un TDM6 pour évaluer 

l’évolution de la marche chez des personnes arthrosiques et la mise en place d’un outil 

pour quantifier la cinématique du genou. Ce quatrième chapitre a pour objectif, dans un 

premier temps, de discuter de l’aspect écologique de la mesure de la cinématique du genou 

et des améliorations possibles de la genouillère instrumentée. Dans un second temps, ce 

chapitre présente l’intérêt de mettre en place des évaluations de l’évolution de la marche 

durant un test de marche prolongée. Enfin, ce chapitre exposera les limites de ces travaux 

et les perspectives ouvertes par ce travail de recherche. 

 

1. Méthodes d’analyse de la cinématique du genou en condition 

écologique 

L’analyse de la cinématique est devenue une mesure utile dans le secteur hospitalier et le 

secteur de la rééducation. Les méthodes d’évaluations actuelles se basent pour la plupart 

uniquement sur des mesures auto-rapportées. L’interprétation de ces évaluations est 

limitée par le manque d’exactitude et les biais liés aux déclarations du patient (Cushner 

et al., 2022). La quantification de la cinématique du genou fournirait des données 

complémentaires aux cliniciens et ainsi permettrait une évaluation plus fine des capacités 

fonctionnelles du patient. Les études 2 et 3 ont montré la capacité de la genouillère à 

quantifier la cinématique du genou sur des mouvements standardisés et sur de la marche. 

La précision obtenue avec la genouillère instrumentée est considérée comme valide du fait 

de sa précision inférieure à 5° (Poitras et al., 2019) En effet, d’autres études portant sur 
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l’analyse de la cinématique du genou durant la marche ont présenté des erreurs 

inférieures à 5° (Kayaalp et al., 2019; Lebel et al., 2017; Zügner et al., 2019) voir même 

inférieure à 3° (Cho et al., 2018) pour des systèmes de mesures avec des centrales 

inertielles. De même, la reproductibilité de la genouillère présentée dans l’étude 3 

présente des valeurs similaires à la littérature avec des ICC > 0.85 (Cho et al., 2018; 

Zügner et al., 2019) indiquant une très bonne reproductibilité de mesure. (Cuesta-Vargas 

et al., 2010). 

Cependant, la navigation osseuse utilisée lors de l’étude 2 a mis en évidence certaines 

limitations concernant la précision des mesures angulaires de la genouillère à cause des 

STA. Comme expliqué dans la partie 4.1 de l’état de l’art, la cinématique directe est 

sensible aux STA. Or, la genouillère instrumentée comme la majorité des systèmes de 

mesure utilisant des centrales inertielles, se base sur un calcul de cinématique directe 

pour obtenir la cinématique du genou (Maderbacher et al., 2019; Robert-Lachaine et al., 

2020). Pour répondre à ce problème, une première solution a été mise en place en disposant 

les centrales inertielles à des emplacements étant peu sensibles aux STA. Ces 

emplacements de capteurs ont été établis sur de nombreux travaux sur le sujet. En effet, 

de nombreuses études présentées dans l'état de l'art 3.4.4, se sont attelées à quantifier les 

déplacements de la peau et les impacts de ces déplacements sur les erreurs de mesure. 

Dans notre cas, nous avons choisi, de la même manière que l’étude de Kayaalp et al. la 

face latérale de la cuisse et la crête tibiale pour le placement des centrales inertielles et 

ainsi estimer au mieux les déplacements des segments osseux (Barré et al., 2015; Kayaalp 

et al., 2019). Pourtant, la disposition de ces capteurs à ces emplacements n’est pas 

suffisante pour permettre d’obtenir des données angulaires satisfaisantes. La comparaison 

de la cinématique de la genouillère avec le système de navigation osseux met en évidence 

des erreurs de mesures supérieures aux 5° nécessaire à la validation du système. La mise 

en place d’un calcul permettant de réduire cette erreur de mesure via une régression 

linéaire a été implémenté dans l’application. Cette solution a permis de réduire les erreurs 

de mesure à 3°, validant ainsi les mesures angulaires obtenues avec la genouillère 

instrumentée. Malheureusement, l’erreur de mesure persistante après l’utilisation d’une 

régression linéaire souligne le caractère non-linéaire de ces artefacts qui empêche 

d’estimer correctement les erreurs de mesure des centrales inertielles par rapport aux 

segments osseux. Ainsi, il sera difficile de mesurer précisément les rotations, voire 

impossible de mesurer les translations du fémur par rapport au tibia (Tsai et al., 2009). 

Une alternative pour limiter ces erreurs de mesure serait d’implémenter un calcul 
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angulaire en utilisant une méthode de cinématique inverse avec modèle. L’amélioration 

de OpenSim ces dernières années permet d’utiliser des modèles de cinématique inverse 

basés sur une calibration prédictive des centrales inertielles. L’avantage de cette méthode 

de calcul angulaire est la possibilité d’utiliser des modèles musculosquelettiques déjà 

implémentés pour les salles d’analyse quantifiée du mouvement sans avoir les compromis 

imposés par l’utilisation de caméras optoélectroniques. Cependant, cette méthode 

nécessite un coût de calcul important ce qui empêche toute interprétation en temps réel 

(Hullfish et al., 2019; Zihajehzadeh et al., 2015). Toutefois, il est possible d’utiliser cette 

méthode de calcul via l’utilisation de systèmes commerciaux de capture du mouvement tel 

que Xsens. Les erreurs de mesures vont être minimisés grâce à l’utilisation d’une 

calibration prédictive et fonctionnelle, et l’utilisation d’un modèle biomécanique simplifié 

pour calculer la cinématique des différentes articulations avec un moindre coût de calcul 

(Roetenberg et al., 2009). L’utilisation de ce type de système de mesure reste cependant 

coûteuse et retreinte à une utilisation en laboratoire. 

