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Résumé

Capacités d’adaptations locomotrices d’amputés transfémoraux dans

différentes situations quotidiennes de marche

La marche avec prothése transfémorale engendre des asymétries et des stratégies compensatoires
mises en évidence par les outils d’analyse tridimensionnelle de la locomotion. Malgré la rééducation
apportée et l'ingénierie autour de l'appareillage pour limiter ces compensations, une dégénération
précoce du systeme musculo-squelettique est observée au cours du temps. La surutilisation du membre
intact et les asymétries locomotrices peuvent engendrer le développement d’arthrose et de lombalgie
chronique.

L’objectif de ce travail de these était d’analyser les adaptations locomotrices de 'amputé transfémoral
(ATF) dans la réalisation de situations de marche quotidiennes, afin de prévenir des conséquences a
long terme de la marche avec prothése. Trois études expérimentales ont ainsi été réalisées.

L’étude 1 a mis en évidence que pour atteindre les objectifs de rééducation fixés par un programme de
rééducation fonctionnelle, les ATF vont mettre en place des adaptations locomotrices, en 'occurrence
de la cinématique du tronc et du bassin, lors de la marche sur sol plat. Ces adaptations se manifestaient
par une diminution de 'asymétrie du balancement latéral du tronc et une augmentation de la mobilité
du bassin. La rééducation fonctionnelle induit donc I'acquisition de nouvelles habiletés motrices.

Dans I'étude 2, la coordination entre membre supérieur et membre inférieur controlatéral lors de la
marche sur devers a été étudiée afin de comprendre I'adaptation locomotrice par rapport au
changement de sol et d’objectiver certaines observations cliniques. L’analyse des phases relatives
continues a mis en évidence des asymétries de coordination entre les c6tés pouvant varier en fonction
du pied d’appui.

Dans la 3¢ étude, la majoration des contraintes articulaires faisant partie des facteurs de risque
d’arthrose précoce, I'adaptation de la dynamique du membre intact lors de 'augmentation de la vitesse
de marche a été étudiée chez des utilisateurs de genoux a microprocesseur. |l a été observé dans cette
population une réduction du moment articulaire du genou intact en comparaison aux sujets témaoins lors
de 'augmentation de la vitesse de marche.

De maniére globale, les adaptations développées par les ATF répondaient a des problématiques
fonctionnelles pour réaliser la tache locomotrice visée.

L’intérét de I'analyse quantifiée de la marche est de fournir un suivi objectif de I'évolution de parameétres
biomécaniques au cours du temps. La détection de facteurs prédisposant a la dégradation de la mobilité
permet d’orienter efficacement la prise en charge pour répondre aux objectifs de vie de I'ATF. La
formalisation de cette approche centrée sur la fonction par la rédaction d’'un compte rendu spécifique
permet de faciliter le lien vers la pratique clinique.

Mots clefs : biomécanique, amputation, prothése fémorale, rééducation, locomotion



Locomotor adaptation capacities of transfemoral amputees in different daily
walking conditions

Walking with a transfemoral prosthesis gives rise to asymmetries and compensatory strategies, as
highlighted by three-dimensional locomotion analysis tools. Despite the rehabilitation provided and the
engineering carried out around the prosthesis to limit these compensations, early degeneration of the
musculoskeletal system is observed over time. Overuse of the intact limb and locomotor asymmetries
can lead to the development of osteoarthritis and chronic low back pain.

The aim of this thesis was to analyse the locomotor adaptations of transfemoral amputees (TFA) in
everyday walking situations, in order to prevent the long-term consequences of walking with a
prosthesis. Three experimental studies were carried out.

Study 1 showed that in order to achieve the rehabilitation objectives set by a functional rehabilitation
programme, TFA will implement locomotor adaptations, in this case of trunk and pelvis kinematics, when
walking on flat ground. These adaptations were manifested by a reduction in the asymmetry of the lateral
sway of the trunk and an increase in the mobility of the pelvis. Functional rehabilitation therefore leads
to the acquisition of new motor skills.

In Study 2, the coordination between the upper limb and the contralateral lower limb when walking on
an incline was studied in order to understand the locomotor adaptation to the change of ground and to
objectify certain clinical observations. Analysis of the continuous relative phases revealed asymmetries
in coordination between the sides, which could vary according to the support foot.

In the 3rd study, since increased joint stress is one of the risk factors for early osteoarthritis, the
adaptation of the dynamics of the intact limb when walking speed is increased was studied in users of
microprocessor knees. In this population, a reduction in the joint moment of the intact knee was observed
compared with control subjects when walking speed was increased.

Overall, the adaptations developed by the TFA responded to functional problems in performing the
locomotor task in question.

The advantage of quantified gait analysis is that it provides objective monitoring of changes in
biomechanical parameters over time. Detection of factors predisposing to mobility degradation enables
effective management to meet the TFA's life goals. Formalising this function-centred approach by writing
a specific report will facilitate the link with clinical practice.

Key Words: biomechanics, transfemoral amputation, prosthesis, rehabilitation, locomotion
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Préambule

Ce travail de thése a été rendu possible grace a la collaboration de recherche entre le
Centre de Rééducation et de Réadaptation Fonctionnelle (CRRF) Jacques Calvé de
la Fondation Hopale, et le LAMIH (Laboratoire d’Automatique, de Mécanique et
d’Informatique Industrielles et Humaines), qui est une unité mixte de recherche (UMR
8201) entre I'Université Polytechnique Hauts-de-France (UPHF) et le Centre National
de la Recherche Scientifiqgue (CNRS). Une Convention Industrielle de Formation par
la Recherche (CIFRE) a permis le financement du projet pour une durée de 3 ans.

La Fondation Hopale est une organisation a but non lucratif créée en 1997 mais dont
I'historique remonte a plus de 100 ans. La Fondation Hopale est un opérateur de santé
de référence en France, hautement spécialisé dans la prise en charge des pathologies
ostéo-articulaires et neurologiques, du handicap, des affections chroniques et des
troubles de I'apprentissage. Elle propose des solutions complétes et intégrées de
services allant du diagnostic a I'éducation thérapeutique au traitement médico-
chirurgical, a la rééducation réadaptation, a I'insertion socioprofessionnelle. Le groupe
est implanté sur 13 sites dans les Hauts de France avec 7 établissements médico-
sociaux et 6 établissements sanitaires, dont le centre Jacques Calve.

Situé a Berck, le centre Jacques Calvé a une capacité de 360 lits dans la prise en
charge de patients porteurs d’affections neurologiques ou de I'appareil locomoteur. Le
service de rééducation vasculaire et appareillage, avec 30 lits de rééducation et 2500
consultations par an, comprend une équipe pluridisciplinaire spécialisée (médecins
spécialisés, kinésithérapeutes, ergothérapeutes, professeurs en activités physiques
adaptées et santé, psychologues, diététiciennes, service de réinsertion
professionnelle). Un atelier d’orthoprothése intégré réalise et adapte I'appareillage en
collaboration étroite avec les rééducateurs. De nombreux liens existent avec divers
orthoprothésistes extérieurs pour assurer le suivi de I'appareillage. Divers types de
prise en charge peuvent étre effectués dans le service, le plus courant étant la phase
de cicatrisation et prothétisation.

Le centre Calvé dispose d’'un laboratoire d’analyse du mouvement comprenant un
systeme d’acquisition Nexus avec 8 caméras Vicon® et 2 plateformes de force AMTI®.
Principalement utilisé pour des bilans cliniques avec Analyse Quantifiée de la Marche
(AQM), il est sollicité également en recherche et développement pour divers projets.

L’ensemble des acquisitions dans le cadre de cette thése ont été effectué et traité sur
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place. Un compte rendu des expérimentations a été effectué pour chaque patient dans
le but de quantifier précisément les déficits locomoteurs, et cibler les objectifs de
rééducations. Etant kinésithérapeute de formation, de nombreux échanges ont été
effectués avec I'équipe pluridisciplinaire afin de sélectionner les parametres
biomécaniques pertinents pour leur pratique clinique.

Le LAMIH UMR CNRS 8201 est un laboratoire pluridisciplinaire qui a une place
prépondérante dans les recherches qui concernent I'Humain ainsi que dans
l'ingénierie et les systémes avec une identité reconnue sur les thématiques : Transport
et Seécurité, Mobilité et Handicap. Avec 260 membres (dont 160 permanents
enseignants-chercheurs et administratifs), il est organisé en 4 départements
disciplinaires : Automatique, Mécanique, Informatique, Sciences de 'Homme et du
Vivant (SHV).

Le département SHV, dans lequel a été réalisé cette these, est issu de la fusion de
deux thématiques : Psychologie et Ergonomie de la COgnition dans les
environnements TEChnologiques (PERCOTEC) et 'Etude des Mouvements en Sport,
Santé et Ergonomie (EM2SE). SHV adopte un modele systémique de type Bio-
Psycho-Social comme cadre fédérateur pour faire converger, sur un méme theme
d’étude, des chercheurs issus des différentes disciplines du département (Analyse
tridimensionnelle des  mouvements, Biomécanique, Contréle Moteur,
Psychophysiologie, Psychologie et Ergonomie). Les recherches du département SHV
convergent vers le maintien et 'amélioration de la mobilité de la personne.

Enfin, cette thése de doctorat en biomécanique s’inscrit dans la continuité du projet
« chercheur citoyen » GRAAL (Gait Rehabilitation Analysis for Amputee Locomotion),
financé par la Région Hauts de France de 2016 a 2018, associant le LAMIH,
'association de défense et d’étude des personnes amputées (ADEPA) ainsi que
plusieurs centres de rééducation et cabinets d’orthoprothésistes privés de la région

afin d’'améliorer la mobilité chez les personnes amputées du membre inférieur.
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Introduction générale

L’amputation est un acte chirurgical qui consiste en 'ablation d’'un membre ou d’'une
structure du corps. Les amputations majeures du membre inférieur (au-dessus du
pied) ont un impact définitif sur les capacités locomotrices du patient et peuvent
grandement altérer les activités de la vie quotidienne (Samuelsson, Toytari et al. 2012).
Il existe cing étiologies principales pour les amputations de membre inférieur : 65,4%
sont liees au diabéte, 25,6% aux maladies vasculaires, 6% aux accidents
traumatiques, 1,8% au cancer, et 0,6% aux maladies congénitales (Imam, Miller et al.
2017). Le vieillissement de la population et les facteurs de risque liés a I'obésité, au
diabéte, et aux maladies vasculaires pourraient avoir une incidence sur 'augmentation
de la prévalence des amputations d’origine vasculaire dans les années a venir (HAS
2007).

En 1990, I'incidence de la population amputée est estimée a 8 300 nouveaux cas par
an et avec une prévalence de 90 000. Selon des données du Programme de
Médicalisation des Systemes d’Information (PMSI), 8 203 nouveaux cas ont été
comptabilisés en 2001 et 7 825 en 2005 (HAS 2007). Des données britanniques
recensent sur 'année 2011-2012, 5 062 cas d’amputation dont 10 % d’origine
traumatique et 71 % d’origine pathologique (vasculaire, neurologique, néoplasique, ...)
(UNIPOD 2015).

L’étiologie de I'amputation a un impact sur le potentiel d’appareillage du patient et sa
réadaptation aux activités de la vie quotidienne. Le type de prothese et les propriétés
de ses composants sont choisis en fonction de plusieurs critéres de jugement propres
aux capacités intrinseques du patient et a son environnement. Des échelles existent
selon les constructeurs, comme '’AMP, the Amputee Mobility Predictor (Gailey, Roach
et al. 2002) et proposent une classification du niveau de mobilité aboutissant au choix
du genou et/ou de la cheville prothétique le plus adapté au patient. Une période de
rééducation est nécessaire pour acquérir une autonomie a la marche et aux différentes
activités de la vie quotidienne, incluant un suivi par I'orthoprothésiste pour le réglage
de la prothese et son utilisation. La durée de la rééducation dépend de plusieurs
critéres incluant I'évolution de la cicatrisation du moignon, le contexte médical, les
capacités locomotrices avec prothése, les objectifs (Chui, Jorge et al. 2019). Aprés le

retour a domicile, une consultation de suivi médical annuelle peut étre proposee, en
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fonction des centres, afin d’évaluer les difficultés locomotrices du quotidien et résoudre
les éventuelles problématiques liées a I'appareillage.

L’amputation de membre inférieur a des conséquences importantes sur la qualité de
la marche. En effet, 'analyse de la marche a permis de mettre en évidence des
asymeétries et des stratégies compensatoires, de méme lors d’activités supérieures de
marche telles que la marche en dévers, demi-tour, montée et descente de marche
(Villa 2014). Plus I'amputation est proximale, plus les compensations sont susceptibles
d’étre majorées. Il est en effet plus difficile de s’adapter dans un contexte d’amputation
transfémorale (ATF) par rapport a la marche appareillée que dans un contexte
d’amputation tibiale (Waters, Perry et al. 1976).

Malgré [limplication de la rééducation et de [lappareillage pour limiter ces
compensations, une dégénération précoce du systéme musculo-squelettique est
observée au cours du temps (Lloyd, Stanhope et al. 2010). La surutilisation du membre
non prothétique, ou d’autres formes de compensations pour les amputés bilatéraux
(eg. augmentation d’amplitudes au bassin (Su, Gard et al. 2008)), ont des
conséquences sur le long terme, notamment dans le développement d’arthrose
(Struyf, van Heugten et al. 2009, Lloyd, Stanhope et al. 2010) et de lombalgie
chronique (Ephraim, Wegener et al. 2005, Kulkarni, Gaine et al. 2005). Une
rééducation personnalisée comprenant des taches motrices spécifiques pour limiter
les stratégies compensatoires et réadapter le systéeme postural est primordiale ; elle
permet de diminuer le risque de chute (Schafer, Perry et al. 2018) et d’augmenter
'autonomie dans les activités journaliéres (Chui, Jorge et al. 2019).

Le bilan de la qualité de marche d’un patient amputé du membre inférieur peut étre
réalisé par un ou plusieurs membres de I'équipe pluridisciplinaire, selon les pratiques
et I'expertise propre a chaque centre, et selon le réle de lintervenant. Ainsi
I'orthoprothésiste détermine I'alignement adéquat des composants prothétiques en
fonction des caractéristiques intrinséques du patient et des normes préconisées au
montage par le constructeur. Le kinésithérapeute identifie le niveau d’intégration de la
prothése par le patient dans le schéma de marche (a moduler selon le niveau de
mobilité et les objectifs locomoteurs) ainsi que les compensations pouvant donner lieu
a un apprentissage spécifiqgue ou du renforcement musculaire analytique. Analyser par
appréciation visuelle 'ensemble des facteurs caractérisant la marche de la personne
amputée peut s’avérer complexe compte tenu de la multitude des parameétres a

prendre en compte.
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L’analyse quantifiée de la marche permet de compléter et d’objectiver le bilan de la
qualité de la marche face a une problématique de marche pathologique, et d’orienter
la prise en charge thérapeutigue (Pradon and Roche 2009). Les limites de cette
intervention peuvent étre liées aux difficultés d’interprétation, principalement issues de
la communication entre cliniciens et ingénieurs biomécaniques (Armand 2005). En fait,
afin de tenter de caractériser les stratégies compensatoires des personnes amputées
de membre inférieur, plus de 400 paramétres biomécaniques ont été recensés au
cours de différentes études (Sagawa, Turcot et al. 2011). Déterminer des parametres
biomécaniques d’intérét représentant les problématiques cliniques du patient est un
enjeu majeur pour optimiser la qualité du bilan et la pertinence des objectifs
thérapeutiques qui en découlent.

L’objectif de mon travail de thése est d’analyser les adaptations locomotrices de
'amputé transfémoral dans la réalisation de situations de marche quotidiennes afin de
prévenir des conséquences a long terme de la marche avec prothése.

La 1° partie présente, au sein du Cadre théorique, les caractéristiques cliniques et
biomécaniques de la locomotion des ATF. Marcher aprés une amputation
transfémorale est une problématique multifactorielle dépendant notamment de
'appareillage, des capacités intrinséques de l'individu et ou des enjeux médico-socio-
économiques sont a prendre en considération.