En plus de souffrir d’erreurs angulaires à cause des STA, les centrales inertielles sont 

limitées par des définitions d’axes approximatives qui peuvent impacter l’interprétation 

des données. Ce problème était présent lors de l’étude 2 et a nécessité l’utilisation des 

données cinématiques du système de navigation pour recaler les centrales à postériori. 

Pour répondre à ce problème, l’étude 3 nous a permis d’élaborer une nouvelle calibration 

fonctionnelle basée sur une approximation du genou en liaison pivot (1 degré de liberté en 

rotation) pour la définition des axes de rotation. L’acquisition avec de petites flexions 

associée à deux acquisitions statiques où le fémur et le tibia sont en position verticale, ont 

permis d’obtenir une précision de mesure angulaire inférieure à 3° sur les trois axes de  

rotation du genou. Cependant, cette méthode de calcul nécessite de calibrer la genouillère 

avant chaque utilisation et reste sensible aux glissements du manchon de compression 

durant l’acquisition. Pour limiter ce problème de calibration, on retrouve différentes 

méthodes de calcul angulaire avec des contraintes imposées tels qu’une liaison pivot pour 

le genou. On retrouve par exemple l’utilisation de l’algorithme de Gauss-Newton qui va 

estimer l’axe de flexion / extension sans calibration des centrales inertielles au préalable. 

(Kayaalp et al., 2019). Cependant, il n’est pas possible d’obtenir la cinématique des axes 

secondaires de l’articulation du fait des contraintes imposées à l’articulation (Seel et al., 

2014). De la même manière on retrouve par exemple l’utilisation d’un filtre de Kalman 

étendu rythmique qui va recaler la cinématique directe de l’axe sagittal en fonction de la 

périodicité des cycles de marche et ainsi atteindre une précision angulaire inférieure à 3° 
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(Joukov et al., 2018). Malheureusement, cette méthode n’est pas robuste aux changements 

de cadences, ce qui va limiter la généralisation de cette méthode à des tests fonctionnels 

spécifiques (Hernandez et al., 2021). Enfin, l’avènement du deep learning a introduit une 

nouvelle méthode d’estimation de la cinématique du mouvement. L’utilisation de réseaux 

de neurones récurant tels que les Long-Short Term Memory (LSTM) va permettre 

d’estimer la cinématique de l’articulation grâce aux données brutes des centrales 

inertielles. On retrouve l’utilisation de cette méthode de calcul avec des centrales 

inertielles dans un collant de course à pied qui calcule la cinématique du genou avec une 

précision de de 2.4° sur l’axe sagittale (Hernandez et al., 2021). Une autre application 

utilisant une méthode hybride entre un LSTM et une approche d’optimisation permet 

d’obtenir la cinématique du genou sur les 3 axes de rotations avec une précision inférieure 

à 5° sur les axes sagittaux et frontaux, et inférieure à 10° sur l’axe transverse (Rapp et al., 

2021). Pour conclure, l’utilisation de méthode de calcul angulaire sans calibration est une 

approche intéressante mais possède encore des limitations quant à la précision de mesure 

obtenue sur les axes de petites rotations du genou (abduction/adduction, rotation 

interne/externe). L’utilisation d’une calibration prédictive ou fonctionnelle reste pour 

l’instant la solution la plus précise pour limiter l’effet de cross-talk causé par une mauvaise 

définition des axes de rotation. 

Dans une perspective d’amélioration de la genouillère instrumentée nous avons évalué le 

gain en précision de l’axe transverse de la genouillère avec l’implémentation du champ 

magnétique dans l’algorithme de fusion des centrales inertielles. Malheureusement, les 

résultats de l’étude 3 ont montré que cet axe d’amélioration réduisait la précision de la 

genouillère sur cet axe de rotation. Ce phénomène s’explique par les perturbations 

ferromagnétiques présentes en laboratoire, en particulier avec le support de harnais et les 

moteurs électriques du tapis roulant (Favre et al., 2009; Robert-Lachaine et al., 2017). 

Pour limiter les conséquences de ces perturbations ferromagnétiques lors de l’utilisation 

de magnétomètre, différentes solutions présentées dans la partie 3.2 ont été élaborées. Les 

méthodes les plus prometteuses concernent l’utilisation du machine et du deep learning 

pour prédire l’orientation correcte du champ magnétique sans calibration de la centrale 

inertielle au préalable et durant des interférences ferromagnétiques (Brossard et al., 2020; 

Long Hoang & Pietrosanto, 2022). Les résultats obtenus avec un modèle de Random Forest 

permettent de réduire les erreurs de mesure causées par les perturbations 

ferromagnétiques sur l’axe transverse, d’une erreur de plus de 4° à moins de 0.3°, par 

rapport à un algorithme de fusion standard (Long Hoang & Pietrosanto, 2022). 
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Ainsi, au vu des différents axes d’améliorations présentés dans cette partie et de 

l’interprétation de nos résultats, deux améliorations sont possibles à réaliser à court terme 

et une amélioration est possible à moyen terme. La première amélioration possible est la 

mise en place d’un algorithme de Random Forest en amont de l’algorithme de fusion pour 

permettre de débruiter le signal des magnétomètres dans des environnements avec des 

perturbations ferromagnétiques. L’utilisation de ce type de traitement du signal 

permettrait de gagner en précision sur l’axe de rotation interne / externe obtenue avec la 

genouillère. Une deuxième possibilité à court terme serait de mettre en place un nouvel 

algorithme de calcul angulaire en se basant sur les centrales inertielles Xsens MVN 