La 2¢me partie de cette thése correspond aux 3 études expérimentales de ce travail,
répondant a des manques mis en évidence dans la littérature sur les études
biomécaniques analysant les situations locomotrices du quotidien. Ainsi, pour analyser
I'évolution de la qualité de marche dans un contexte d’augmentation des performances
de marche, une 1° étude comparera la cinématique du tronc et du bassin avant et
apres un séjour de rééducation fonctionnelle. Puis, afin de mettre en évidence les
problématiques fonctionnelles de la marche en dévers, une 2ém¢ étude analysera la
coordination entre les membres supérieurs et inférieurs lors de la marche en dévers.
Marcher avec la prothése en amont est en effet une situation complexe pour les ATF
et elle est souvent décrite par les cliniciens comme susceptible de provoquer des
adaptations du balancement des bras. Enfin, une 3°™ étude s'intéressera aux
contraintes articulaires exercées sur le membre intact au cours de la marche rapide,
les ATF inclus dans cette derniére étude étant porteurs d’'un genou prothétique a

m iCI’OpI’OCGSSGU r.
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La derniere partie de ce travail propose une discussion des résultats et des
perspectives autour d’une réflexion générale sur la marche quotidienne avec prothése

fémorale et ses répercussions sur le systeme musculo-squelettique.
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Cadre théorique - Caractéristiques cliniques et biomécaniques de la marche

des amputés transfémoraux appareillés

1. L’amputation de membre inférieur: physiopathologie, appareillage et
rééducation

1.1.’amputation

L’amputation a pour étymologie le mot latin amputatio qui signifie « action de couper ».
L’amputation désigne donc I'ablation d’'un membre ou d’'un segment de membre. Ce
geste chirurgical est pratiqué de facon programmeé ou en urgence selon la pathologie
et le contexte.

L’amputation peut donc concerner tout ou une partie dun membre supérieur ou
inférieur. Elle est considérée majeure si réalisée au-dessus de la main pour un membre
supérieur, ou au-dessus du pied pour un membre inférieur.

Les données du PMSI ont recensé en France en 2020 16 737 actes d’amputation dont
21% concernent un membre supérieur et 79% un membre inférieur. Sur le nombre
total d’amputation, 42% sont des amputations majeures de membre inférieur.
Concernant les niveaux d’amputation de membre inférieur (Figure 1), il était recensé
en 2020 26% d’amputation de fémur (ou transfémorale), 27% d’amputation tibiale (ou
transtibiale), puis 1% de désarticulation de genou et moins de 1% (49 patients) de
désarticulation de hanche. Les amputations mineures concernent majoritairement le
meédio-pied (28%) et les orteils (17%).

A B

/A

| ‘; ( X?’l— Amputation transpelvienne ou hémipelveclomie
Désarticulation de hanche

\ ¥ 77

\”"'"’—,1_ Amputations moyennes de fémur
2

Désarticulation talo-naviculaire et

} ‘ Amputation haute du fémur
1
calcanéo-cuboidienne ou de Chopart

il ] L Union : 1/3 supérieur 1/3 moyen ou 1/3 inférieur
\ 4 [ Idéal : jonction entre le 1/3 moyen et le 1/3 inféneur

|
A—Lf— Amputation de Gritti

Désarticulation tarsométatarsienne
{5 ou de Lisfranc
Désarticulation de genou

Amputation transmétatarsienne

Amputation tibiale
Idéal : jonction entre le 1/3 supérieur et le 1/3 moyen

Désarticulation métatarsophalangienne

Amputation transphalangienne
Désarticulation interphalangienne

Amputation de Syme

Figure 1 : Niveaux d’amputations majeures (A) et mineures (B) du membre inférieur (Camilleri, Anract et al. 2000)
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La technique chirurgicale est un déterminant clef de la réussite de 'amputation (Chen,
Lee et al. 2008). Le niveau d’amputation est déterminé selon 2 principes : le potentiel
vasculaire des tissus mous environnants (Morris, Potter et al. 2015) et la longueur du
membre inférieur résiduel. Celle-ci fait partie des facteurs déterminants le projet
d’appareillage du patient. En effet, plus le niveau d’amputation est proximal, plus le
co(t énergétique lors de la déambulation avec prothése sera important (Waters, Perry
et al. 1976).

1.2.L’amputation transfémorale

Dans le cas d’'une amputation transfémorale (ATF), le contrble de la prothése est
facilité par la longueur du membre résiduel. En effet, la préservation de I'insertion du
court, du long et particulierement du grand adducteur détermine la capacité de
stabilisation du membre résiduel en adduction (Figure 2) et facilite la fonction de
stabilisateur du bassin des muscles abducteurs de hanche lors de I'appui prothétique
durant la marche (Gottschalk and Stills 1994, Jaegers, Arendzen et al. 1995). La Figure
3 illustre la déformation en abduction du membre résiduel en charge, en absence

d’insertion efficace des adducteurs.

Figure 2 : Zones d'insertion du court adducteur (A), du long adducteur (B), et du grand adducteur (C). Plus le fémur
est amputé en proximal, plus la fonction d’adduction et de stabilisation du membre perd en efficacité (Chui, Jorge
et al. 2019).
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Figure 3 : Radiographie en charge avec prothese d’'un patient avec ATF et moignon court (Chui, Jorge et al.
2019).

La préservation de la longueur du fémur et de la masse musculaire via la myodése
(suture du muscle et du fascia résiduel directement sur I'os, différent de la myoplastie
qui suture un muscle résiduel a son antagoniste pour créer une continuité
physiologique entre les deux groupes musculaires) permet de réduire le risque
d’attitude en abduction/flexion et permet un meilleur contrdle de la prothése (Jaegers,
Arendzen et al. 1995, Jaegers, Arendzen et al. 1996). Selon Gottschalk, la zone idéale
pour une ATF se situe entre le tiers inférieur et le tiers moyen de la cuisse, soit 12 a
14 cm au-dessus de l'interligne articulaire du genou (Gottschalk 2016). Si 'amputation
est plus haute, I'équilibre entre les muscles agonistes et antagonistes de hanche est
perturbé, la perte des ischios-jambiers et des adducteurs amenant progressivement le
membre résiduel vers la position spontanée en flexion/abduction, comme vu

précédemment (Figure 3).

Parmi les techniques chirurgicales employées, le choix a été fait de présenter
I'ostéomyoplastie mise au point par Weiss en 1947 (Figure 4). Dans un premier temps,
2 lambeaux cutanées et aponévrotiques superficiels semi-circulaires sont réalisés, le
lambeau antérieur étant plus long que le postérieur. Aprés avoir désinséré les muscles,
le chirurgien réseque les nerfs tres haut et ligature les vaisseaux sanguins le plus bas

possible. L’'os est découpé 2cm au-dessus des commissures cutanées, puis émousseé
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et recouvert d’'un lambeau périosté pour éviter une prolifération osseuse qui
engendrerait des douleurs a la marche. Puis la myodése du grand adducteur est
réalisée a la corticale latérale du fémur positionné en adduction maximale. La hanche
est ensuite placée en extension pour suturer le quadriceps en arriere du féemur. Pour
equilibrer la tension exercée sur ce muscle, une myoplastie entre les ischios-jambiers
et la zone postérieure du grand adducteur est réalisée puis renforcée médialement par
le sartorius et le gracile. Enfin le fascia lata est ancré a I'aponévrose sous cutanée
meédiale. La plaie est ensuite refermée en postériorisant la cicatrice afin de la placer a

distance des zones de contrainte avec I'emboiture.

Temps Temps

A. Myodése du grand adducteur @ la corticale latérale du fémur positionné en adduction maximale
B. Myodése du quadriceps a la face postérieure du fémur placé en extension

C. Myoplastie des ischio-jambiers avec la zone postérieure du grand adducteur

D. Suture du fascia lata 6 I'aponévrose sous-cutanée médiale

Figure 4 : Les phases de I'ostéomyoplastie (Camilleri, Anract et al. 2000).

Si I'ostéomyoplastie semble étre aujourd’hui une technique chirurgicale permettant
d’obtenir une trophicité musculaire satisfaisante (Camilleri 2011), elle est néanmoins
déconseillée en cas de vascularisation trop précaire ou seules des myoplasties sont

réalisées, I'acte chirurgical étant aussi dépendant de I'étiologie de 'amputation.

1.3. Différentes étiologies et spécificités de prise en charge rééducative

Les données épidémiologiques de ces différentes causes d’amputation peuvent varier
d’'un pays a un autre selon le contexte géopolitique (traumatismes de guerre), le mode
de vie et les facteurs de risques cardio-vasculaires liés au contexte sociétal, ainsi que
la capacité de recenser ce type de données de santé. Par ailleurs, des spécificités
selon I'étiologie de 'amputation, et donc les éventuelles pathologies annexes, sont a
considérer lors des difféerentes phases de la rééducation jusqu’a la réadaptation aux
activitées de la vie quotidienne. Ainsi, les paragraphes suivants présentent les
différentes origines de I'amputation qui peut étre due soit a une pathologie vasculaire,

un traumatisme, une infection, une atteinte néoplasique, ou encore a une malformation
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congénitale (Chui, Jorge et al. 2019) tout en précisant I'impact sur la prise en charge

du patient en rééducation.

1.3.1. Patholoqies vasculaires

Dans une étude américaine publiée en 2002, 90% des amputations de membre
inférieur avaient pour cause une pathologie vasculaire, avec une proportion importante
de patients diabétiques (Dillingham, Pezzin et al. 2002). Un rapport annuel sur 2011-
2012 en Grande-Bretagne fait état de 68% d’amputations avec étiologie vasculaire. Il
est précisé que 22% avaient une artériopathie oblitérante des membres inférieurs
(AOMI) sans présence de diabete, 29% avaient une AOMI et un diabete, 3% avaient
pour cause une ischémie aigue et 14% une autre cause d’origine vasculaire (UNIPOD
2015).

L’AOMI est en fait une conséquence de I'athérome (dépbt lipidique sur la surface
interne de la paroi des arteres). Elle est définie par la diminution des index de pression
systolique de cheville (<0.90 au repos). Asymptomatique dans deux tiers des cas, c’est
une pathologie fréquente en cas de facteurs de risque vasculaire : le tabagisme double
voire triple le risque d’AOMI et |le diabéte le double voire le quadruple avec majoration
du risque liée a I'ancienneté du diabéte (Becker 2016). L’hypertension artérielle et
I'hypercholestérolémie sont associées a 'AOMI mais de fagcon moins forte. Sont a
prendre en compte également les prédispositions génétiques. Seule une prise en
charge précoce permet d’améliorer le pronostic de 'AOMI. Elle repose sur I'éviction
des facteurs de risque (tabagisme, traitement médicamenteux pour gestion du taux de
cholestérol) et sur un entrainement a la marche qui est indispensable chez tout patient
ayant une AOMI au stade d’ischémie d’effort (Aboyans, Ricco et al. 2017). En cas
d'ischémie permanente, une tentative de revascularisation est réalisée en semi
urgence. Plusieurs techniques peuvent étre utilisées : angioplastie, pontage, ou
endartériectomie (Chiche and Menant 2012). L’amputation d’'une partie du membre

atteint est envisagée en cas d’échec des essais de revascularisation.

Selon la Haute Autorité de Santé (HAS), 3 a 5% des AOMI symptomatiques évoluent
vers l'ischémie irréversible conduisant a 'amputation (HAS 2007).

Aprés l'intervention chirurgicale, une hospitalisation complete est nécessaire par
rapport au contexte clinique lourd de ces patients. Un plateau technique spécifique

avec une prise en charge pluridisciplinaire est requise pour associer conjointement
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rééducation et appareillage. Il est primordial que le patient s'investisse dans la maitrise
des facteurs de risque cardio-vasculaire, en prévention secondaire. L'échange des
informations entre les membres de ['équipe soignante est déterminant pour
'aboutissement du projet thérapeutique dont I'objectif est d’offrir a ces patients,
souvent agés et polydéficients, le maximum de chances d’autonomisation (HAS 2007).
Apres une amputation majeure unilatérale dans un contexte de pathologie vasculaire,
une surveillance particuliere de I'état vasculaire et cutané doit étre réalisée sur le
membre intact (Chui, Jorge et al. 2019). Celui-ci sera en effet trés fortement sollicité
dans les suites post-opératoires, notamment lors de la phase de pré-prothétisation.
Cette phase de préparation du patient a I'appareillage est conditionnée par la
cicatrisation du membre résiduel. En effet un défaut de revascularisation ou une
évolution majeure de la pathologie vasculaire peut retarder grandement, voir abolir, le
projet d’appareillage.

Les objectifs de la phase de pré-prothétisation sont :

- De stabiliser le patient d’'un point de vue clinique (suites post-opératoires,
gestion des types de douleur et des comorbidités)

- D’acquérir une trophicité du moignon et un volume stable (trés dépendant de la
chirurgie et de la revascularisation du systeme)

- D’entretenir ou de récupérer des amplitudes articulaires permettant de réaliser
les objectifs fonctionnels visés (par exemple, les patients a tendance sédentaire
présentant une étiologie vasculaire ont leurs amplitudes articulaires qui
diminuent avec la station assise prolongée). Ce travail concerne principalement
le coté amputé pour prévenir des attitudes vicieuses directement consécutive a
'amputation (flexion/abduction pour les ATF), mais aussi le cété intact par
rapport aux conséquences de la pathologie vasculaire en elle-méme.

- De réaliser un renforcement musculaire spécifique stimulant les muscles
d’intérét en prévision de la locomotion avec appareillage

- De réaliser un entretien/une préparation cardio-respiratoire a l'effort, les
activités de la vie quotidienne apres une ATF étant plus colteuses en énergie
(Waters, Perry et al. 1976). A noter que lactivité physique fait partie des
recommandations concernant la prise en charge de 'AOMI (HAS 2007).

- D’accompagner le patient dans l'acceptation de I'amputation, la prévention

secondaire (éviction des facteurs de risque, prévention de I'amputation
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controlatérale), la réadaptation a l'autonomie dans les activités de la vie
guotidienne.
La phase de prothétisation concerne la mise en place et les adaptations du matériel
prothétique au patient et inversement. Un réapprentissage de la marche est
nécessaire en plusieurs étapes pour que le patient intégre le membre prothétique dans
son nouveau schéma de marche. De la méme fagon, une attention particuliére doit
étre observée pour les patients avec étiologie vasculaire, a la surveillance de I'état
cutané du moignon et aux divers points d’appui dans la prothése.
Au terme de cette phase, une prothése définitive est fournie au patient pour sa sortie
d’hospitalisation.
Un suivi par des consultations médicales spécialisées peut étre proposé au patient
selon les structures (par exemple tous les 6 mois pour une amputation d’étiologie
vasculaire). Ce suivi permet d’adapter la prise en charge en cas d’'une éventuelle

complication liée a la pathologie, 'appareillage, ou aux conséquences de I'amputation.

1.3.2. Amputations d’origine traumatique

En Grande-Bretagne, il était recensé parmi 'ensemble des amputations que 15%
avaient une origine traumatique (UNIPOD 2015). Aux Etats-Unis, en 2008, les
étiologies traumatiques représentaient 6% des amputations de membre avec comme
causes principales les accidents de la voie publique, les accidents de travail avec
machine, les chutes, les armes a feu (Ziegler-Graham, MacKenzie et al. 2008).
Cependant, en raison de la plus grande espérance de vie des personnes amputées
suite a un traumatisme, cette population représentait 20% des amputations de membre
inférieur. Les blessures de guerre peuvent aussi avoir pour conséquence I'amputation
d’'un ou plusieurs membres. Historiquement, le développement des prothéses a connu
un essor suite aux conséquences de la premiére guerre mondiale et de la nécessité
de réinsertion socio-professionnelle des blessés de guerre.

A la différence des amputations d’origine vasculaire, les amputés d’origine traumatique
représentent une population plus jeune et la plupart du temps sans autre antécédent
médical majeur. lls présentent donc la plupart du temps un haut potentiel de mobilité,
avec parfois la perspective d’'une pratique sportive avec prothése.

Les phases de rééducation sont semblables a celles décrites pour les étiologies

vasculaires, les objectifs variant dans ce cas selon les atteintes traumatiques annexes
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telles que des fractures sur d’autres membres, le délai de consolidation avec
immobilisation ou encore un éventuel traumatisme cranien. Parfois la décision
d’amputation est prise dans un second temps, aprés échec d'une tentative de
sauvetage du membre suite a une infection, une ischémie, I'absence de consolidation
osseuse, une impotence fonctionnelle majeure, ou des douleurs non gérables. Pour
cette étiologie (et les suivantes), le délai de cicatrisation du membre résiduel est estimé
entre 4 et 6 semaines avant de passer dans la phase de prothétisation (Chui, Jorge et
al. 2019).

1.3.3. Infections

Les infections non traitées ou avec complications peuvent engendrer la nécessité
d’amputer le membre atteint. Selon I'étude épidémiologique britannique (UNIPOD
2015), 11% des amputations avaient pour étiologie une infection, dont 3%
concernaient les tissus mous, 4% les os, moins de 1% les articulations, et 4% d’autres
infections comme le purpura fulminans, forme grave et parfois mortelle de sepsis
sévere, touchant plutét les enfants et les adolescents.

Une fois le patient stabilisé, les suites et la prise en charge rééducative sont similaires
aux eétiologies traumatiques. Dans le cas d’infection étendue comme le purpura
fulminans, une surveillance cutanée des extrémités est nécessaire compte tenu des

fragilités acquises par l'infection.