(Roetenberg et al., 2009). L’avantage de cette solution, associée à l’algorithme de Random 

Forest permettrait d’obtenir des données cinématiques avec une meilleure précision sur 

les 3 axes de rotations, sans être impactées par les perturbations ferromagnétiques (Long 

Hoang & Pietrosanto, 2022). Cependant, cette amélioration de la précision se fera au 

détriment de la facilité de calibration qui nécessite plus de temps pour effectuer la 

calibration prédictive et fonctionnelle. Enfin, le dernier axe d’amélioration à moyen terme 

est d’utiliser le deep learning avec des réseaux de neurones récurant tel que le LSTM pour 

calculer la cinématique du genou sans calibration. Cette modification serait une 

amélioration dans le moyen terme car son utilisation modifiera l’utilisation de la 

genouillère pour l’orienter dans une perspective purement monitoring et plus d’évaluation 

du fait de la baisse de précision angulaire (Rapp et al., 2021). Grâce à cette méthode de 

calcul de la cinématique, le patient n'aura plus à interagir avec la genouillère et celle-ci 

pourra effectuer des analyses au cours de ces déplacements quotidiens. 

 

2. Utilisation d’un test de marche prolongée pour analyser 

l’évolution de la marche au cours du temps 

La quantification de l’évolution des paramètres de la marche permet l’évaluation et le suivi 

de nombreuses pathologies affectant la locomotion. Les données recueillies par ces tests 

permettent d’évaluer les capacités fonctionnelles de ces individus durant leurs tâches 

quotidiennes contrairement à des évaluations sur quelques cycles de marche. (Al-khlaifat 

et al., 2016). On retrouve ce type d’évaluation sur des TDM6 pour évaluer l’évolution de la 

marche de personnes amputées d’un membre inférieur (Beausoleil et al., 2019), ou 

présentant des pathologies neuromusculaires (Heredia-Jimenez et al., 2016; King et al., 

2010; Vreede et al., 2013). A ce jour, notre étude 4 est la seule à s’intéresser à l’évaluation 
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de l’évolution de la marche au cours d’un TDM6 chez des personnes présentant une 

arthrose du genou. Ce constat est d’autant plus remarquable du fait de la large utilisation 

de ce test pour évaluer les capacités fonctionnelles de ces personnes (Brosseau et al., 2017; 

Choi et al., 2020). Cette absence d’évaluation de marche prolongée quantifiée met en 

évidence l’intérêt de l’utilisation d’une nouvelle modalité de TDM6 sur tapis roulant, 

proposée dans l’étude 1, pour pallier les difficultés de mise en place et les coûts de ce type 

de matériel (Kim et al., 2015). Nos résultats ont permis de présenter une solution 

d’asservissement peu coûteuse et simple à mettre en place pour permettre de réaliser des 

analyses de marche prolongée de la même manière que ce que permet de réaliser le GRAIL 

(W.-Y. Liu et al., 2016). Pour ce faire, notre solution s’est appuyée sur des travaux 

similaires avec l’utilisation d’un LIDAR ou d’un SONAR pour estimer la position de la 

personne sur le tapis pour permettre de l’asservir en vitesse à moindre coût (Kim et al., 

2015; Minetti et al., 2003). Cependant, l’utilisation de ce type de système contrairement à 

une grande salle d’analyse du mouvement possède certaines limitations pour l’analyse de 

la marche prolongée (van der Krogt et al., 2014).  

L’interprétation des paramètres de marche sur le tapis roulant est limitée par la condition 

peu écologique de l’acquisition. Par exemple, l’utilisation d’une vitesse surimposée va avoir 

tendance à réduire la vitesse de marche par rapport à un test effectué sur le sol 

(Prochaczek et al., 2012). Song et al. explique que ce phénomène est dû aux changements 

de vitesses du tapis qui vont différer des changements de vitesse sur le sol. Cette 

instabilité de vitesse causée par le tapis va avoir tendance à augmenter le coût énergétique 

de la marche et donc réduire la vitesse de marche du participant dans le cas où celui-ci 

voudra se préserver pour mener à bien le test de capacité fonctionnelle (Song et al., 2020). 

Pour limiter les conséquences de cette vitesse surimposée, différentes études se sont 

intéressées à l’utilisation de tapis roulant asservi en vitesse (Plotnik et al., 2015). Nos 

résultats obtenus lors de l’étude 1 ont montré des résultats similaires à ces études en 

obtenant des paramètres de marche équivalents à un TDM6 sur le sol. Cependant, ces 

résultats possèdent des limitations quant à la généralisation de ces hypothèses sur des 

personnes pathologiques et/ou âgées. En effet, ces personnes vont en général montrer une 

phase de marche d’appréhension qui va se traduire par une réduction de la vitesse de 

confort, un double appui plus important et une augmentation de la cadence au détriment 

de la longueur de pas (Yang & King, 2016). Ces modifications sont le résultat d’une 

recherche de stabilité où les participants vont chercher à réduire la phase où le pied n’est 

plus en contact avec le sol (Matsas et al., 2000). Cette phase d’appréhension va disparaitre 
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après quelques minutes de période de familiarisation (Sloot et al., 2014; Zeni & Higginson, 

2010). Cependant, ce délai est différent entre individus, selon leurs âges ou leurs 

pathologies. De plus, certaines pathologies vont restreindre l’implémentation de cette 

phase de familiarisation à cause de la fatigue (Matsas et al., 2000). Pour réduire cette 

phase d’appréhension, il est possible d’implémenter un écran ou un casque de réalité 

virtuelle pour limiter les perturbations du flux optique qui ne correspond pas au 

déplacement (Schellenbach et al., 2010; van der Krogt et al., 2014). Une autre alternative 

serait d’utiliser des centrales inertielles pour quantifier la cinématique de la marche 

durant un TDM6 selon les recommandations de l’ATS pour limiter les biais induits par 

l’utilisation d’un tapis roulant (Beausoleil et al., 2019). C’est dans cette optique que Argent 

et al. ont mis en place un système d’analyse du mouvement couplant la cinématique et les 

forces de contacts aux sols grâce à des centrales inertielles et des semelles instrumentées 

(Argent et al., 2022). Ce système de mesure a permis de réaliser un TDM6 selon les 

recommandations de l’ATS pour obtenir l’évolution de la cinématique et la dynamique de 

la marche durant les 6 minutes.  

Dans notre cas, la modalité du tapis roulant pour réaliser un TDM6 présentée dans l’étude 

1 a permis de mettre en évidence une évolution des paramètres de marche au cours d’une 

marche prolongée chez les personnes présentant une arthrose du genou dans l’étude 4. Les 

participants ont montré une amélioration globale de la qualité de la marche en particulier 

chez les personnes présentant une faiblesse musculaire du quadriceps. Ces résultats sont 

à l’opposé de la littérature sur les autres pathologies affectant la marche où on observe 

une réduction de la vitesse et de la qualité de la marche (Escudero-Uribe et al., 2019). Ce 

constat est équivalent pour les études portant sur des sujets sains qui vont maintenir ou 

réduire leur performance durant le TDM6 (Escudero-Uribe et al., 2019 ; McLoughlin et 

al., 2016). Dans notre cas, l’évolution des paramètres spatio-temporels présentée dans 

l’étude 4 suggère qu’en début de test, les patients vont avoir tendance à utiliser une 

cadence élevée pour atteindre une vitesse de marche soutenue à cause d’une longueur de 

pas réduite (Ardestani et al., 2016). Durant le test de marche, la longueur de pas va 

augmenter sans modifier la cadence. Cette évolution va induire une augmentation de la 

vitesse des participants au cours des 6 minutes. Ces résultats peuvent s’apparenter à une 

amélioration de la qualité de la marche où le patient va tendre vers une marche saine 

après quelques minutes de marche (Tateuchi et al., 2021). 

L’amélioration de la qualité de la marche au cours de ces 6 minutes se traduit aussi au 

travers des évolutions de la cinématique et de la dynamique du genou. Les résultats de 
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l’étude 4 montrent que ces évolutions se caractérisent principalement durant la phase de 

mise en charge du cycle de marche. Or différentes études ont établi une corrélation entre 

la flexion du genou et un mécanisme de protection de l’articulation visant à réduire les 

instabilités et la douleur (Cagnin et al., 2020 ; Gustafson et al., 2016 ; Zeni and Higginson, 

2009). Ce mécanisme protecteur va se traduire par une amplitude articulaire réduite pour 

des moments articulaires équivalents. On parle ainsi d’une augmentation de la raideur 

articulaire (Zeni & Higginson, 2009). Pourtant, au cours du TDM6, les patients avec de 

l’arthrose du genou vont montrer une réduction de cette raideur articulaire avec une 

flexion du genou qui va augmenter contrairement au moment de flexion durant la phase 

de mise en charge. Cette évolution de l’amplitude articulaire se présente aussi sur une 

augmentation de la laxité de l’abduction/adduction au cours du TDM6. Cette 

augmentation de l’amplitude articulaire et la perte de stabilité, ont des risques de 

favoriser la progression de l’arthrose du genou en induisant des contraintes mécaniques 

plus importantes (Boyer & Hafer, 2019). La perte de stabilité sur l’axe frontal va se 

traduire par des sur-contraintes appliquées sur le condyle médial, favorisant la 

dégradation du cartilage (Mahmoudian et al., 2016). De plus, le gain de mobilité 

articulaire va permettre d’obtenir des amplitudes articulaires plus importantes et donc 

une longueur de pas plus grande (observé dans l’étude 4). Or l’étude de Ardestani montre 

qu’une augmentation de la longueur de pas est associé à une augmentation des moments 

articulaires de la hanche et du genou (Ardestani et al., 2016). De ce fait, les personnes avec 

de l’arthrose du genou présentant une amélioration de la marche au cours du TDM6 vont 

entrainer des sur-contraintes sur leurs articulations. Ces contraintes supplémentaires 

appliquées sur l’articulation vont aussi augmenter le risque de progression de la 

pathologie (Edd et al., 2018). Enfin, les résultats de l’étude 4 montrent que cette 

amélioration de la cinématique du genou, en particulier le KFE, est fortement corrélée à 

des faiblesses musculaires du quadriceps. Cette corrélation pourrait expliquer une des 

conséquences de la réduction de la raideur articulaire au cours d’une marche prolongée. 

L’individu aurait plus de difficulté à stabiliser son articulation grâce à une co-contraction 

musculaire lors de la phase de mise en charge du fait d’un déficit en force du quadriceps 

(Heiden et al., 2009). 