1.3.4. Atteinte néoplasique

Les sarcomes (tumeurs malignes, ici des os ou des tissus mous) représentaient 4%
des amputations en Grande-Bretagne (UNIPOD 2015). L’incidence de ces tumeurs
touche essentiellement 2 tranches d’age: les adolescents et jeunes adultes
(osteosarcome), et les adultes d’age moyen a avancé au travers de métastases
(Mirabello, Troisi et al. 2009). Les avancées dans le diagnostic avec imagerie, les
traitements par radiothérapie, chimiothérapie, et la chirurgie de reconstruction
(endoprothése) représentent les traitements de la plupart des tumeurs. L’amputation
est une option thérapeutique limitée aux tumeurs agressives et en cas de récidive ou
d’échec des autres traitements. Le taux d’amputation rapporté pour traitement de
sarcomes des extrémités de membres est inférieur a 10% (Erstad, Ready et al. 2018).
La prise en charge des patients présentant une étiologie néoplasique nécessite de

considérer l'impact que peuvent avoir les traitements de chimiothérapie et de
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radiothérapie sur la cicatrisation des tissus mous et les 0s, sur les sensations et la
réponse physiologique a I'activité physique, ainsi que sur I'état général, les réponses
immunitaires, le pronostic, et la fatigue générale du patient (Campos, Hassan et al.
2011). Le programme de rééducation doit donc étre individualisé et adapté en fonction

du traitement concomitant.

1.3.5. Pathologie congénitale invalidante

Les anomalies congénitales peuvent s’apparenter a des hypoplasies (développement
insuffisant, d’'un membre en I'occurrence) ou aplasie (arrét de développement) d’'un
membre ou de I'un de ses constituants. L’appareillage avec une prothése concernait
5% de la population amputée avec 4% d’aplasie d’'un membre et ou il n'y a pas eu
d’amputation, et 1% d’anomalie congénitale avec amputation (UNIPOD 2015).
L’orientation thérapeutique (rééducation, appareillage, chirurgie) de I'enfant atteint
d’'une anomalie congénitale est liée a son age et a son développement psychomoteur,
avec comme objectif de développer la fonction en minimisant la déformation du
membre (Krajbich 1998).

Quelle que soit la cause de 'amputation, elle constitue ainsi un acte chirurgical de
reconstruction qui, complétée par un appareillage adapté, visera a restaurer une

fonction locomotrice.

1.4. Appareillage aprés une amputation transfémorale

La prothese fémorale est composée d’'une emboiture avec un moyen de suspension
(en fonction duquel un manchon peut étre nécessaire), un genou prothétique, un
assemblage pied/cheville, et un composant tubulaire liant le genou a la cheville
prothétique. L’ensemble peut étre « habillé » avec la prothése définitive pour soit avoir
une apparence (couleur et volume) proche de la jambe controlatérale, soit pour étre

personnalisée par le patient (Figure 5).
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Figure 5 : Habillage et personnalisation de prothéses fémorales

1.4.1. Emboiture

L’emboiture est un élément trés important de la prothése car elle va recevoir le membre
résiduel. Elle doit étre confortable pour permettre un port journalier de la prothése et
adaptée aux différentes situations du quotidien (position assise, debout, marche).

Les premieres emboitures, dites provisoires, sont faites en plastique thermoformé,
rigide et lourd mais peu onéreux et facilement modifiable pour permettre les
ajustements adéquats au premiers essais et aux variations de volume du moignon.
Les emboitures définitives sont ensuite réalisées a partir du modele de I'emboiture
provisoire, dans des matériaux plus légers comme le carbone.

Il existe des emboitures souples, appelées aussi emboitures dynamiques, avec
seulement quelques zones rigides servant de points fixes, pour permettre une
meilleure adaptation aux variations de volume du moignon ainsi qu’un gain en confort

lors de la station assise.

Il existe plusieurs formes d’emboiture (Figure 6) :

- L’emboiture quadrangulaire (Figure 6.A, Figure 7.A) : la forme de cette
emboiture est composée de 4 murs servant a stabiliser le membre résiduel. Le
mur postérieur repose sous l'ischion (celui-ci étant en appui sur une tablette
horizontale), et le mur antérieur crée une pression en opposition pour empécher

l'ischion de glisser dans I'emboiture. Le serrage de la loge antérieure ainsi
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occasionné est une limite de ce type d’emboiture. Les murs latéraux aident a
contréler la stabilité dans le plan frontal.

L’emboiture avec ischion intégré (Figure 6.B, Figure 7.B) : dans cette emboiture
I'ischion ne repose pas sur une tablette mais est calé a l'intérieur de 'emboiture.
L’ischion y étant logé dans une forme anatomique par son obliquité, le moignon
est ainsi renvoyé sur la face externe de 'emboiture pour augmenter la stabilité
et le contrdle. Une variante de cette emboiture, appelée MAS (Marlo Anatomical
Socket, Figure 6.C) se différencie par son action sur la branche ischio-pubienne
plus que sur l'ischion. Sa découpe antérieure et postérieure favorise le confort
en position assise.

Une emboiture sans contact sur I'ischion (Figure 6.D) peut étre envisagée si la
chirurgie réalisée permet un appui distal dans I'emboiture, comme dans le cas
d’'une amputation de type Gritti (Figure 1.A), avec un moignon long et stable.
Dans une étude contrélée randomisée comparant ce type d’emboiture a une
emboiture avec ischion intégré, Kahle et Highsmith observent une meilleure
symétrie de pas avec l'ischion intégrée mais une diminution de la largeur des
pas avec I'autre emboiture, probablement en raison de 'inconfort de l'ischion
intégré sur la zone ischiatique et périnéale lors du placement du membre
inférieur en adduction. D’autre part le confort et la qualité de vie semblaient

meilleurs avec cette emboiture plus basse (Kahle and Highsmith 2013).
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Figure 6 : Vue postérieure d’'une emboiture quadrangulaire (A), d’une emboiture a ischion intégré (B), d’une
emboiture anatomique Marlo (MAS) (C), et d’'une emboiture n’ayant aucun point d’appui sur le bassin (D) (Chui,
Jorge et al. 2019)

Figure 7 : Vues transversale (a gauche), médiale (milieu) et postérieure (a droite) d’une emboiture quadrangulaire
(A) et d’une emboiture a ischion intégré pour une amputation transfémorale droite (B) (Physiopedia)
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La littérature compare ces differentes formes d’emboitures selon des critéres de
confort, de mobilité, de qualité de vie et de capacités locomotrices pour proposer des
recommandations pratigues aux appareilleurs. Par exemple, [I'emboiture,
indépendamment de sa forme, induit une diminution significative des amplitudes de
hanche, I'adduction et I'extension étant les amplitudes les plus impactées (Klotz,
Colobert et al. 2011). De plus, une emboiture intégrant la branche ischio-pubienne
permettrait une meilleure amplitude de hanche que celle avec simplement I'ischion
intégré ou que la quadrangulaire (Klotz, Colobert et al. 2011).

Au niveau de la mobilité globale et du colt énergétique a la marche, 'emboiture MAS
serait plus bénéfique que I'emboiture a ischion intégrée (Traballesi, Delussu et al.
2011).

En terme de qualité de marche, il n’y a pas de différence majeure entre une emboiture
guadrangulaire et une emboiture dynamique a ischion intégré (Kahle, Miro et al. 2021),
cependant de faibles différences sont observées sur les paramétres spatio-temporels
en lient avec les préférences mentionnées du patient (plus de la moitié des participants
ont changé d’emboiture dans les 2 mois qui ont suivi I'étude). Des résultats similaires
ont été observés entre emboiture a ischion intégré et une forme d’emboiture
dynamique (Fatone, Stine et al. 2022). Les résultats de ces études sont a mettre en
lien avec ceux de (Gale, Yang et al. 2020) qui ont analysé les mouvements osseux au
court de la marche avec radiographie dynamique. Une variabilité importante entre
individus est observée, ainsi qu’une forte corrélation entre les mouvements du fémur
résiduel dans I'emboiture et les difficultés rencontrées par le patient en relation avec
la prothése et la locomotion. Cette équipe a poursuivi ses travaux en 2021 en
s’intéressant aux contraintes en cisaillement de la peau du membre résiduel dans
'emboiture, leurs résultats suggérent qu’'un cisaillement cutané proximal plus

important est lié a une diminution de I'utilisation de la prothése (Gale, Yang et al. 2021).

1.4.2. Moyen de suspension

Afin d’empécher un déchaussage non volontaire de la prothése lors de la phase
oscillante de la marche, ou lors de la montée d’escaliers, un systeme de suspension
entre le moignon et 'emboiture est nécessaire.

Un ajustement serré de la partie proximale de I'emboiture associé a une valve

expulsant I'air crée un phénoméne de succion permettant une suspension avec un
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contact direct entre le moignon et 'emboiture (Figure 8.A). Le chaussage peut étre
réalisé a I'aide d’un jersey extrait par la valve et/ou en appliquant un lubrifiant sur le
membre résiduel. Ce systeme nécessite beaucoup d’agilité et d’équilibre pour la mise
en place et est inapproprié pour les amputations récentes avec volume variable. Le
cisaillement important provoqué au niveau de la peau peut limiter son utilisation par

les patients avec une peau sensible, des cicatrices ou points douloureux, adhérences.

Figure 8 : Suspension avec contact direct entre le moignon et I'emboiture (A). Systeme de dépressurisation avec
manchon et collerette (B).

Un autre systeme de suspension se base sur une dépressurisation, créant un vide
d’air entre le manchon (doublure en silicone ou copolymere permettant de protéger le
moignon) et 'emboiture (Figure 8.B). La collerette, permettant avec la valve de créer
ce vide par pompage, peut étre apposeée soit directement sur I'emboiture, soit sur le
manchon et ajustée selon la longueur du membre résiduel et les variations de volume.
Si I'étanchéité est respectée il ne devrait pas y avoir de phénomeéne de piston entre le
moignon, le manchon, et 'emboiture, offrant une meilleure proprioception et une
sensation de légéreté de la prothese. Ce systeme de vide améliore la circulation

sanguine et peut participer a la cicatrisation.

Enfin un dernier moyen de suspension consiste en une ceinture élastique portée a la
taille. Facile a enfiler, confortable, elle peut étre choisie pour des personnes avec des
variations de volume de moignon importantes ou des personnes ages ayant des
difficultés avec les autres systemes de suspension. Cette ceinture peut aussi étre

utilisée en moyen de suspension complémentaire, par exemple chez les sportifs.

1.4.3. Genou prothétigue
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Les genoux prothétiques peuvent étre définis selon 3 caractéristiques : I'axe de

rotation du genou, le mécanisme de gestion de la phase d’appui et le mécanisme de

gestion de la phase oscillante lors de la marche.

Il existe 2 catégories de genoux prothétiques en fonction de leur axe de rotation (Figure

9):

Les genoux monocentriques ont un seul axe de rotation, leur permettant la
flexion/extension entre 'emboiture et la partie sous-jacente. La stabilité de ces
genoux se fait en fonction des alignements de la prothese par rapport aux forces
de réaction du sol.

Plus complexes mécaniquement, les genoux polycentriques permettent d’avoir
un centre de rotation évolutif au cours de la phase d’appui, lui assurant une
meilleure stabilité. En phase oscillante, le mécanisme fait que le membre
prothétique est Iégérement plus court qu’avec un genou monocentrique, ce qui
représente un avantage pour la sécuritt du passage du pas. Il est
particuliéerement indiqué pour les personnes avec moignon court, ou une

faiblesse des muscles extenseurs de hanche.

2\

9

Figure 9 : Exemple de genou monocentrique sur 'image de gauche (3S80 de Ottobock), et de genou polycentrique
sur 'image de droite (Total knee de Ossur)

Plusieurs stratégies peuvent étre employées pour gérer la phase d’appui du genou

prothétique lors de la locomotion (Figure 10). Elles répondent a des profils de patients

cherchant soit plutot la stabilité soit la mobilité (tableau I).

Les genoux a gestion statique de la phase d’appui sont verrouillés en extension

au cours de la phase d’appui. Deux types de genoux sont retrouvés dans cette
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catégorie : 1) les genoux avec verrou manuel (ou le patient déverrouille le genou
pour s’asseoir avec un mécanisme manuel placé sur 'emboiture ; la phase
oscillante lors de la marche se faisant avec un genou raide), et 2) les genoux a
frein qui se bloquent en extension a la mise en charge et sont libérés quand le
poids du corps n’y est pas appliqué (permettant une phase oscillante plus
physiologique que le genou verrou).

Les genoux a gestion dynamique de la phase d’appui vont permettre un
mouvement au cours de la phase d’appui permettant soit un gain de stabilité
avec l'évolution du centre de rotation des genoux polycentriques, soit un
rapprochement vers la marche physiologique avec une légére flexion de genou
en début d’appui. Cette flexion est générée par le systéme de freinage du genou
(pneumatique, hydraulique ou autre) en fonction de I'intensité et de I'orientation
du moment en flexion au niveau du genou prothétique. Cette fonctionnalité est
aussi utilisée pour la descente de pentes et la descente symétrique des

escaliers.

Figure 10 : Exemple d’'un genou verrou (Prosedo de Ottobock a gauche) et d'un genou a gestion
dynamique de la phase d’appui gréce a un systeme hydraulique (3R80 de Ottobock a droite)

La gestion de la phase oscillante lors de la locomotion peut aussi étre réalisée via

plusieurs types de dispositifs.

Une aide a I'extension par des élastiques disposés a I'extérieur ou a l'intérieur

du genou prothétique permettent une facilitation du retour en extension du
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membre lors de la phase oscillante et permettent ainsi d’avoir une attaque du
talon au sol avec un genou verrouillé en extension, ce qui assure sa stabilité.

- Des unités pneumatiques ou hydrauliques peuvent étre intégrées dans les
genoux monocentriques et polycentriques. Elles sont constituées de pistons a
l'intérieur de cylindres contenant soit de l'air (pneumatique) ou un liquide
(hydraulique). Elles permettent un ajustement de la phase pendulaire selon la
vitesse de marche du patient. Ainsi quand celui-ci accélere, la valve contenue
dans le cylindre se ferme progressivement et laisse échapper moins d’air ou de
liquide, le mouvement est alors limité et inversement. La résistance peut
également étre ajustée par l'orthoprothésiste qui élargit ou rétrécit le cylindre.
Les genoux pneumatiques sont généralement moins lourds que les
hydrauliques. Cependant le contrdle pneumatique précis de la cadence est
moins efficace car I'air est moins dense et visqueux que le liquide utilisé dans

les genoux hydrauliques.

Les genoux a microprocesseur (MPK — MicroProcessor Knee) ont des capteurs
électroniques contrdlant I'action du mode de freinage du genou, que cela soit pendant
la phase d’appui ou pendant la phase oscillante (Figure 11). Ces capteurs de position,
d’angle, de moments de force et de pression sont échantillonnés a plus de 50 Hz. Des
algorithmes déterminent ensuite I'ajustement adéquat en fonction du cycle de marche,
ce qui théoriquement favorise l'accés d’'une marche dite « normale » pour son
utilisateur. Une revue de la littérature montre que les MPK sont préférés par les
patients pour les activités supérieures de marche (escaliers, pentes, changement de
cadence de marche), qu’ils permettent une meilleure perception de la mobilité et un
effort moindre percu a la marche (Sawers and Hafner 2013). Cependant les MPK ne
semblent pas influencer significativement la consommation en dioxygéene, la demande
cognitive, ou encore la quantité d’activités journalieres (Sawers and Hafner 2013).
Cette revue a été réactulaisée en 2021 et montre une réduction des chutes, de la peur
de tomber, une amélioration du niveau de mobilité et de l'utilisation de la prothése avec
des genoux a microprocesseur (Hahn, Bueschges et al. 2021). Le niveau de preuve
est aujourd’hui suffisant pour démontrer la plus-value fonctionnelle des MPK sur les

autres genoux.
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Figure 11 : Exemples de genoux MPK, a gauche le Rheo

droite le Power Knee de Ossur
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verrouillé tout au long du cycle de marche. Remarque : peut se déverrouiller manuellement pour permettre PROSEDO
la pesition assise.
Répulation : Phoenix
Genoux a frein | Lorsquele patient est en charge, le genou se blogue %r we (sangle Elastque de rappel ou ressort) J—_
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4 - déporté rotation du genou est postérieur, plus Il a tendance a * Mécanique (sangle élastque de rappel ou ressort) de PROTEOR
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R
m
E ° Permet un raccourcissement du segment jambier de l'ordre de
: 2 em. 1M102 PROTEOR
-2 jon : 1103 PROTEOR
= Genouxa 4 Wverrouillé uniguement en extension Régulation : .
2 axes * Mécanique (sangle élastique de rappel ou ressort) 1MOS PROTEOR
L * Preumatique (piston) 4-BAR knes
* Hydraulique (piston plus souple et plus performant)
Caractéristiques techniques identiques aux genoux
g 4 axes mais avec une possibilité de pré-flexion Permet un raccourcissement important du segment jambier. IR60
= | Genoux a5 ou7 axes (d"amerti) en phase d'appui. Régulation : Total K
otal Knee
5 Remarque : permet de descendre des pentes < 15° en * Hydrauligue (piston plus souple et plus performant)
g toute sécurité.
=
< Le genou est progressivement ralenti par un frein Permet des variations importantes de cadence. 3R80
BNDUK ; . )
% mdeaniquas hydraullql..n_z ré_glé par l'orthoprothésiste. . Régulation : ) MAUCH
£ Remarque : utilisation dans les pentes et escaliers. * Hydraulique |piston plus souple et plus performant]) HYTREK
K} c Le genou est progressivement ralenti par un frein Permet des variations importantes de cadence.
2NoUK ; . )
o CYLE D hydraulique régt par Forthoprothésiste. Régulation contrdlée par un microprocesseur : HYERID-1P350
% = Remarque ; utilisation dans les pentes et escallers, * Preumatique (piston)
=3
E B2 i i C-LEG
E g Genoux 3 Seeurité hvdr“"_que/meum_“lque avecun Permet des variations importantas de cadence.
= . microprocesseur qui gére la flexion progressive du N ) R RHEO Knee
= électroniques ou genou. Régulation contrélée par un microprocesseur : (3™ generation)
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E AR Remarque : utilisatinn dans les pentes et escaliers. * Hydraulique (piston plus souple et plus performant) ORION 2
w
% Genoux nouvelle Ils possédent plus de capteurs et de sensibilité que leurs prédécesseurs ce qui permet d'anticiper et d'adapter au RHEO XC
T Eénération (GNG) mieux la réponse du patient pour rendre la marche Iz plus physiologique possible.
I
ou & bioniques » | Rem arque : permettent de reculer, courir, monter les escallers en alternance et franchir des obstacles sans boiterie. GENIUM
Genoux motorisés Extension motorisée du genou | Soulévement actif du talon et flexion motorisée du genou POWER Knee

Remargue : Le « KENEVO » est un genou électronique qui présente quatre modes (A, B, B+ et C) lui permettant de s'adapter 4 presgue tous les types de patients.

Tableau | : Les différentes catégories de genoux prothétiques, adapté de (Thomas-Pohla, Rogeza et al.

2015)

1.4.4. Pieds prothétiques
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Il existe des protheses passives telles que le pied SACH (Solid Ankle Cushion Heel
foot), utilisé chez des patients a mobilité réduite (début de prothétisation, patients agés
et/ou a risque de chute élevé). Le pied est composé d’une cheville rigide et d’'un talon
en mousse pour pallier la rigidité de la cheville lors de la pose du pied au sol (Figure
12). La rigidité de ce pied amene de la sécurité mais tres peu de mobilité.

Le pied mono-axial permet un mouvement passif autour de I'axe médio-latéral et
dispose de quelques degrés de liberté dans le plan sagittal. Le pied poly-axial (Figure
12) autorise, en plus, un mouvement autour de I'axe vertical et davantage de degrés
de liberté en antéro-postérieur. L’augmentation de la mobilité que permettent ces pieds
par rapport au SACH, les orientent vers une population visant la marche en extérieur.
Il existe également des pieds dynamiques, divisés en 3 classes (Figure 12) et qui sont
répertoriés en fonction de leur capacité a restituer I'énergie cumulée pendant la
premiére partie de la phase d’appui. Ce type de pied permet de réduire le colt
énergétique a la marche surtout par rapport a un pied SACH (Hsu, Nielsen et al. 2006).
Composeés de fibre de carbone ou de fibre de verre, ils ont un codt plus €élevé et, en
France, le patient doit remplir des conditions d’éligibilité (basées sur sa vitesse, son
périmetre de marche ainsi que sur ses activités quotidiennes) pour que le pied soit
remboursé par la sécurité sociale.

Quelques pieds mécatroniques ont été développés pour faciliter 'adaptation de la
prothése sur des sols irréguliers, dévers et escaliers. Le poids de la prothése peut
cependant étre un frein dans [lutilisation quotidienne, et son colt une limite

d’accessibilité pour les patients.

E.S.AR
S.ACH Mono axial Poly axial Mécatronique
= L
/ V—

- MOBILITE +
>

<
+ STABILITE -

Figure 12 : Les différentes catégories de pieds prothétiques

1.4.5. Critéres d’attribution
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Le choix du type de genou et pied prothétique pour un patient est réalisé selon des
critéres d’attribution qui sont définis en fonction de I'état clinique et psychologique du
patient et de son potentiel de mobilité.

Plusieurs classifications existent pour catégoriser le patient selon un niveau
représentant ses capacités fonctionnelles. La MFCL (Medicare Functional
Classification Level) figure parmi les échelles les plus connues internationalement pour
définir le niveau de mobilité aprés une amputation de membre inférieur. Elle se

subdivise en 4 niveaux, appelés K-level (Tableau II).

K-Lewel O Dioes not have the ability or potential to ambulate or transfer safely with or without assistance, and a prosthesis
doaes not enhance quality of life or mobility.

K-Lewal 1 Has the ability or potential to use a prosthesis for transfers or ambulation in level surfaces at a fixed cadence.
Typical of the limited and unlimited household ambulator.

K-Lewal 2 Has the ability or potential for ambulation with the ability to transverse low-level environmental barriers such
as curbs, stairs, or uneven surfaces. Typical of the limited community ambulator.

K-Lewel 3 Has the ability or potential for ambulation with variable cadence. Typical of the community ambulator who has

the ability to transverse most environmental barriers and may have vocational, therapeutic, or exercise
activity that demands prosthetic use beyond simple locomotion.

K-Lewval 4 Has the ability or potential for prosthetic ambulation that exceeds basic ambulation skills, exhibiting high
impact, stress, or enargy levels. Typical of the prosthetic demands of the child, active adult, or athlate.

Tableau Il : Définitions de la classification MFCL (Gailey, Roach et al. 2002)

Les genoux et pieds prothétiques sont congus pour répondre aux attentes d’un ou
plusieurs niveaux de mobilité. Par exemple, un assemblage trés sécuritaire et
nécessitant moins de capacités physiques pour étre utilisé sera proposé aux
personnes de niveau K1 ou K2. A linverse, un genou a microprocesseur avec de
grandes capacités d’adaptation a la cadence et aux surfaces en extérieure, associé a
un pied a haute restitution d’énergie, sera préférentiellement proposé a une personne
de niveau K3 ou K4. A noter que certaines marques disposent de leur propre échelle
de classification pour orienter le choix de leur matériel prothétigue, comme la
classification MOBIS de la société OttoBock.

Cependant ce type de classification reste subjectif, et dans le cas d’'un patient en phase
de prothétisation, présente des limitations car elle ne prend pas en considération son
évolution potentielle. Le Amputee Mobility Predictor (AMP) a été développé pour
attribuer un potentiel niveau fonctionnel de la MFCL en se basant sur des criteres
objectifs, cliniquement évaluable en terme de temps, de ressource et de facilité
d’utilisation (Gailey, Roach et al. 2002). Deux versions de 'AMP existent, 'une avec
prothese (AMPPRO) et I'autre sans prothése (AMPnoPRO) ce qui présente I'avantage
de prédire un niveau fonctionnel avant ou au cours de la phase de prothétisation afin

d’orienter objectivement le meilleur choix de matériel prothétique (Annexe 1).
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En France, la prise en charge des dispositifs médicaux par I’Assurance Maladie
nécessite une inscription sur la Liste des Produits et Prestations Remboursables
(LPPR). La majorité des prothéses de membre inférieur est totalement prise en charge
par la Sécurité Sociale. Pour obtenir ce remboursement, les produits passent par la
validation d’'une commission d’évaluation des produits et prestations gérée par la
Haute Autorité de Santé.

Apres avoir sélectionné le type de prothése le mieux adapté aux différentes
caractéristiques du patient, il est important d’effectuer des réglages de I'appareillage

afin d’en optimiser son utilisation.

1.4.6. Réglages et alignhements

L’alignement concerne la disposition des composants prothétiques les uns par rapport
aux autres et par rapport a l'orientation des forces de réaction au sol en posture
orthostatique et lors des activités locomotrices avec la prothése. L'objectif d’'un bon
alignement est d’augmenter le confort du patient et sa capacité a contréler la prothése
(Kobayashi, Orendurff et al. 2013). Cet alignement doit étre réalisé dans le plan sagittal

mais aussi frontal.

Dans le plan sagittal, I'alignement vise principalement la stabilité du genou prothétique
lors de I'appui. Une position d’instabilité peut, en fonction du niveau de mobilité du
patient, amener a une augmentation du risque de chute. A l'inverse un genou placé en
position de trop grande sécurité risque d’avoir des difficultés a se fléchir et peut

perturber la fluidité de la phase oscillante (Figure 13) (Chui, Jorge et al. 2019).
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Figure 13 : Position de stabilité maximale du genou en phase d’appui, quand la verticale gravitaire W passe en
avant du centre articulaire K du genou prothétique (A) ; position de stabilité minimale avec la verticale gravitaire
passant par I'axe de rotation du genou (B) ; et un alignement en instabilité de par la postériorisation de la verticale
gravitaire par rapport au centre de rotation du genou (C) (Chui, Jorge et al. 2019)

Dans le plan frontal, il est recommandé d’avoir une longueur de membre inférieur
symétrique afin d’éviter une compensation du bassin. Cependant, le patient demande
parfois a avoir une longueur du membre prothétique inférieure afin de faciliter la phase
oscillante. D’autre part, 'emboiture doit étre placée avec le maximum d’adduction
supportable par le patient pour avoir une marche la plus physiologique possible. En
effet, sans point fixe distal du fémur, ce dernier risque de se déplacer latéralement
contre le mur externe de I'emboiture lors de la phase de simple appui. |l peut en résulter
des compensations au niveau du bassin et du tronc. La figure 14.B illustre une chute
de I'hémibassin opposé a I'appui prothétique. Cependant, une légere élévation de
’hémibassin controlatéral peut étre présente si le contact avec le bord médial de
'emboiture est douloureux ou sensible, ou que la prothése est volontairement plus
basse (Figure 14.C).
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Figure 14 : Représentation schématique de l'orientation du bassin dans le plan frontal lors d’une phase de simple
appui droit vue de dos chez un sujet non amputé (A) ; chez un sujet amputé transfémoral avec inclinaison du bassin
c6té opposé a la prothése (B) ; et en visualisation 3D vue de dos d’un amputé transfémoral droit avec inclinaison
du bassin vers le coté de la prothese (C).

Les éléments pouvant influencer la stabilité du genou sont l'alignement entre
'emboiture, le genou et la cheville, la stabilité mécanique du genou en lui-méme, ainsi

gue le contrdle musculaire engendrant I'action du genou prothétique dans la marche.

Le choix et le réglage des différents composants de la prothése sont donc dépendants
de multiples facteurs propres au patient et a ses objectifs.

Malgré I'évolution technologique des matériaux et les différentes innovations
développées sur les genoux et pieds prothétiques, 'amputation conserve a ce jour un
impact délétere sur la qualité de vie et les activités journalieres (Samuelsson, Toytari
et al. 2012).

1.4.7. Limites de I'appareillage et impact de 'ATF dans les activités de la vie
quotidienne

Une amputation peut étre source de différentes douleurs aprés l'opération dont
certaines pouvant évoluer vers une forme chronique (au-dela de 3 mois).

- Les douleurs du membre résiduel sont localisées soit au niveau du site

opératoire, soit a I'extrémité distale du moignon. Elles sont la plupart du temps

présentes en post-opératoire et ont tendance a disparaitre avec le temps. Leur
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origine peut étre la cicatrisation de la plaie et des tissus sous-jacents, un
mauvais ajustement de la prothese, ou encore la formation de névrome (Schley,
Wilms et al. 2008).

- L’algohallucinose (douleurs fantdbmes) est percue au-dela du niveau de

'amputation, en distal. La majorité des amputés (95%) ont connu des douleurs
du membre résiduel et/ou des douleurs fantdmes, avec une relation significative
entre ces douleurs et des symptdémes de dépression (Ephraim, Wegener et al.
2005).
Les douleurs post-amputation peuvent étre complexes car issues de
mécanismes pouvant se situer dans le membre résiduel, la moelle épiniere, ou
le cerveau. Le traitement est aujourd’hui a dominance médicale avec traitement
médicamenteux, mais des adjuvants en physiothérapie (thérapie miroir,
thérapie cognitivo-comportementale) peuvent étre utilisés pour pallier les effets
secondaires des médicaments ; et des techniques chirurgicales comme le
traitement neuromodulateur et la chirurgie des névromes sont a I'étude
(Modest, Raducha et al. 2020).

- L’emboiture, surtout dans les premiers temps de la phase de prothétisation peut
étre source de douleurs ou de génes liées aux points d’appui et a I'adaptation
du confort du moignon dans la prothése. Par exemple, lorsque des variations
de volume du moignon persistent, 'emboiture est inadaptée et des points
d’hyper appui peuvent blesser le patient. La non utilisation de la prothése dans
ce type de contexte oriente le patient vers des déplacements en fauteuil roulant
et favorise la sédentarité et les pathologies chroniques qui en résultent.

- Concernant les étiologies vasculaires et [|'évolution de leur pathologie,
d’éventuelles douleurs d’origine ischémique du membre controlatéral peuvent
limiter grandement les activités quotidiennes.

- Avec le temps, peuvent apparaitre des douleurs musculo-squelettiques de type
lombalgie ayant pour origine des compensations lors de la marche, et la
sursollicitation potentielle du membre intact dans les activités quotidiennes peut

engendrer des douleurs ostéoarticulaires d’origine arthrosique.

En effet, malgré I'implication de la rééducation et de I'appareillage, des asymétries et
compensations sont observées lors de la déambulation avec prothése (Lloyd,

Stanhope et al. 2010). La surutilisation de la jambe non prothétique a des
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conséquences sur le long terme dans le développement d’arthrose (Struyf, van
Heugten et al. 2009, Lloyd, Stanhope et al. 2010), et de lombalgie (Ephraim, Wegener
et al. 2005, Kulkarni, Gaine et al. 2005). En effet, 52 a 89% des amputés unilatéraux
développent une lombalgie, et 41 a 63% souffrent d’arthrose précoce sur le membre
inférieur intact (Ehde, Smith et al. 2001, Ephraim, Wegener et al. 2005, Morgenroth,
Gellhorn et al. 2012).

Concernant plus spécifiguement la lombalgie, Butowicz et. al. rapportent des
problématiques de contrble postural du tronc chez les ATF avec lombalgie chronique
comparativement a des ATF n’en présentant pas. La physiopathologie repose sur des
altérations du comportement moteur du tronc en réponse aux exigences fonctionnelles
nécessaires pour marcher avec une prothése fémorale, conduisant a une instabilité du
rachis et des douleurs du fait de compensations répétitives sur les structures au cours

des activités quotidiennes (Butowicz, Acasio et al. 2019).

Par ailleurs, la prothése peut étre sous utilisée en pratique lors des déplacements en
raison de plusieurs phénomenes décrits précédemment (douleurs, inconfort), mais
aussi en raison de 'augmentation du colt énergétique que la marche avec prothése
engendre, ou encore selon les limites que peuvent occasionner certains types de
terrains (Samuelsson, Toytari et al. 2012, Webster, Hakimi et al. 2012). Ces difficultés
dans les activités de la vie quotidienne peuvent contribuer au développement d’un
style de vie sédentaire chez ce type de population (Samuelsson, Toytari et al. 2012,
Webster, Hakimi et al. 2012).

1.5. Stratégies d’orientation thérapeutique et de prise en charge rééducative du
centre Jacques Calvé

Dans le service appareillage et rééducation vasculaire du centre Jacques Calvé de
Berck-sur-mer, les programmes de rééducation sont orientés en fonction des objectifs
du patient et de son niveau de mobilité. Ainsi, la classification orientant les

programmes de prise en charge reprend les 5 niveaux de la MFCL (Figure 15).
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Figure 15 : Niveaux de mobilité du patient permettant d’orienter le programme de prise en charge au centre Calvé.

Dans les faibles niveaux d’activité, la décision d’appareillage peut s’avérer complexe.
Elle repose alors sur le potentiel fonctionnel du patient, I'utilisabilité ainsi que I'intérét
de la prothése dans ses activités quotidiennes. Le bilan prend en considération la force
musculaire des membres supérieurs et celle du membre inférieur intact, I'équilibre
l'unipodal, la dextérité et les préhensions, les fonctions cognitives, et un bilan des
transferts. En fonction de ce bilan, le patient est alors orienté soit vers un programme
d’appareillage, un programme de cicatrisation, ou un programme d’autonomie en

fauteuil roulant électrigue ou manuel.

Dans un contexte de niveau 0O ou la marche n’est pas envisagée, l'objectif sera
d’acquérir un maximum d’autonomie dans les Activités de la Vie Quotidienne (AVQ),
en se déplagant avec un fauteuil roulant manuel ou électrique. La cicatrisation (s’il y a
lieu), 'autonomie dans les transferts et les AVQ, la prévention des risques liés a la
position assise prolongée, et la réinsertion sociale sont au cceur de ce programme.