 

Au vu de ces résultats, la mise en place d’une analyse quantifié de la cinématique du genou 

durant un test de marche prolongée présente des aspects prometteurs pour l’évaluation de 

l’arthrose du genou. En effet, on remarque que le KFE ou l’amplitude de 
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l’abduction/adduction sont des indicateurs pertinents sur l’évolution de la marche et les 

risques de développer des contraintes mécaniques menant à une progression de la 

pathologie. De même, ces résultats sont encourageants sur la compréhension de la 

pathologie et l’intérêt d’effectuer des évaluations de marche supérieures à la minute pour 

observer une marche plus représentative des déplacements quotidiens des patients. 

Cependant, l’outil utilisé pour permettre la réalisation de ce test présente certaines limites 

écologiques. L’utilisation de la genouillère instrumentée pour réaliser l’analyse de 

l’évolution de la cinématique du genou au cours d’une marche prolongée permettrait de 

répondre à certaines de ces limitations. 

 

3. Limites 

Les deux études portant sur l’analyse d’un TDM6 sont limitées par le fait d’avoir réalisé 

ces mesures sans chaussures. Cette modalité pour réaliser les tests de marche va impacter 

la représentativité des mesures sur les déplacements quotidiens. L’évaluation de la vitesse 

de marche spontanée et la longueur de pas vont être sous-estimés par rapport à une 

évaluation de la marche avec des chaussures (Hollander et al., 2022). De même, cette 

modalité de marche va impacter la stabilité et induire une marche plus précautionneuse 

lors de l’évaluation (Hollander et al., 2022). De ce fait, cette modalité de mesure va limiter 

l’interprétation de certains résultats de l’étude 1 et 3 tels que la distance parcourue durant 

le TDM6 et les paramètres de marche associés, en les comparant à la littérature où le choix 

de la modalité avec chaussures est préféré.  

Dans l’étude 1, la généralisation d’une validation d’un TDM6 sur un tapis à vitesse auto 

adaptée est limitée par la population recrutée. Notre population d’étude était jeune (23.5 

± 3.4 ans) et en bonne santé. Or, ce test est plus généralement effectué sur des populations 

âgées et / ou pathologiques. Cette différence d’âge pourrait impacter le temps de 

familiarisation qui pourrait être bien plus important pour des personnes âgées (Verrel et 

al., 2010). De même, le niveau d’appréhension va être exacerbé avec l’âge et les pathologies 

affectant la marche. Par exemple le risque de chute à cause des instabilités du genou ou 

de la fatigue va conduire à une marche d’appréhension plus importante et donc induire 

des phases de doubles appuis et une cadence plus importante. De plus, cette appréhension 

va causer une perception de l’effort et un coût métabolique plus importante sur le tapis 

par rapport à TDM6 standard selon les recommandations ATS. Ces différences d’effort 

entre modalités pourrait avoir pour conséquence de biaiser certains résultats à cause d’une 
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fatigue induite plus rapidement sur ce type de population (Dal et al., 2010; Malatesta et 

al., 2017). De même, dans l’étude 4, les résultats de l’évolution des paramètres de marche 

des personnes présentant une arthrose du genou n’ont pas été comparés avec un groupe 

contrôle. Nous avons supposé les altérations de la marche sur la base des symptômes de 

l’arthrose. Cependant, ces altérations pourraient être biaiser par le paradoxe du tapis 

roulant qui induit une marche d’appréhension pour des personnes peu ou pas familiarisé 

avec le système. Or, comme expliqué pour l’étude 1, le fait d’avoir basé nos conclusions sur 

la validité de ce système uniquement sur une population jeune tend à limiter la 

généralisation de ces résultats aux personnes âgées. 

Les résultats de l’étude 4 montrant une amélioration de la marche liée à une réduction de 

la douleur et de la raideur articulaire grâce à la sollicitation de l’articulation au cours 

d’une marche prolongée sont limités. Le manque de données sur la douleur avant, pendant 

et après, limitent l’interprétation de ce paramètre pour expliquer la modification de la 

marche. Pour cette étude nous avons fait le choix d’évaluer la douleur uniquement sur une 

moyenne des 48 heures avant le TDM6. De même, nous n’avons pas utilisé la perception 

de l’effort (RPE) à la fin du test pour déterminer si le participant s’était préservé ou avait 

donné le maximum de ses capacités durant le TDM6. Ces données supplémentaires 

auraient permis d’obtenir une analyse plus fine des altérations de la marche à cause du 

caractère subjectif de la douleur et de la fatigue qui ont été utilisé pour cette étude. En 

effet, ces métriques varient fortement entre individus du fait d’une tolérance plus ou moins 

élevé en fonction des cas. Enfin, l’apport de l’activité électromyographique sur les muscles 

extenseur et fléchisseur du genou aurait apporté plus de données sur les facteurs 

incriminés dans l’évolution de la raideur articulaire au cours du TDM6. 

 

4. Perspectives 

Nous présenterons dans cette partie les trois perspectives possibles à ce travail de thèse 

sur la mesure écologique de la cinématique du genou à partir d’une orthèse instrumentée. 

La première perspective concerne la compréhension du mécanisme de protection du genou 

durant la marche grâce à la raideur articulaire. La deuxième perspective consiste à 

approfondir l’objectif de la genouillère instrumentée en proposant une solution de 

monitoring plutôt qu’une évaluation ponctuelle de la marche. Enfin, la troisième 

perspective s’inscrit dans le plus long terme avec la généralisation du monitoring aux 

objets connectés associés à l’intelligence artificielle pour détecter précocement les 
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altérations de la marche et ainsi orienter l’utilisateur vers un spécialiste le plus tôt 

possible. 