Une prothése esthétique peut étre proposée au patient dans ce contexte.

Au niveau 1, I'objectif principal est 'autonomie au domicile en utilisant la prothése pour

des déplacements courts en intérieur (plain-pied) et dans les activités quotidiennes.
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Le type de prothése utilisé sera confortable et trés sécuritaire (genou fixe, genou a
gestion statique de la phase d’appui; pied SACH ou mono-axial) avec une aide
technique pour les déplacements (déambulateur, cannes anglaises ou cannes

simples).

Concernant le niveau 2, I'objectif est d’acquérir une marche sécuritaire en milieu urbain
a proximité du domicile, avec ou sans aide technique. La capacité de se déplacer a
'extérieur du domicile impose une capacité d’adaptation a différents types de
revétement et de sol (herbe, graviers, dévers et pentes faibles, escaliers, etc), mais
aussi d’augmenter le périmétre de marche. Le matériel prothétique utilisé sera donc
potentiellement plus mobile que pour le niveau 1, allant jusqu’au genou a

microprocesseur développé pour ce type d’activité.

L’objectif du niveau 3 est d’avoir la capacité de se déplacer sans limite de terrain pour
des activités courantes du quotidien, avec un périmeéetre de marche important, et a
cadence variable. Les genoux a microprocesseur avec pied classé sont couramment

utilisés dans ce niveau de mobilité.

Le niveau 4 concerne les patients en capacité de se déplacer sur les terrains tres
accidentés, ayant une activité journaliere importante, ou pratiquant une activité
sportive avec la prothése. Suivant 'activité souhaitée, le patient peut étre amené a
tester différents types de prothése pour déterminer du plus efficace dans sa pratique
(lame de course).

En fonction des objectifs de rééducation fixés a I'entrée du patient, I'implication des
différents intervenants dans la prise en charge peut varier d’'un programme a un autre
(Tableau IIl). D’autre part, les modalités d’admission dans le centre sont variables.
Ainsi le patient peut étre admis :

- Directement apres I'amputation

- Dans les suites de diverses complications liées a 'amputation

- Pour un objectif de gain en mobilité de personnes amputées depuis plus

longtemps
- Pour apprendre a exploiter la prothése sans se blesser comme dans le cas de

prothéses sportives.
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niveaux médical appareillage kinésithérapie ergothérapie activités
physiques
adaptées

0 Bilan clinique | (S’il y a lieu) Entretien Travail Stimulation
général Aide aux | articulaire et | fonctionnel et | cardio-
Diagnostic transferts musculaire des AVQ respiratoire,
fonctionnel Esthétique entretien

musculaire

1 Bilan clinique | Confort et | Marche Autonomie Entretien cardio-
général sécurité  d'une | fonctionnelle dans les AVQ | respiratoire et
Diagnostic prothése de | Qualité et | Aménagement | musculaire
fonctionnel marche périmétre de | du domicile

marche

2 Suivi clinique et | Prothése Marche Faciliter les | Activité
orientation choix | adaptée pour | fonctionnelle AVQ physique
matériel plus de | Qualité et adaptée avec
prothétique dynamisme et | périmeétre de prothése

marche en | marche en
extérieur extérieur

3 Suivi clinique et | prothese Rééducation / Activité
orientation choix | adaptée pour | centrée sur les physique
matériel réinsertion objectifs adaptée avec
prothétique socio- fonctionnels prothése /

professionnelle activité
sportive ?

4 Suivi clinique et | prothese Apprentissage / Entrainement a
orientation choix | adaptée pour | dans un cadre l'activité sportive
matériel activité physique | sportif visée
prothétique ou sportive

Tableau Il : Objectifs de prise en charge généraux par corps de métier en fonction du niveau de mobilité du patient
au centre J. Calvé

Des bilans hebdomadaires sont réalisés pour évaluer la progression du patient dans

la rééducation. Le bilan en kinésithérapie comporte un bilan musculaire, articulaire, et

fonctionnel orienté surtout sur la qualité et la quantité des déplacements. Le bilan en

ergothérapie est axé sur 'autonomie au quotidien, et les activités physiques adaptées

sur les capacités physiques du patient.

Les problématigues du patient amputé de membre

inférieur

pouvant étre

multifactorielles, la synthese des données de bilan de I'ensemble des thérapeutes

permet d’orienter efficacement la prise en charge du patient en prenant en

considération les points de vue de chaque corps de métier.

Cependant, malgré l'utilisation de tests et questionnaires validés par la littérature

scientifique, les limites courantes de ces bilans sont la variabilité inter-examinateurs et

le caractere subjectif d’éléments non mesurés du bilan.
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Sachant que de nombreux parametres peuvent influencer la marche avec prothese,
comme par exemple la force musculaire, I'alignement de prothése, la présence de
douleurs, 'emboiture, ou le niveau d’apprentissage, et au regard des asymétries et
compensations de la marche avec prothese, quantifier de maniere objective les
capacités physiques et fonctionnelles des patients aiderait a améliorer I'orientation
thérapeutique et la prise en charge rééducative.

Au regard de ces verrous cliniques, le centre Jacques Calvé a participé activement a
la réalisation de projets de recherche, dont cette thése, visant a analyser la marche
des personnes amputées de membre inférieur dans le but d’améliorer la qualité des
soins et de prévenir des éventuelles conséquences a long terme de la déambulation

avec prothese.

2. Réorganisation de lalocomotion avec un appareillage fémoral
2.1.Principes de I'organisation d’'un mouvement

La réalisation d’'un mouvement implique l'anticipation des conséquences de ce
mouvement sur l'orientation et I'équilibre du corps. L’interaction permanente entre le
sujet, 'environnement (ensemble des contraintes s’appliquant sur le sujet), et la tache
a accomplir est définie par la notion de contr6le moteur.

L’objectif principal du systéme de contrdle moteur est donc de gérer les relations entre
les données sensorielles et motrices du corps pour favoriser la coordination et le

réglage des mouvements sélectionnés pour une action appropriée (Berthoz 1991).

Face aux contraintes environnementales et/ou aux contraintes liées a la tache a
exécuter, I'expérience corporelle joue un rdle fondamental pour anticiper les

conséquences sensorielles et motrices d’'un mouvement (Berthoz 2003).

De plus, dans la production d’'une tadche motrice, le systéme nerveux central (SNC)
produit des actions coordonnées dont I'un des objectifs est de minimiser le colt en
énergie que le mouvement engendre en sélectionnant parmi les différentes possibilités
le mouvement nécessitant le moins d’effort (Nelson 1983). Cette notion d’optimisation

pour produire le mouvement le plus efficient possible implique la prise en compte de
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'aspect énergétique, mais aussi de la fluidité du geste (qui peut étre considéré comme

un critére de réussite) (Liu and Todorov 2007).

Les capacités de contrble moteur par le SNC a effectuer un mouvement de maniere
efficace se caractérisent par sa flexibilité et sa capacité d’adaptation a différents

contextes.

2.2.Réorganisation corticale apres une amputation transfémorale

Aprés une amputation, la région représentant le membre manquant dans le cortex
somatosensoriel primaire (S1) est alors privée de son entrée principale, ce qui entraine
une modification des limites de la carte somatotopique représentant la perception des
différentes parties concernées du corps. Ce processus de réorganisation fait référence
notamment a une augmentation d’entrées sensorielles précédemment masquées
(Makin and Flor 2020). Dans ce contexte, un défaut d’adaptation de cette plasticité
cérébrale peut entrainer des problématiques clinigues comme une algohallucinose
(Makin and Flor 2020).

Au niveau moteur, l'activation du cortex moteur primaire M1 des 2 hémisphéres
corticaux est essentiel pour le contréle des membres inférieurs lors de la locomotion
(Luft, Smith et al. 2002, Sahyoun, Floyer-Lea et al. 2004). L’amputation unilatérale
représente un challenge pour le contrdle bi-hémisphérique de la marche avec une
réorganisation bilatérale de M1 apres amputation (Schwenkreis, Pleger et al. 2003,
Hordacre and Bradnam 2013). Hordacre et al. ont observé une réduction de I'inhibition
de M1 a la fois du c6té controlatéral et homolatéral a 'amputation (Hordacre, Bradnam
et al. 2015), probablement causée par la perte d’entrée afférente distale. En lien avec
cette hypothese, il apparait une augmentation de I'excitabilité corticomotrice des aires
représentant les muscles proximaux peu de temps apres la désafférentation (Brasil-
Neto, Valls-Sole et al. 1993, Werhahn, Mortensen et al. 2002) suggérant que les
modifications des entrées afférentes auraient un réle important dans le mécanisme de

réorganisation aprés amputation.

La réorganisation corticale apres amputation serait donc initialement une conséquence

de la perte d’entrée afférente due a I'absence du membre, suivie d’'une réponse
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dépendante de [l'utilisation de la prothése au cours de la rééducation (Hordacre,
Bradnam et al. 2017).

2.3.Intégration de la prothése et adaptation de la locomotion

En début de rééducation, les ATF ont une phase d’apprentissage de la marche avec
la prothése, nécessaire pour développer des stratégies d’ajustement de la locomotion.
Un entrainement spécifique sur le contrdle de I'équilibre et de la marche est nécessaire
pour que I'ATF intégre les propriétés de son pied et de son genou prothétiques. De
méme, les sollicitations musculaires du segment proximal résiduel vont devoir évoluer
pour répondre aux besoins fonctionnels de la locomotion avec prothése (De Marchis,
Ranaldi et al. 2019). Des stratégies d’ajustement sont donc développées par les ATF
pour s’adapter aux obstacles et contraintes locomotrices de la vie quotidienne

(Vrieling, van Keeken et al. 2009).

3. La marche de I'amputé transfémoral sur sol plat et en situations
contraignantes de vie courante : synthese des études biomécaniques

Mode de déplacement naturel de 'homme, la marche est bénéfique pour la santé, la
gualité de vie, 'autonomie et I'estime de soi (van Schie 2008). La marche, régulée par
le contréle moteur, fait intervenir un grand nombre d’articulations et muscles du corps
humain. Lorsqu’elle est altérée par une pathologie, son réapprentissage prend du
temps et nécessite un investissement important du patient. Dans le cas d’'une
amputation de membre inférieur, la marche est possible grace a la prothese associée

a une rééducation adaptée mais nécessitera des adaptations motrices.

3.1. Analyse de la marche normale sur sol plat

L’activité de marche étant cyclique, le début d’'un cycle (0%) est caractérisé par la pose
du talon au sol et la fin de ce cycle par la pose subséquente de ce méme talon (100%).
Tel qu'il est défini en théorie, le cycle de marche est composé d’'une 1¢ phase de
double appui (de 0 a 10%), puis d’'une phase de simple appui (de 10 a 50%), une 2°¢
phase de double appui (de 50 a 60%), et enfin une phase oscillante (de 60 a 100%).
Il peut ainsi étre exposé un cycle de marche c6té droit débutant par la pose du talon

droit, ou le membre inférieur droit sera au contact du sol entre 0 et 60% du cycle (phase
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d’appui), et sans contact avec le sol pendant la phase oscillante qui se terminera par

la pose du talon droit a 100% (Figure 16).
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Figure 16 : Principales phases du cycle de marche (Veil 2000, Whittle 2002).

En fonction des outils de mesure, différents paramétres peuvent caractériser la
marche : spatio-temporels, cinématiques, dynamiques. Dans la marche non
pathologique, les valeurs de ces parametres peuvent varier en fonction des
caractéristiques démographiques des sujets (age, taille, masse corporelle, style de
vie). Les valeurs de références présentées dans les paragraphes ci-dessous (tableau
IV et Figures 18,20,21,22) sont celles de la population témoin des études composant
la these (21 sujets dont 16 hommes et 4 femmes, avec une taille moyenne de

1.74+£0.09m, une masse de 76+15kg et un age de 47+16ans).

3.1.1. Paramétres spatio-temporels

Les parametres spatio-temporels vont caractériser la marche de facon globale
(Tableau. La vitesse de marche permet par exemple d’évaluer le risque que peut
représenter les voies publiques pour les personnes présentant un déficit locomoteur,
les feux signalétiques étant programmés pour une vitesse de marche de 3km/h en
France. Pour augmenter la vitesse de marche, une personne va généralement
augmenter sa cadence et/ou sa longueur de pas. La longueur du pas représente la
distance entre le talon du pied en appui et le talon du pied qui se pose. Par exemple
la longueur du pas droit est calculée par la distance entre le talon gauche qui est alors
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au sol, et le talon droit lorsque celui-ci touche le sol. La longueur de pas est a
différencier de la longueur de la foulée qui correspond a la distance entre 2 poses du
talon au sol du méme pied. La largeur de pas, représentant I'écartement entre les
pieds, peut étre calculée par la moyenne de la distance entre les talons au sol dans le
plan frontal. Pouvant étre assimilée a la base de support, une augmentation de la
largeur des pas est souvent associée a des troubles de I'équilibre. La durée des
phases du cycle de marche est un autre indicateur pouvant décrire la qualité de
marche d’un sujet. Une diminution temporelle de la phase de simple appui d’un coté
au profit d’'une augmentation du double appui peut en effet étre caractéristique d’un
déficit latéralisé sur un membre inférieur. Enfin, les parameétres spatio-temporels
latéralisés (longueur de pas, temps d’appui, phases du cycle) sont pertinents pour
I'évaluation de la marche lors de pathologies asymétriques, telles que 'hémiplégie, la

gonarthrose unilatérale ou encore I'amputation unilatérale.

Parameétres spatio-temporels Adultes en bonne santé marchant a vitesse

spontanée

Vitesse de marche (km/h) 4.27

Cadence (pas/min) 104

Durée de la phase d’appui (s, droit / gauche) 0.75/0.74

Durée de la phase oscillante (s, droit / gauche) 0.42/0.41

Longueur de pas (cm, droit / gauche) 68.9/69.2

Largeur des pas (cm) 14.1

Tableau IV : Moyennes de parametres spatio-temporels sur 8 cycles de marche de 22 adultes non pathologiques
en condition de marche spontanée. Les données ont été recueillies au moyen d’un systeme de capture 3D du
mouvement (Vicon) au centre J. Calvé.

3.1.2. Paramétres cinématiques

Les parametres cinématiques décrivent les mouvements effectués par les différents
segments du corps lors de la marche. L’analyse cinématique du mouvement peut se
baser sur la mesure de positions, d’angles, de vitesses, et d'accélérations des
segments modélisés du corps et des articulations. En fonction des outils a disposition
'analyse est réalisée en 2 ou 3 dimensions. Dans I'étude de la marche, les parametres
cinématiques analysés sont principalement représentés par les angles des hanches,
genoux, et chevilles au cours du cycle de marche, ainsi que les angles du tronc et du
bassin.

La modélisation du corps en 15 segments et leur analyse en 3 dimensions via les
systéemes optoélectroniques d’analyse du mouvement (Figure 17) permet de réaliser

une analyse des angles articulaires avec une précision de l'ordre du degré. La
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modélisation et les calculs de parameétres cinématiques ont été réalisés, au cours de
ce travail de thése, au moyen du logiciel Visual 3D. Chaque segment du corps ainsi
modélisé comporte un repére segmentaire défini par 3 axes. La séquence d’axes
utilisée est x — y — z. Un angle articulaire entre 2 segments est calculé a partir d’'une
matrice de rotation entre les 2 reperes segmentaires.

Dans l'interprétation clinique de ces angles articulaires, un angle de flexion/extension
se situe dans le plan sagittal autour de I'axe médio-latéral, un angle
d’Abduction/Adduction (Abd/Add) dans le plan frontal autour de l'axe antéro-
postérieur, et 'angle de rotation interne/externe (RI/RE) dans le plan transverse autour
de I'axe vertical.

La cinématique du tronc et du bassin peut étre analysée en calculant les angles entre
le repére segmentaire du tronc et du bassin par rapport au repere du laboratoire (plans
fixes). Ainsi un angle de flexion/extension se situe dans le plan sagittal, les inclinaisons

latérales dans le plan frontal et les rotations dans le plan transverse.

Figure 17 : Représentation 3D des 15 segments modélisés du corps chez un sujet non pathologique. Les fleches
indiquent l'orientation des axes du segment jambier gauche : en vert I'axe antéro-postérieur (X), en rouge 'axe
médio-/atéral (Y), en bleu I'axe vertical (Z).

La figure 18 représente I'évolution des angles du tronc, du bassin, et des articulations
des membres inférieurs au cours du cycle de marche, dans chacun des 3 plans de
'espace, sur une population adulte en bonne santé marchant a vitesse spontanée.

Par exemple il est observé une inclinaison du bassin dans le plan frontal du cété
opposé au membre posant le pied au sol pendant le double appui, puis une phase de
plateau proche de 0° durant le simple appui, et dans la continuité une inclinaison
opposée au second double appui, de 50 a 60% du cycle (Figure 18, courbe du bassin

dans le plan frontal). L’intérét de cette analyse quantifiée par rapport a I'analyse
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clinique est de permettre une visualisation de plusieurs articulations sur 'ensemble du
cycle. Par exemple, dans le plan sagittal, au terme du second double appui et avant
de passer en phase oscillante, la hanche atteint sa valeur maximale d’extension,
pendant que le genou continue son mouvement en flexion commenceé plus tot au cours
du simple appui, et que la cheville entame un mouvement de flexion plantaire (Figure

18, courbes de la colonne de gauche).

Plan sagittal Plan frontal Plan transverse

Tronc Tronc Tronc

o

o

o
|

9.2 6.5

=
o
|
'S
o
1

&
©
1

Flexion f Extension
g 2
Inclinaison gauche / droite
7
Rotation droite / gauche
7

N
o
3}

9.3 T T T 1 5.5 T T T
250 250

1
500 750 500 750
0.0 Cycle de marche 100.0 0.0 Cycle de marche 100.0

T T T 1
250

500 750
Cycle de marche 100.0

©
=}

Bassin Bassin Bassin

25+ 8.4

N

©

i
]

374

09

-16.0—

Antéversion / rétroversion
Inclinaison gauche / droite
7
Rotation droite / gauche
7

N
N
¥
=
M
BN
o
w

T T T 1 T T T 1 T T T 1
250 ann 750 250 ANnN 750 250 aNn 750
0.0 Cycle de marche 100.0 0.0 Cycle de marche 100.0 0.0 Cycle de marche 100.0

54



Hanches Hanches Hanches
48.3 140 14.0
5 s g
2 296 B s ]
L 3 =
< 2 g
£ 13 — 0z g 2 /_//—\,_\/-\
o [=4 >
B k] ®
f = = c
L 72 é 734 £ 22
X =
] 2 &
K -145 211 T T T .
25‘700 20 50 2o 1060 00 =0 00 = 1000 00 250 0.0 750 100.0
- Cycle de marche Cycle de marche Cycle de marche
Genoux Genoux Genoux
72.9 33.6 313
c 2
-% 5124 5 225 8 22
v = 2
~ 114 5 =
s e =
c = s
,2 7.84 g 0.4 2
I} H
(s
-13.8 r T T ] 10.7 T T T ] 7.0 . .
0.0 250 50.0 75.0 100.0 0.0 250 50.0 750 100.0 00 © 100.0
Cycle de marche Cycle de marche Cycle de marche
Chevilles Chevilles Chevilles
286 10.0 96
g
8 42 B 2
= =
5 =
/\A 3
~ A7 -
g > c
g £
H 4
204 -135 T 131

T T
250 50.0 750
Cycle de marche

100.0

o
o

100.0 1000

Cycle de marche

o
o

=0
Cycle de marche

Figure 18 : Courbes représentant la moyenne et écart type des angles articulaires au cours du cycle de marche,
dans les 3 plans, chez une population adulte en bonne santé. La cinématique du tronc et du bassin a été
représentée sur un cycle droit. Au niveau des articulations des membres inférieurs, la couleur verte représente le
céoté droit et est affichée selon un cycle droit ; la couleur rouge représente le cété gauche et est affichée selon un
cycle gauche. La colonne de gauche présente les angles dans le plan sagittal ; la colonne du milieu dans le plan
frontal ; et la colonne de droite dans le plan transverse. Les valeurs des angles sont exprimées en degrés.

La cinématique étudiée est le plus généralement celle des membres inférieurs lors de
la marche mais le balancement des bras participe aussi a I'efficacité de la marche. En
effet, la coordination entre les membres supérieurs et inférieurs permet une réduction
du codt énergétique a la marche et participe a la stabilisation du mouvement lors de la
locomotion bipéde (Meyns, Bruijn et al. 2013). Plusieurs méthodes existent pour
quantifier la coordination avec des parameétres cinématiques, I'une d’entre elle sera

développée dans 'étude 2.

3.1.3. Parameétres dynamiques

Les parameétres dynamiques apportent des informations liées aux forces de réaction
au sol. Mesurés a 'aide de plateformes de force, incorporées dans le sol pour I'analyse
de la marche ou dans un tapis instrumente, les parametres dynamiques sont issus soit
directement des forces de réaction au sol sous les pieds soit aux moments appliqués
aux articulations, calculés par dynamique inverse avec des données cinématiques
(Figure 19).
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Figure 19: Visualisation 3D des forces de réaction au sol captés par la plateforme de force sous le pied gauche du
sujet lors de la marche.

Parmi les paramétres dynamiques les plus utilisés dans 'analyse de la marche, nous
pouvons citer I'intensité des 3 composantes de la force de réaction au sol, normalisée

par le poids du corps, sous chaque pied (Figure 20).
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Figure 20 : Représentations graphiques par la moyenne et écart type des forces de réaction au sol sous chaque
pied (droit en vert et gauche en rouge) au cours de la phase d’appui. La valeur des forces antéro-postérieures (a
gauche), médio-latérales (au centre) et verticales (a droite) est normalisée par rapport a la masse des sujets (N/kg).

Par définition, I'origine du vecteur représentant la force de réaction au sol (Figure 19)
est le Centre de Pression (CdP). L’analyse de sa trajectoire par rapport a la position
du pied au cours de l'appui fait partie des paramétres les plus recherchés par les
cliniciens dans I'analyse de la marche et de la course.

A partir des forces de réaction au sol et des données cinématiques, un modele
mathématique utilisant des calculs de dynamique inverse permet d’obtenir le moment
externe appliqué a une articulation. Le moment externe permet de déduire les
moments internes (contractions musculaires et systemes de maintien passifs) du corps
dans I'analyse de la marche. Le moment externe et la vitesse angulaire de I'articulation
permettent le calcul de la puissance développée au niveau de l'articulation concernée,
pour caractériser si elle absorbe (si négative) ou génere (si positive) les efforts dans

la réalisation du geste étudié. Les Figures 21 et 22 illustrent les moments et puissances
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articulaires des hanches, genoux, et chevilles d’adultes non pathologiques en

condition de marche spontanée, lors de la phase d’appui.
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Figure 21 : Représentations graphiques par la moyenne et écart type des moments articulaires (Nm/kg) des
hanches, genoux et chevilles (droits en vert et gauches en rouge) au cours de la phase d’appui. Les moments
externes calculés dans le plan sagittal sont représentés sur la colonne de gauche, ceux du plan frontal dans la
colonne du milieu, et les moments du plan transverse dans la colonne de droite. Ext/Flex correspond au moment
en extension et au moment en flexion ; Add /Abd correspond au moment en adduction et au moment en abduction ;
RI /RE correspond au moment en rotation interne et externe.
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Figure 22 : Représentations graphiques par la moyenne et écart type des puissances articulaires (W/kg) des
hanches, genoux et chevilles (droits en vert et gauches en rouge) au cours de la phase d’appui. Les puissances
calculées dans le plan sagittal sont représentées sur la colonne de gauche, celles du plan frontal dans la colonne
du milieu, et celles du plan transverse dans la colonne de droite. Abs / Gen correspond a la puissance Absorbée
et a la puissance Générée.

Par ailleurs, il est également possible de compléter 'analyse de la marche en utilisant
un systéeme d’électromyographie (EMG) de surface. Mesurant une différence de
potentiel électrique entre 2 électrodes disposés sur un méme muscle, 'TEMG permet
d’évaluer l'activation musculaire et d’avoir des informations sur lintensité de la
contraction. Synchronisé a un outil de mesure de la cinématique, il est possible

d’analyser 'activité de muscles ciblés des membres inférieurs au cours de la marche.

Les parameétres spatio-temporels, cinématiques et dynamiques font partie des
parameétres biomécaniques permettant d’analyser la marche normale et la marche

pathologique.

3.2. Caractéristiques de la marche des ATF

La marche des ATF est décrite dans la littérature selon un cycle prothétique tel

qu’illustré sur la Figure 23.
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Figure 23 : lllustration d’un cycle de marche prothétique : 0% correspond a la pose du pied prothétique au sol et

100% a la pose suivante du pied prothétique au sol (Sauret 2014)
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Les études biomécaniques comparant la marche de 'ATF aux personnes en bonne
santé ont montré des différences significatives entre ces populations sur des
paramétres spatio-temporels et cinématiques sur des conditions de marche variées
(Villa, Pillet et al. 2012, Carse, Scott et al. 2020). Les mécanismes compensatoires
consécutifs a la marche avec prothése induisent en effet des asymétries entre le coté
amputé et le coté intact selon les phases du cycle de marche (Harandi, Ackland et al.
2020). Ces asymeétries jouent un role fonctionnel important dans la locomotion en
compensant le déficit de propulsion relatif a la prothése et pour assurer une stabilité a
la marche (Schaarschmidt, Lipfert et al. 2012, Hak, van Dieen et al. 2014).

Les asymétries de marche observées peuvent dépendre du type de prothése qu’utilise
'ATF, selon le mode de freinage par exemple, ou si le genou est équipé d’un
microprocesseur (Kowal, Winiarski et al. 2021). En effet, I'évolution technologique de
conception et de fonctionnement des protheses réduirait le colt énergétique
(Highsmith, Kahle et al. 2010) et des asymétries de la cinématique entre le membre
inférieur intact et celui coté prothése des utilisateurs lors de la marche (Kowal,
Winiarski et al. 2021). Cependant, malgré le développement des genoux a
microprocesseur, les pressions plantaires exercées sous le pied prothétique restent
inférieures a celles sous le pied intact (Cao, Yu et al. 2018). D’autre part, en étudiant
'apport des genoux a microprocesseur dans la cinématique du bassin dans le plan
sagittal, il a été observé que 'amplitude des ATF avec genou MPK étaient plus proches
des témoins lors de la phase oscillante de la prothése, mais a I'inverse ceux sans MPK
présentaient une cinématique du bassin plus proche des témoins lors de la phase
d’appui prothétique (Alsancak, Guner et al. 2021). Enfin, la cinématique du bassin
dans le plan frontal, joue un réle important dans 'augmentation du coat énergétique a
la marche chez les ATF, au point de discriminer les utilisateurs de genoux MPK de

ceux a genou mécanique (Castiglia, Ranavolo et al. 2020).
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D’autre part, le niveau d’activité de la vie quotidienne semble corrélé a la variabilité
des caractéristiques de marche présentes dans la population ATF (Mussig, Brauner et
al. 2019). En effet, une réduction des activités physiques de la vie journaliere
entrainerait un déficit de force musculaire, pouvant aller jusqu’a l'atrophie, et
impacterait la qualité et les patterns de marche (Mussig, Brauner et al. 2019).
Cependant, méme avec un excellent niveau de mobilité les ATF présentent des
différences significatives avec une population équivalente non amputée, comme
'augmentation de 'amplitude et de I'angle maximal d’antéversion du bassin ou encore
une amplitude réduite de l'inclinaison latérale du bassin lors de I'appui sur le c6té intact

(Jarvis, Reeves et al. 2021).

Villa a rapporté des valeurs angulaires des articulations des membres inférieurs, du
tronc, et du bassin lors de la marche des ATF sur sol plat et a vitesse spontanée (Villa
2014). Son étude a été réalisée sur une population composée principalement de
jeunes ATF d’étiologie traumatique et marchant avec un genou a microprocesseur.
Dans ses travauy, il est notamment observé une inclinaison du bassin des ATF dans
le plan frontal homolatéralement a I'appui prothétique tandis que les sujets témoins
présentent une inclinaison controlatérale d’environ 5°. D’autre part, le genou
prothétique présente une absence de flexion durant la phase d’appui malgré les
capacités supposées des genoux MPK a pouvoir la réaliser. Enfin, de maniére non
surprenante, la cinématique de la cheville prothétique est trés différente du coté intact
et des sujets témoins dans les plans sagittal et frontal en raison des capacités

d’adaptation propres aux matériaux et a la technologie du pied prothétique.

En étudiant les moments et les puissances articulaires du membre inférieur intact et
prothétique, Jarvis et al. rapportent chez des ATF traumatiques de 26 a 35 ans que,
du co6té intact, seule la puissance développée a la cheville lors de la propulsion est
inférieure a la population contréle (Jarvis, Reeves et al. 2021). Coté prothese, le
moment extenseur du genou est inférieur en début de phase d’appui, comme la
puissance développée a la cheville lors de la propulsion, a l'inverse de la puissance
générée a la hanche qui est supérieure aux controles en début d’appui (Jarvis, Reeves
et al. 2021). Des résultats semblables sont observés dans des études plus anciennes
(Villa 2014, Harandi, Ackland et al. 2020).
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Dans le plan frontal, le pic du moment externe adducteur au genou coté intact serait
supérieur au codté protheése dans une population amputée d’un membre inférieur
(Lloyd, Stanhope et al. 2010), représentant ainsi un facteur de risque d’arthrose de

genou sur le compartiment médial (Butowicz, Dearth et al. 2017).

Enfin, en termes de coordination, les ATF adoptent des synergies intra- et inter-
membres différentes des personnes en bonne santé pour compenser l'altération de la
fonction motrice sur le membre amputé. Les limitations d’amplitudes au niveau de la
hanche c6té amputé et du genou prothétique influent sur la synergie entre les
membres inférieurs lors de la marche, induisant des mécanismes compensatoires
(Liang, Gao et al. 2022).

3.3.Locomotion des ATF lors d’activités supérieures de marche

L’analyse de la marche décrit généralement une condition de marche spontanée sur
sol plat, ce qui est peu représentatif des activités quotidiennes qui exposent 'ATF a
des dévers, des sols irréguliers, la réalisation de demi-tours ou encore le
franchissement d’obstacles comme la montée et la descente de marches.

Lors de ces activités supérieures de marche, les ATF développent des asymétries et
des stratégies compensatoires (Villa 2014). Sur dévers, et particulierement lorsque la
prothése se situe en amont, les ATF éprouvent davantage de difficultés pour passer
la phase oscillante de la prothése, sont alors observées des stratégies d’augmentation
de l'inclinaison du bassin et/ou de vaulting (propulsion verticale a partir de la cheville
intacte) pour répondre a cette problématique fonctionnelle (Villa, Loiret et al. 2017).
En simulation de sol irrégulier et de pente, les ATF marchaient plus lentement, avec
des pas plus larges, et des accélérations médio-latérales du tronc plus importantes
c6té prothése par rapport au c6té intact et par rapport a une population non amputée
(Sturk, Lemaire et al. 2019). De plus, une augmentation de la vitesse du balancement
des bras et de I'écartement des bras par rapport au tronc ont été observés chez des
amputés de membre inférieur en situation de marche sur sol irrégulier (Curtze, Hof et
al. 2011). Cette adaptation vise le maintien de I’équilibre dynamique lors de la marche
en situation plus contraignante pour I'équilibre avec la prothése.

Des variations de la vitesse de marche peuvent également créer des adaptations de

patterns de marche chez les ATF. En effet, des changements de fréquence sur la
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coordination entre membres supérieurs et inférieurs ont été observés selon la vitesse
de marche, suggérant que la stabilité et 'adaptabilité de la coordination sont réduites
chez les ATF (Donker and Beek 2002).

4. Analyse de la marche pour la prise en charge des patients ATF

4.1.Bilan clinique

Un défaut de qualité de marche observé lors de 'examen clinique d’un patient amputé
de membre inférieur peut étre de 3 natures différentes : mauvais réglage de la
prothése, défaut d’utilisation de la prothése, ou déficit des capacités physiques du
patient.

O. Mohamed et H. Appling (dans Orthotics and Prosthetics in Rehabilitation (Chui,
Jorge et al. 2019)), font une description des troubles de la marche observés chez les
ATF en fonction du cycle de marche et en proposent des causes potentielles (Tableau
V).