 

4.1. Etude du mécanisme de raideur articulaire durant la marche chez le 

patient présentant une arthrose du genou 

Les personnes présentant une arthrose du genou vont développer en fonction de l’évolution 

de la pathologie un mécanisme de protection pour préserver l’articulation. Ce processus 

va avoir pour objectif de réduire les contraintes articulaires et de limiter la perte de 

stabilité grâce à un phénomène de coactivation musculaire qui va créer une raideur 

articulaire. Ce mécanisme de protection va se traduire par une coactivation des 

fléchisseurs du genou plus importante chez les arthrosiques que chez les sujets sains  

(Hortobágyi et al., 2005). Ces niveaux de coactivations entre les muscles extenseurs et 

fléchisseurs et les muscles médiaux et latéraux vont être corrélés à la sévérité de l’arthrose 

du genou (Hubley-Kozey et al., 2009). Ces résultats montrent l’intérêt de comprendre les 

mécanismes de raideurs utilisés pour limiter les contraintes articulaires. Cependant, à ce 

jour, l’étude de ces mécanismes de coactivation musculaire s’est portée essentiellement sur 

des analyses de marche durant des temps réduits. Il serait intéressant d’étudier, de la 

même manière que la cinématique du genou, l’évolution de ces paramètres au cours d’une 

marche prolongée. Ces données permettraient de mieux comprendre les mécanismes de 

protection durant les déplacements quotidiens des personnes touchées par de l’arthrose 

du genou.  

Cette évolution de la coactivation musculaire au cours d’une marche prolongée a été mise 

en évidence dans les travaux de Boyer et al. en 2019 lors d’un test de marche de 20 

minutes. Les résultats montrent une modification de la coactivation musculaire entre les 

extenseurs et les fléchisseurs du genou. Ce constat est similaire pour le niveau de 

coactivation entre les muscles médiaux et latéraux (Boyer & Hafer, 2019). Ces résultats 

sont encourageants car les paramètres cinématiques et dynamiques présentés dans les 

résultats de cette étude corroborent nos résultats de l’étude 4. Ainsi, l’étude de l’activité 

musculaire chez des personnes arthrosiques pourrait expliquer la diminution de la raideur 

avec la coactivation entre les agonistes et antagonistes. De même, l’analyse de la 

coactivation entre les muscles médiaux et latéraux permettrait de mieux comprendre 

l’augmentation de la laxité dans le plan frontal au cours du TDM6 (Dixon et al., 2018). Il 

serait aussi intéressant d’associer le profil force / vitesse avant et après la réalisation de 
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ce test de marche prolongée pour observer les potentiels déclins de force. De notre côté, 

l’étude 4 nous a permis de récolter les données électromyographiques durant les TDM6 

chez les patients avec de l’arthrose du genou. L’évolution de la coactivation musculaire 

associée à la raideur articulaire au cours d’une marche prolongée est en cours d’analyse. 

Ces analyses s’inscrivent dans une première étape pour comprendre l’évolution de ce 

mécanisme de protection au cours d’une marche prolongée. La mise en place d’une 

prochaine étude avec l’’utilisation des données électromyographiques associées à la 

réalisation de profil force / vitesse avant et après le TDM6 permettrait de comprendre 

l’effet de la fatigue musculaire sur l’évolution de cette raideur articulaire. 

 

4.2. Monitorer la cinématique du genou pour une meilleure prise en 

charge de l’arthrose du genou 

Les travaux de recherches ces dernières décennies tendent à limiter l’acte chirurgical et 

pharmacologique avec des prises en charges non-pharmacologiques tels que le 

renforcement musculaire, la kinésithérapie, les semelles orthopédiques, la modification de 

la marche, l’alimentation, etc (Brosseau et al., 2017; Dessery, 2014; Pen, 2016). Un des 

objectifs commun avec ces différentes prises en charges non-pharmacologiques va être de 

réduire les sur-contraintes mécaniques appliquées sur l’articulation pathologique (Al-

khlaifat et al., 2016; Saad et al., 2017). Cette réduction de contraintes délétères va se 

traduire par une réduction de la douleur, une limitation de la progression de la pathologie 

et une amélioration de la qualité de vie (Carlos Rodríguez-Merchán, 2020). C’est dans cette 

optique que le monitoring permet de répondre à certaines problématiques en permettant 

aux praticiens de suivre l’évolution du patient de manière quotidienne pour permettre de 

réajuster rapidement une prise en charge dans le cas où celle-ci n’est pas adaptée. Les 

résultats présentés dans ce travail de thèse ouvrent des perspectives dans cette démarche 

de fournir un outil facile d’utilisation et peu encombrant aux patients pour le monitoring. 

Cependant, pour une utilisation quotidienne il est nécessaire d’implémenter de nouveaux 

algorithmes pour proposer un outil qui mesure la cinématique du genou sans interaction 

de l’utilisateur pour calibrer la genouillère instrumentée. 