Sur I’ensemble du cycle
Déviation Description et causes potentielles
La longueur de pas cdté sain est plus courte que du cbté
Description prothétique. Ce défaut de marche est généralement associé a des
o lombalgies provoquées par 'augmentation de la lordose lombaire.
Inégalité de . . , : . .
longueur  du o Pre-fle?(lorl de I'emboiture msuffls,a.nte
pas . Mauvals réglage du genou prothétique
Causes o Fléchisseurs de hanche contracturés
e Pathologie de hanche non détectée du c6té sain
e Le patient veut augmenter sa cadence de marche
La longueur de pas c6té amputé est plus courte que du cbté sain.
Description Ce défaut de marche est généralement associé a des lombalgies
provoquées par 'augmentation de la lordose lombaire.
e Probléme de suspension
Boiterie e Douleur lors de la mise en charge du membre inférieur
d’esquive e Mauvais réglage du genou prothétique
Causes e Insuffisance musculaire
e Moignon trés court
e« Mauvaise habitude de marche
e Peur et insécurité du patient
Marche en - Tout au long du cycle, le patient marche avec la jambe prothétique
: Description p 4
abduction placée en abduction.
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e Prothése trop longue
e Douleur et/ou appui excessif au niveau de la branche
ischio-pubienne
e Trop de tissus mous au niveau du collet de
'emboiture (bourrelet au niveau des adducteurs de
hanche)
e Contre-appui latéral de 'emboiture insuffisant
Causes e Emboiture moulée en abduction
e Emboiture trop petite
e Mauvais alignement du pied prothétique
e Abducteurs de hanche contracturés
e Contr6le musculaire insuffisant
e Peur et insécurité du patient qui cherche a augmenter son
polygone de sustentation
e Mauvaise habitude de marche
. Description Augmentation de la base de soutien, du polygone de sustentation.
Augmentation - : - e
de la largeur e Mauvais alignement du pied prothétique dans le plan
g
des pas Causes frontal o _
e Peur et insécurité du patient
Diminution de Description _Gén_éralement la vitess_e de marche des patients amputés est
vitesse de inférieure a une population non amputée.
marche Causes e La peur, l'insécurité et la douleur du patient

De 0% a 10% du cycle de marche

Déviation Description et causes potentielles
Description | Flexion du genou non contrblée entre 0 et 10% du cycle de marche.
e Emboiture trop en arriére
Instabilité du e Axe du genou en avant de la ligne de charge
genou Causes e Coin talonnier et flexion plantaire de cheville trop durs
e Faiblesse des extenseurs de hanche
e Peur et insécurité du patient
Description | Flexion plantaire rapide et inesthétique lors de I'attaque du talon au sol.
Claguement e Verrouillage du genou prothétique trop actif
du pied Causes e La butée contr6lant la dorsiflexion est trop molle ou abimée
prothétique e Mauvais choix de pied prothétique
e Signal sonore rassurant pour les patients
. _— La compression excessive du talon prothétique retarde I'abattement du
Compression | Description pied.
excessive du ST o~
talon Causes . Mauva!se I’.Igldlte du talop prothet_lque -
e Mauvais alignement sagittal du pied prothétique
Description | Lors du contact du talon au sol, le pied tourne vers I'extérieur.
Rotation e Emboiture trop serrée (surtout pour les moignons avec
externe du Causes beaucoup de tissus mous)
pied e Mauvais réglage du pied prothétique
e Contr6le musculaire insuffisant

De 10% a 40% du cycle de marche

Déviation Description et causes potentielles
Inclinaison | Descriptio | Inclinaison latérale du tronc, de la téte et des épaules au-dessus du
du tronc n membre portant lors de la phase d’appui.
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e Prothése trop courte
Douleur et/ou appui excessif au niveau de la branche ischio-
pubienne

e Contre-appui latéral de I'emboiture insuffisant
e Emboiture moulée en abduction
Causes . Incpnfort a‘la partie distale et latérale du moignon
¢ Moignon tres court
e Pied prothétique trop déporté vers I'extérieur
e Faiblesse du moyen fessier
o Faiblesse des abducteurs de hanche
¢ Manque d’équilibre
e Mauvaise habitude de marche
Abattement Descriptio Iae pie(_J prothétique reste en inversion ou en éversion lors de la phase
du pied n appul. PERT ; .
. e Mauvais alignement de 'emboiture dans le plan frontal
incomplet Causes o , . :
e Mauvais ajustement de 'emboiture sur le moignon
Descriptio | Lors de la phase d’appui, la progression est trop rapide et I'orientation du
n pied prothétique différe de celle controlatérale.
e Mauvais ajustement de 'emboiture sur le moignon
Rotation du « Douleur lors de la mise en charge du membre inférieur
pied Causes e Mauvais réglage du pied prothétique
e Attaque du talon trop rapide et trop
e Contr6le musculaire insuffisant
e Mauvaise habitude de marche
Descriptio | Pour compenser l'instabilité du genou pergue, le patient se positionne en
Hyperexten | n hyperextension.
sion du e Pré-flexion de 'emboiture insuffisante
genou Causes e Mauvais alignement du pied prothétique dans le plan sagittal
prothétique e Mauvais réglage du pied prothétique

Mauvaise habitude de marche

De 40% a 60% du cycle de marche

Déviation Description et causes potentielles
- Hésitation ou retard dans le déroulé de I'avant-pied entre le milieu et la
Retard Description fin d'appui
dans le s : : :
A A e Mauvais alignement du pied prothétique dans le plan sagittal
déroulé du . . L . -
Causes e Mauvais choix ou mauvais réglage du pied prothétique
pas o ; .
e Utilisation de chaussures avec un talon inadapté
- Le transfert trop rapide du poids corporel vers le c6té sain provoque une
Description . L
flexion antérieure du tronc.
e Mauvais alignement de 'emboiture (trop en rectitude)
o e Mauvais ajustement de 'emboiture sur le moignon (trop large en
excessive anterieur) . . . , Ce
e Douleur et/ou appui excessif au niveau de I'appui ischiatique
du tronc Causes o . o ;
e Mauvais alignement du pied prothétique dans le plan sagittal
e Mauvais réglage du pied prothétique
e Fléchisseurs de hanche contracturés
e Mauvaise habitude de marche
Description | L’hyperlordose est généralement associée a la position du bassin.
Lordose e Membre résiduel trés court
lombaire Pré-flexion de 'emboiture insuffisante
: Causes L , . .
excessive Mauvais ajustement de 'emboiture sur le moignon

Bascule du bassin provoquée par un appui ischiatique trop haut
Fléchisseurs de hanche contracturés
Faiblesse des extenseurs de hanche et/ou des abdominaux
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De 60% a 100% du cycle de marche

Déviation

Description et causes potentielles

Du début jusqu’au milieu de l'oscillation : élévation du bassin du

Description | c6té de la prothése entrainant une augmentation du co(t
Inclinaison du énergeétique. N
e . Prothgse trop I9ngue .
Causes o Prothesg ahgnee avec une trop grande _stab|I|te
e Flexion insuffisante du genou prothétique au début de
l'oscillation
Description Le talon du pieq prothétique dessine un arc de cercle latéral lors
de la phase oscillante.
e Mauvais ajustement de 'emboiture sur le moignon
Déplacement ¢ L’emboiture est enfilée avec une rotation interne excessive
latéral du pied Causes e Probléme de suspension
e Mauvais réglage du genou prothétique : trop en rotation
interne
e Faiblesse musculaire
Description Le talon du pieq prothétique dessine un arc de cercle médial lors
de la phase oscillante.
e Mauvais ajustement de 'emboiture sur le moignon
Déplacement . Ié;(ecrzggii\‘;lére est enfilée avec une rotation externe
el el e Causes e Probléme de suspension
e« Mauvais réglage du genou prothétique : trop en rotation
externe
e Faiblesse musculaire
Description L’emboiture glissye vers le bas lors de la phase oscillante puis
Phénomene  de remonte lors de I'appui.
piston e Mauvais ajustement dg I'emboiture sur le moignon
Causes e Probléme de suspension
e Contraction musculaire insuffisante
i _ Au début de loscillation, I'élévation du talon prothétique est
Défaut de | Description | yininuée par rapport au coté controlatéral.
(rjiccoum‘;fgmg:g . Prpthése align'ée avec une trop grqnde sta}bilité
e Causes . ReS|s.tance meécanique excessive a la flexion du genou
e Rotation pelvienne insuffisante
Description Au début de I’osciillation, I’élévationA c’iu talon Qrothétique est
Ascension fortement augmentée par rapport au c6té controlatéral.
SraEsae au . Résistqnce,mécanique insuffisante allg flexion du genou
i Causes o ;I;/lr?ig\r/:)ls réglage du genou prothétique (axe trop en
e Mauvaise habitude de marche
Lors de la phase oscillante, le membre prothétique décrit au sol un
Description | demi-cercle vers l'extérieur (imitation du mouvement circulaire
d’une faux).
e Prothése trop longue
o Prothése alignée avec une trop grande stabilité
e Emboiture trop petite
Attitude en o _Do;:_leur l(i_t/ou appui excessif au niveau de la branche
X . ischio-pubienne
%fg;;g:cnon / o Propléme de suspgnsion _ _
Causes o Résistance mécanique excessive a la flexion du genou

e« Moignon trop court pour créer un moment de flexion
efficace

e Abducteurs de hanche contracturés

e Faiblesse des fléchisseurs de hanche

e Peur et insécurité du patient envers le genou prothétique

e Mauvaise habitude de marche
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Lors de l'oscillation, pour faciliter le passage du pas, le patient
Description | réalise une flexion plantaire (il monte sur la pointe de pied) du c6té
sain.
e Prothése trop longue
e Prothése alignée avec une trop grande stabilité
Vaulting e Emboiture trop petite
Causes e Probleme de suspensﬁoln
o Douleur du membre résiduel
¢ Résistance mécanique excessive a la flexion du genou
e Crainte que le pied prothétique ne racle le sol
e Mauvaise habitude de marche

Tableau V : Description des troubles de la marche observés chez les ATF en fonction du cycle de marche et causes
potentielles (Chui, Jorge et al. 2019)

L’analyse clinique de la locomotion, qu’elle soit par observation directe ou par vidéo,
permet au praticien d’avoir une idée subjective des déficiences motrices d’un patient,
d’adapter sa prise en charge rééducative et d’assurer un suivi régulier de son
évolution. Cette évaluation qualitative présente des limites puisqu’elle dépend, entre
autre, de l'expérience de I'examinateur (Watelain, Froger et al. 2005) et/ou des
méthodes d’acquisitions utilisées (Lee, Pacheco et al. 2020). Par ailleurs, elle ne
permet pas de distinguer des événements trés rapides ou encore d’analyser plusieurs
segments simultanément.

La Figure 24 présente un exemple de bilan kinésithérapique de la qualité de marche
pour un patient ATF ou I'opérateur coche le ou les type(s) de gestuelle observée a la

marche.
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EtiqL_Jette
Evaluation : défauts de marche et boiteries patient

Date : Y Yy Yy Yy

Symétrie globale de la marche

Absence de dissociation des ceintures

Absence de pas postérieur

Pas prothétiques plus petits

Marche avec claquement du pied

Marche avec claguement du genou

Pas prothétiques plus grands

E .
SEEME Inégalité du temps d’appui
unipodal
Augmentation Marche en abduction

du polygone de

. Marche avec les pieds en
sustentation

rotation externe

Boiteries spécifiques

Plan frontal

Elévation du bassin

E-% du cété oscillant
P AR
Hi l"‘?}ﬁ\ Fauchage Circumduction de
:, A = hanche
i

Inclinaison du tronc
du coté de I'appui

Duchenne de Chute du bassin du
Boulogne coté de "appui

Inclinaison /
Translation des
épaules du coté de
I’appui

Mixte

. g—J) Chute du bassin du
[ J'd\ coté oscillant

Trendelenburg

Figure 24 : Bilan de qualité de marche concernant la prise en charge des ATF en kinésithérapie au centre Calvé

Avec le développement des systemes de capture du mouvement et leur généralisation
dans les structures hospitalieres spécialisées, cette évaluation clinique peut étre

complétée par des parameétres quantitatifs.

4.2. Analyse quantifiée de la marche (AQM)

Objectiver par des parametres biomécaniques les caractéristiques de la marche du
patient amputé et pouvoir comparer précisément 2 situations est tres pertinent dans

un contexte de réglages de la prothése ou de suivi rééducatif a court et long termes.
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L’analyse quantifiée de la marche est un examen sous prescription médicale indiqué
pour quantifier les troubles complexes de la marche chez I'adulte et I'enfant. Il permet
de rechercher la cause du trouble, les effets secondaires sur la marche et la
compensation conséquente (rapports de la Haute Autorité de Santé, 2006). Les
données analysées recensent plusieurs types de parametres biomécaniques :

- La cinématique des différents segments du corps, notamment les angles du
tronc, du bassin, des hanches, des genoux, et des chevilles dans les 3 plans
(sagittal, frontal et horizontal). L’acquisition de ces données se fait grace a un
systeme optoélectronique d’analyse du mouvement.

- Les forces de réaction au sol sont enregistrées par des plateformes de force
intégrées dans le chemin de marche de la piéce. Plusieurs parameétres
dynamiques sont analysés comme les valeurs des forces antéro-postérieures,
medio latérales et verticales, les moments et puissances des articulations de la
cheville, du genou et de la hanche, au cours de I'appui.

- Les principaux parametres spatio-temporels concernant la marche sont la
vitesse de marche, la cadence, la durée des phases du cycle de marche, la

longueur et largeur des pas.

Les limites de 'AQM sont liées a celles de I'analyse du mouvement humain, et peuvent
entrainer des erreurs sur la précision des mesures et l'interprétation des résultats
(Armand 2005). D’une part, les limites liées a I'acquisition concernent la précision du
systeme de mesure. Ensuite, la modélisation 3D des différents segments du corps est
réalisée en corps rigides indéformables ou le déplacement des parties molles n’est pas
considéré. Il en résulte des erreurs potentielles liées aux glissements de peau et a
'approximation de la position des centres articulaires. Enfin, la variabilité des données
peut étre liée au placement des marqueurs réalisé par I'opérateur (variabilité inter
opérateur, difficultés liées a la morphologie du patient), et a la variabilité de la marche
du sujet.

L’interprétation des données d’AQM et leur relation avec le bilan clinique est une étape
tres importante car elle participe a l'orientation thérapeutique du patient. La quantité
importante de données issues de 'AQM doit étre analysée dans son ensemble pour
pouvoir lier les différents résultats et trouver les phénoménes de cause a effet.
L’interprétation et 'orientation thérapeutique qui en résulte demande une expertise des
données biomécaniques d’'une part et cliniques d’autre part, mais surtout une capacité
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d’échange et de communication efficace entre les deux pour obtenir une réelle

pertinence de cet examen dans la prise en charge du patient.

Dans son rapport en 2006, la HAS conclut que, malgré les limites évoquées, 'AQM
apporte des données supplémentaires par rapport aux données issues des méthodes
classiques d’analyse dans I'évaluation des troubles complexes de la marche, et que le
compte rendu qui en résulte apporte un bénéfice thérapeutique pour le patient.

4.3.Le laboratoire d’analyse du mouvement du centre Jacques Calvé

Le centre Jacques Calvé dispose d’'une salle dédiée a l'analyse du mouvement.
Equipé d’un systeme optoélectronique de capture 3D du mouvement avec 8 caméras
de résolution 1.3 megapixels pour 6 d’entre elles et 1 megapixels pour les 2 autres
(Vicon Nexus™, Oxford, UK), de 2 plateformes de force de 120x60cm (AMTI,
Watertown, MA, USA) intégrées dans le sol, et de 15 voies EMG de surface (Trigno
Delsys), le laboratoire (Figure 25) est utilisé pour I'activité clinique (AQM et autres
mouvements faisant I'objet de problématiques cliniques), et pour des activités de

recherche clinique et/ou biomécanique.

Figure 25 : Laboratoire d’analyse du mouvement du centre Calvé : 8 caméras Vicon dont 2 sont mises en évidence
par des cercles jaunes ; 2 plateformes de forces intégrées dans le sol, représentées par des rectangles bleus

Les parameétres biomécaniques (paramétres spatio-temporels, données cinématiques
et dynamiques) sont calculés et analysés avec le logiciel Visual 3D (C-motion ™,

Germantown, MD).
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4.4.Evaluation de I'utilisation de rapports d’analyse quantifiée de la marche par les
professionnels de santé: application aux patients amputés de membre
inférieur
La sous-utilisation de 'AQM dans le service de rééducation vasculaire/appareillage du
centre Jacques Calvé a été relevée lors des premiers mois de ce projet de these, avec
comme principale explication la difficulté d’interprétation des parameétres
biomécaniques dans la demande clinique de I'examen de la marche des patients
amputés de membre inférieur. L'’hypothése avancée est qu’'un rapport dAQM
comprenant seulement les critéres spécifiquement recherchés par les professionnels
de santé, et traduits en tant que tel, serait davantage utilisé dans la pratique courante
gu’un rapport d’AQM préformaté par l'industriel.
Une étude d'utilisabilité percue a donc été réalisée pour évaluer I'utilisation d'un
rapport classique d’AQM, dans un contexte d’analyse de la marche d’'un patient
amputé de membre inférieur, par le personnel médical et paramédical par rapport a
I'utilisation d’un rapport spécifique au patient amputé.
Cette étude a fait 'objet d’'une communication orale au congrés de la SOFAMEA,
récompensée par le prix jeune chercheur.

Persine S., Gillet C., Anceaux F., Leteneur S., Bassement J., Knapen E., Brassart D.,
Charlate F., Simoneau E. (2020). Evaluation de I'utilisation de rapports d’Analyse
Quantifiée de la Marche par les professionnels de santé : application aux patients
amputés de membre inférieur. 19éme édition du Congres de la Société Francophone
d'Analyse du Mouvement chez I'Enfant et I'Adulte (SOFAMEA), Nice, France, janvier.