Nous avons constaté qu’il était possible de solutionner le problème de calibration 

nécessaire avant chaque analyse grâce à l’utilisation du deep learning. L’algorithme va 

déterminer la cinématique du genou sans connaître l’orientation des centrales inertielles 

par rapport aux segments osseux. L’implémentation d’un tel algorithme pour le calcul de 
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la cinématique ouvre la voie à un monitoring en continu tout au long de la journée, de la 

même manière que ce que peut fournir une montre connectée. Son utilisation quotidienne 

permettrait de suivre l’évolution de la cinématique du genou de l’utilisateur durant tous 

ces déplacements. Une telle utilisation permettrait par exemple de vérifier l’effet d’une 

semelle orthopédique ou d’une stratégie de marche avec les pieds vers l’extérieurs sur la 

décharge articulaire du genou (Lindsey et al., 2021). Au-delà d’un outil d’évaluation, le 

suivi en continu de la cinématique du genou pourrait fournir au patient une assistance à 

la marche. Par exemple, la genouillère pourrait indiquer à l’utilisateur de modifier sa 

marche si celle-ci ne correspond pas aux recommandations du clinicien et ainsi l’aider à 

réaliser une marche avec le pied vers l’extérieur (Saad et al., 2017). De même, cette 

assistance à la marche pourrait indiquer à l’utilisateur de modifier sa cadence de marche 

en fonction de sa longueur de pas pour réduire les contraintes articulaires (Ardestani et 

al., 2016; Tateuchi et al., 2021). Pour aller plus loin, l’utilisation de la genouillère 

instrumentée pourrait indiquer à l’utilisateur de faire des pauses durant ces déplacements 

lorsque celle-ci détectera une dégradation de la marche trop importante. Ainsi, lorsque la 

genouillère mesurerait un varus thrust trop important ou une évolution de l’attaque de 

talon et de la flexion durant la phase de mise en charge, celle-ci pourrait alerter 

l’utilisateur de possibles sur-contraintes articulaires délétères pour l’articulation (Boyer 

& Hafer, 2019; Gustafson et al., 2016; Sharma et al., 2017). 

Ces différentes perspectives d’application d’un monitoring de la cinématique du genou 

montrent le potentiel d’utilisation d’un tel outil pour une meilleure prise en charge de 

l’arthrose via des évaluations et une assistance à la marche quotidienne. Cependant, 

l’utilisation de la genouillère instrumentée comme outil d’assistance à la marche va 

nécessiter la mise en place d’algorithme de classification pour permettre de détecter des 

événements à risque en fonction de la cinématique du mouvement durant la marche ou 

d’autres mouvements spécifiques. En ce sens, l’utilisation d’un algorithme de deep 

learning basé sur du LSTM permettrait de répondre à cette problématique. L’avantage de 

ce type d’algorithme est sa capacité à identifier dans le temps des événements précis et 

permettre de détecter en temps réel des profils de marche à risque, voir d’autres 

mouvements considérés comme traumatisants pour le genou pathologique (García-de-

Villa et al., 2022).  
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4.3. Utilisation des capteurs embarqués durant la marche pour la 

détection précoce des pathologies 

L’utilisation des centrales inertielles et d’autres capteurs embarqués dans les objets de la 

vie quotidienne a gagné en intérêt ces dernières années (Lemoyne, 2018; Sun et al., 2021). 

L’utilisation massive de dispositifs Internet of Things (IoT) apporte une grande quantité 

de données sur les activités quotidiennes des individus de manière automatique (Sgueglia 

et al., 2022). Pourtant, dans la majorité des cas, l’utilisation de ces informations restent 

limitée à des utilisations sommaires pour des objets connectés. La récupération et la 

mutualisation de ces données entres les différents objets connectés pourrait apporter des 

données complémentaires aux outils de mesure de la cinématique du mouvement durant 

les activités quotidiennes. Cette problématique a conduit de nombreux chercheurs à 

trouver des solutions pour utiliser ces données, en particulier sur la reconnaissance 

d’activité humain, le suivi de santé et la prévention des personnes fragiles (Albahri et al., 

2021; Bolhasani et al., 2021; Keshavarzian et al., 2019; Santamaria et al., 2018). Ces 

études ont mis en évidence diverses limitations sur le traitement de données de dispositifs 

IoT pour de la reconnaissance d’activité humaine. Pour commencer, la plupart des objets 

connectés sont limités en consommations du fait de leurs alimentations embarquées. De 

plus, la grande hétérogénéité des dispositifs IoT et des infrastructures associées rend 

l’intégration d’une interopérabilité compliquée entre systèmes. Ensuite, la 

standardisation des protocoles de communications n’est pas encore assez utilisée entre les 

différents fabricants pour permettre une centralisation des données. Une difficulté 

supplémentaire pour permettre de mutualiser les différentes données de capteurs réside 

dans la disponibilité des systèmes lors de déplacement avec par exemple des zones 

blanches qui vont empêcher certains capteurs de fonctionner. Cette limitation va être 

associée avec une dernière difficulté qui repose sur la robustesse des algorithmes de 

reconnaissance d’activités humaines pouvant fonctionner avec des capteurs indisponibles 

dans certaines conditions d’analyses (Sgueglia et al., 2022). 

Dans notre cas, il serait intéressant d’associer la genouillère instrumentée avec une 

montre connectée et les données d’un téléphone pour permettre d’améliorer la précision et 

la robustesse de la reconnaissance d’activités humaines. En effet, l’association de la 

cinématique du genou avec les centrales inertielles du téléphone et de la montre connectée, 

couplée avec les données GPS, altimétrique et la fréquence cardiaque permettrait de 

classifier plus précisément les activités de la vie quotidienne dans une perspective de 

monitoring. En effet, plusieurs études sont arrivées à la conclusion que pour reconnaitre 
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la majorité des activités quotidiennes, l’utilisation de 2 capteurs disposés sur le haut et le 

bas du corps était suffisante pour obtenir de bons résultats de classification (Santamaria 

et al., 2018). De plus, dans leur revue de littérature, Santamaria et al. montrent l’intérêt 

d’utiliser des données GPS pour améliorer la précision de la reconnaissance d’activités 

humaines (Santamaria et al., 2018). On retrouve des associations similaires de capteurs 

sur différentes études avec par exemple, l’utilisation des centrales inertielles et du GPS 

pour monitorer l’activité physique quotidienne (Sun et al., 2021). De même, l’utilisation de 

lunettes, de semelles ou de vêtements connectés permettent d’obtenir des données 

supplémentaires au téléphone sur le comportement des membres inférieurs et supérieurs 

de l’individu (Daumas et al., 2021; Lemoyne, 2018). 

Les données temporelles fournies par ce type d’objets connectés permettent de réaliser de 

la détection d’anomalies. Grâce à l’avènement de l’intelligence artificielle, de nombreuses 

solutions ont été apportés pour permettre de détecter des anomalies plus précisément 

qu’avec des méthodes conventionnelles se basant sur des valeurs aberrantes. En effet, à 

la différence de détecter une anomalie basée sur une donnée aberrante, l’utilisation du 

deep learning va permettre d’identifier un événement qui va pouvoir être considéré comme 

anormal en fonction du contexte de l’acquisition (Sgueglia et al., 2022). Ce monitoring 

multidimensionnel permettrait de classifier plus précisément des comportements 

susceptibles d’être associés à un risque de dégradation de l’articulation. Il serait ainsi 

possible de déterminer précocement l’apparition de l’arthrose du genou pour permettre 

une prise en charge rapide et donc limiter l’apparition des symptômes (Ahamed et al., 

2021; Sadeghzadehyazdi et al., 2021; Tao et al., 2020).  

Cet objectif à très long terme présente plusieurs difficultés. La première est l’adaptabilité 

des modèles de reconnaissance de pathologies qui vont devoir être entrainés sur différents 

jeux de données, avec des capteurs et des échantillonnages différents (Sgueglia et al., 

2022). En effet, chaque individu n’aura pas le même nombre de capteurs et ceux-ci ne 

seront pas disposés forcément au même endroit (en particulier pour le téléphone). La 

deuxième difficulté est de loin la plus complexe. Pour obtenir la mutualisation des 

données, il est essentiel que les capteurs communiquent de la même manière. On retrouve 

des travaux portant sur l’implémentation de protocole open source, cependant tous les 

capteurs ne sont pas éligibles à cette norme (Santamaria et al., 2018). Ce manque 

d’uniformisation de communication entre les capteurs va impacter considérablement la 

généralisation de ce type de monitoring pour le suivi et la prévention de pathologies. 
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5. Conclusion Générale 

Au cours de ce travail de thèse, nous nous sommes intéressés aux méthodes possibles pour 

évaluer au mieux la cinématique du genou en condition écologique. L’utilisation d’une 

genouillère instrumentée pour quantifier la cinématique sur différents mouvements de 

manière écologique et intuitive a permis de valider et de perfectionner les mesures 

réalisées par ce nouveau système de mesure. En effet, nous avons montré l’intérêt de 

modifier l’algorithme et la méthode de calibration pour obtenir une définition des axes du 

genou plus robuste. De plus, l’étude 3 a confirmé l’intérêt de n’utiliser que les centrales 

inertielles sans les magnétomètres du fait des perturbations ferromagnétiques présentes 

en laboratoire. 

Nos résultats ont mis en évidence l’intérêt de proposer une nouvelle modalité de TDM6 

avec l’utilisation d’un tapis roulant asservi pour permettre de réaliser une analyse 

quantifiée d’une marche prolongée. La comparaison des paramètres de marche entre les 

deux modalités (sol et tapis roulant) a montré la validité de cette méthode d’évaluation à 

condition de rester attentif à la période de familiarisation des participants pour éviter les 

effets d’appréhension du tapis. En effet, cette marche d’appréhension est un problème 

conséquent pour l’interprétation des données si celle-ci n’est pas prise en compte. Cette 

limitation souligne la nécessité de réaliser la quantification de la cinématique du genou 

avec des centrales inertielles pour pouvoir s’affranchir du tapis roulant. 

L’étude de l’évolution de la marche chez une personne présentant de l’arthrose du genou 

durant un TDM6 nous a permis de mettre en évidence les évolutions de la qualité de la 

marche en fonction des faiblesses des muscles extenseurs du genou. Les résultats 

suggèrent que les personnes avec de l’arthrose présentant une faiblesse des quadriceps 

vont avoir une amélioration de la qualité de la marche plus importante que ceux qui ont 

une bonne condition musculaire. Cette évolution s’apparente à la réduction de raideur 

articulaire qu’on observe durant une activité physique chez cette population. Cependant, 

la disparition de ce mécanisme protecteur tend à augmenter le varus thrust et donc à 

induire des sur contraintes sur l’articulation lorsque celle-ci est sollicitée durant une 

activité physique prolongée. 

Monitorer les paramètres de marche en condition écologique est un enjeu clinique 

important dans la prise en charge de l’arthrose du genou. L’objectif final est de proposer 

une prise en charge plus individualisée et alerter le patient en cas de risque de 

détérioration de son genou. Ainsi, le patient pourra espacer ses rendez-vous chez le 
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clinicien et gérer en autonomie son genou pour limiter les douleurs et permettre à long 

terme d’améliorer son autonomie et sa qualité de vie. 
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