Matériel/Méthode

Deux rapports d’AQM ont été évalués par 34 professionnels de santé (6 médecins de
rééducation, 20 kinésithérapeutes, 4 orthoprothésistes et 4 ergothérapeutes) au
moyen du questionnaire d’utilisabilité System Usability Scale (SUS (Brooke 1995), et
d’'une question ensuite pour évaluer la rapidité de lecture et de compréhension du
rapport). Le rapport classique (Annexe 2) est homologué par la HAS et reprend les
principaux parametres spatio-temporels, cinématiques et dynamiques de la marche
ainsi qu’un compte rendu écrit avec synthese des résultats. Le rapport spécifique
(Annexe 3) a été réalisé selon un cahier des charges apreés échanges avec I'équipe
pluridisciplinaire du service d’appareillage pour répondre a 3 attentes : le rapport doit
étre accessible (rédigé avec des termes clinigues), rapide a lire (2 pages maximum),
et synthétique (paramétres ciblés spécifiques de la pathologie et du contexte). Chaque

rapport évalué par les professionnels de santé concernait un patient amputé de
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membre inférieur dans le cadre d’une évaluation de suivi de la qualité de marche. Les
distributions suivant une loi normale et les variances étant homogenes, une ANOVA
paramétrique a été utilisée pour calculer I'effet du type de rapport et I'effet de la

profession.

Résultats

Sur I'ensemble des 34 répondants, le score SUS du rapport classique (32.1+/-17.1)
était nettement inférieur (p<0.001) a celui du rapport spécifique (71.9+/-13.8) (Figure
26). Il n’y a pas d’effet significatif différenciant les corps de métier des professionnels
de santé. L’analyse des réponses aux questions a montré que la fréquence d’utilisation
a été évaluée en moyenne a 2.3/5 pour le rapport classique vs 3.6/5 pour le rapport
spécifique, la facilité d’utilisation a 1.8/5 vs 3.7/5, et la rapidité d’interprétation a 2.0/5

vs 3.9/5 respectivement.
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Figure 26 : Histogramme des moyennes du score SUS (compris entre O, trés peu utilisé, et 100, utilisation
importante) des répondants : Masseurs-Kinésithérapeutes (MK), Orthoprothésistes (OP), Médecins rééducateurs
(MPR) et Ergothérapeutes (Ergo). Les lignes horizontales correspondent aux valeurs moyennes obtenues par
I'ensemble des répondants.

Discussion

Le rapport classique d’AQM, bien que complet et homologué, est en fait relativement
peu exploité par les cliniciens du centre. Le développement d’un rapport spécifique,
établi en fonction des attentes cliniques, sera potentiellement plus utilisé par les
professionnels de santé. En effet, 'analyse du temps de lecture et de compréhension

du rapport, qui est I'un des facteurs majeurs d’utilisabilité du rapport, révele que le
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rapport spécifique est percu comme environ 2 fois plus rapide a lire que le rapport

classique.

Conclusion

Le score SUS du rapport classique confirme la difficulté pour les cliniciens a exploiter
les données de 'AQM pour leur pratique courante. Le rapport spécifique, plus court,
synthétique et spécifique a la pathologie du patient, semble répondre davantage aux

attentes des cliniciens, et ce, quelle que soit leur profession.

Le fonctionnement et l'utilisation d’un laboratoire d’analyse du mouvement dans une
structure de soins est propre a chaque établissement. En effet, les attentes cliniques
peuvent varier selon le degré de formation des utilisateurs a I'analyse du mouvement,
le type de retour souhaité par le prescripteur de 'AQM (compte rendu écrit, synthése
pluridisciplinaire par exemple), ou encore la nature de la problématique du patient.
Dans un contexte de suivi longitudinal de la qualité de marche d’'un patient amputé de
membre inférieur appareillé, la problématique clinique est de détecter les attitudes
potentiellement a risque de dégradation précoce du systeme musculo-squelettique
pour orienter efficacement la prise en charge thérapeutique.

L’analyse quantifiée de la marche permettant d’objectiver I'évolution du patient au
cours du temps, il a été établi un protocole de suivi des patients ATF par AQM lors de
chaque consultation en appareillage (annuelle, voire biannuelle), et a I'entrée/sortie
d’'un séjour en rééducation.

A notre connaissance, seuls Sjodahl et al. se sont intéressés a I'adaptation de la
cinématique de la marche des ATF au cours d’un séjour de rééducation fonctionnelle
(Sjodanhl, Jarnlo et al. 2002, Sjodahl, Jarnlo et al. 2003). Comprendre précisément les
stratégies d’adaptation du patient pour atteindre les objectifs de rééducation fixés
pourraient contribuer a cibler les techniques de rééducation utilisées, voire a moduler

les objectifs de rééducation.

Bilan de la partie 1

L’amputation transfémorale impacte le potentiel de mobilité et la qualité de vie. La

réorganisation motrice conséquente a I'ablation du membre entraine le développement
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d’adaptations du contréle de la locomotion pour réaliser des activités de la vie
quotidienne avec une prothése. Cependant, malgré le développement technologique
des prothéses et l'implication de la rééducation, une dégénérescence précoce du
systeme musculo-squelettique est observée suite a la locomotion avec la prothése.
Les causes mécaniques supposées sont des asymeétries a la marche, telles que la
sursollicitation du membre intact ou les compensations engendrées par la prothese, et
peuvent se traduire par de I'arthrose ou une lombalgie chronique. Un enjeu majeur de
la rééducation est de prévenir I'apparition de ces pathologies dégénératives et de
conserver le maximum de potentiel de mobilité pour entretenir une qualité de vie
compatible avec les objectifs des ATF. Cette premiére partie a présenté les nombreux
facteurs pouvant influencer les stratégies d’adaptation de la locomotion que les ATF
utilisent pour se déplacer avec leur prothése, comme les caractéristiques
morphologiques et physiques de I'individu, les caractéristiques de la prothése, et les
capacités intrinséques d’organisation et de réorganisation du mouvement aprés
amputation. Mettre en lien la compréhension des adaptations biomécaniques réalisées
par les ATF au cours de différentes situations de marche représentant sa locomotion
usuelle avec son contexte clinique permettrait d’orienter efficacement les choix
thérapeutiques et prévenir des conséquences délétéres de la locomotion avec
prothése.

Si des études ont analysé la marche de personnes ATF sur sol plat et lors d’activités
supérieures de marche, permettant de mettre en avant des stratégies motrices lors de
la déambulation avec prothese, seules 2 études ont analysé I'évolution de la
cinématique de la marche apres un séjour en rééducation, fournissant ainsi des
données caractérisant les adaptations réalisées par les ATF dans un contexte
d’augmentation des performances a la marche. Les ATF peuvent bénéficier de séjours
ponctuels en rééducation pour entretenir ou améliorer leur potentiel locomoteur. Au
cours de ces séjours un réentrainement intensif a la marche permet, la plupart du
temps, un gain de performances, en terme d’endurance, de vitesse de marche, ou de
réalisation d’activités supérieures de marche. Cependant, il peut s’avérer complexe
pour les cliniciens d’avoir une appréciation objective de I'évolution de la qualité de
marche et des adaptations réalisées par les ATF consécutives a cette augmentation
de performance. L'objectif de la 1¢"¢ étude de ce travail de thése était donc d’observer
les adaptations de la cinématique aprés un séjour de rééducation fonctionnelle chez

des patients ATF.
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Contribution expérimentale

Etude 1: Adaptations cinématiques de la marche spontané d’amputés
transfémoraux aprés un programme de rééducation fonctionnelle

Cette étude a fait I'objet de la publication suivante (Annexe 4) :

Persine, S., Leteneur, S., Gillet, C., Bassement, J., Charlaté, F., & Simoneau-
Buessinger, E. (2022). Walking abilities improvements are associated with pelvis and
trunk kinematic adaptations in transfemoral amputees after rehabilitation. Clinical
Biomechanics, 94, 105619.

Elle avait pour objectif principal d’évaluer I'impact d’'un séjour de rééducation
ponctuelle pour des ATF déja appareillés sur la qualité de marche et notamment les
mouvements du tronc et du bassin. Elle a été approuvée en amont par le comité
d’éthique interne du Groupement des Hopitaux de I'Institut Catholique de Lille (RNIPH-

2021-14), et est en accord avec la déclaration de Helsinki.

Introduction

Il a été montré dans le cadre théorique que des mouvements asymétriques a la marche
entre le membre inférieur intact et le membre inférieur prothétique ainsi que des
stratégies de compensation au niveau du tronc et du bassin, sont associés a un risque
de développer des lésions précoces du systéme musculo-squelettique (Butowicz,
Krupenevich et al. 2020, Harandi, Ackland et al. 2020).

Des séjours de rééducation fonctionnelle peuvent étre proposés aux ATF pour
améliorer les capacités locomotrices et réduire le risque de ces conséquences a long
terme. La rééducation inclue, selon le bilan clinique d’entrée, des exercices visant a
améliorer les déficits de force musculaire et d’amplitude articulaire, mais aussi de la
rééducation neuromusculaire et de I'entrainement a la marche (Highsmith, Andrews et
al. 2016). Il a en effet été montré que des programmes de rééducation bases sur de
'entrainement a la marche permettent de réduire des déficits observés sur les
parametres spatio-temporels de la marche, et d’augmenter la mobilité fonctionnelle
(Highsmith, Andrews et al. 2016, Gailey, Gaunaurd et al. 2020). Il est également
supposeé que les objectifs de rééducation dans ce type de contexte sont de retrouver
une démarche symétrique (Esquenazi 2014, Highsmith, Andrews et al. 2016, Gailey,
Gaunaurd et al. 2020).
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Des asymétries fonctionnelles a la marche peuvent étre observées chez les ATF par
rapport a leur matériel prothétique (Cutti, Verni et al. 2018, Castiglia, Ranavolo et al.
2020, Kowal, Winiarski et al. 2021), objectivables par les paramétres spatio-temporels
et les paramétres cinématiques, en particulier du bassin et des membres inférieurs
(Sjodahl, Jarnlo et al. 2002, Sjodahl, Jarnlo et al. 2003, Heitzmann, Leboucher et al.
2020). De plus, la force musculaire (Rutkowska-Kucharska, Kowal et al. 2018,
Harandi, Ackland et al. 2020, Heitzmann, Leboucher et al. 2020) et I'activation
musculaire (Wentink, Prinsen et al. 2013, Butowicz, Acasio et al. 2018, Tatarelli,
Serrao et al. 2020) sont, de par 'amputation, asymétriques entre les 2 membres
inférieurs. Ces asymeétries pourraient engendrer des compensations liées au déficit de
propulsion cété prothése, mais aussi avoir des conséquences sur la stabilité a la
marche (Schaarschmidt, Lipfert et al. 2012, Hak, van Dieen et al. 2014). Cependant,
la littérature n’est pas claire sur le fait qu’'une symétrie parfaite a la marche serait
réellement la meilleure option dans le cadre de la rééducation avec prothese (Cultti,
Verni et al. 2018).

Dans un autre point de vue, I'objectif principal du patient ATF est de retrouver une
« marche normale », ou au moins percue comme telle par des personnes sans
pathologie locomotrice. Cependant, une zone grise et indéfinie existe dans la
perception humaine de la marche. Plus précisément, la démarche humaine peut étre
anormale mais percue comme non pathologique ou seulement étrange par les
observateurs (Handzic and Reed 2015). Ce biais de perception devrait étre pris en
considération dans les programmes de rééducation car il s’agirait a la fois de satisfaire
'objectif du patient en terme d’intégration sociale tout en conservant certaines
asymétries conséquentes a la marche avec prothése. La problématique des
professionnels de santé réside dans le choix des objectifs de rééducation qui doivent
concilier les besoins du patient avec les recommandations cliniques liées a sa

pathologie et aux éventuelles conséquences sur le long terme.

Le bilan clinique de la qualité de marche repose souvent sur linterprétation de la
cinématique du mouvement par le professionnel de santé (médecin de rééducation,
orthoprothésiste, kinésithérapeute), ainsi que sur des parametres spatio-temporels et

des données cinématiques quand ceux-ci sont quantifiables au moyen d’outils de
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mesure. A notre connaissance, seules 2 études ont observé la cinématique des
membres inférieurs et du bassin d’une population ATF avant et aprés rééducation
fonctionnelle (Sjodahl, Jarnlo et al. 2002, Sjodahl, Jarnlo et al. 2003). Cependant nous
n’avons pas trouvé d’études analysant la cinématique du tronc dans ce contexte. Or,
la masse du tronc chez ’lhomme correspond a environ la moitié de sa masse corporelle
totale (de Leva 1996), et plusieurs études ont montré I'impact important de la position
du tronc sur le mouvement humain (Gillet, Duboy et al. 2003, Leteneur, Gillet et al.
2009). Les principaux effets de l'inclinaison du tronc sur la cinématique de la marche
ont été étudiés dans des populations non pathologiques (Thorstensson, Nilsson et al.
1984, Leroux, Fung et al. 2002, Saha, Gard et al. 2008), chez les personnes agées
(McGibbon and Krebs 2001), et des personnes avec un rachis pathologique
(Engsberg, Bridwell et al. 2001). Sachant que des compensations se produisant au
niveau du bassin et/ou du tronc pourraient augmenter le risque de lombalgie
(Highsmith, Goff et al. 2019), il serait pertinent de quantifier I'évolution de ces
parametres suite a un programme de rééducation fonctionnelle chez les ATF.

L’objectif de cette étude était donc d’évaluer I'impact d’'un programme de rééducation
fonctionnelle sur la cinématique 3D du tronc et du bassin d’ATF lors d’'une tache de
marche sur sol plat. L’hypothése avancée était qu’'une augmentation des capacités
fonctionnelles objectivées par des tests cliniques soit associée a une amélioration de
la symétrie des pas ainsi qu’a une attitude plus symeétrique du tronc et du bassin entre

le début et la fin d’'un séjour de rééducation fonctionnelle chez des ATF appareillés.

Matériel/Méthode

L’étude a été réalisée a partir des données d’AQM de 11 patients ATF (Figure 27)
ayant réalisé un séjour de rééducation fonctionnelle de 4 semaines dans le service. Le
programme de rééducation effectué est basé sur du réentrainement a la marche dans
différentes conditions de la vie quotidienne, du travail de I'’équilibre et corrections
posturales, du renforcement musculaire et travail d’assouplissement, et autres
activités physiques adaptées pour développer la mobilité. En plus du bilan clinique
réalisé chaque semaine, une AQM est systéematiquement réalisée a I'entrée et a la
sortie du séjour pour évaluer la progression et le suivi du patient a long terme.

Différentes conditions de marche représentant la locomotion en milieu urbain sont
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analysées, a savoir la marche spontanée sur sol plat, la marche rapide, en devers, le

demi-tour, et la montée et descente d’une marche.

Age (years) Mass (kg) Height (m) Gender Eticlogy Klevel Prosthetic knee Number of crutches

TF_01 64 74 1.65 M Trauma 3 C-leg 0
TF.02 71 108 1.78 M Vascular 3 Kenevo C 1
TF03 60 B& 1.54 F Trauma 4 Bheo 0
TF_04 76 61 1.55 F Canpar 2 Procedo 0
TF.05 72 100 1.76 M Vascular 3 C-leg 1
TF.06 64 o6 1.60 F Vascular 2 Kenevo C 1
TF.O7 52 77 1.75 M Vazeular 3 C-leg 0
TF.08 61 75 1.76 M Trauma 3 C-leg 1]
TF.09 68 75 1.70 F Vascular 2 Kenevo C 1
TF_10 21 ar 191 M Canpar 4 C-leg 0
TFE_11 33 72 1.72 M Trauma 4 Fheo 1]
AVG 58 81 1.70

5D 17 17 0.11

Figure 27 : Caractéristiques des 11 participants

Les patients ont été recrutés s’ils utilisaient leur prothése définitive depuis plus d’'un
mois, si leurs objectifs de rééducation étaient d’améliorer les capacités et la qualité de
marche. Ont été exclus les patients avec un k-level inférieur a 2 selon la Medicare
Level Fonctional Classification (Gailey, Roach et al. 2002) ; ceux ayant du diabéte ou
pathologie cardiaque, orthopédigue, ou neurologique non contrdlé médicalement ; ou

ceux ayant un périmetre de marche inférieur a 50 m.

Les capacités fonctionnelles concernant la marche ont été évaluées par 2 tests
cliniques : le test de 6minutes (6MWT) et le timed up and go test (TUG), communément
utilisés aprés amputation de membre inférieur (Lin and Bose 2008, Sions, Beisheim et
al. 2018). Pour le 6MWT, il était demandé au patient de marcher le plus rapidement
possible pendant 6 minutes en faisant des allers-retours le long d’un couloir de 30 m.
Les patients pouvaient ralentir voire s’arréter si nécessaire. La distance parcourue sur
le temps imparti était alors relevée (ATS statement: guidelines for the six-minute walk
test(Laboratories 2002)). D’apres les références initiales décrivant le TUG (Podsiadlo
and Richardson 1991), il était demandé a chaque patient de commencer le test en
position assis sur une chaise, se lever et marcher sur une distance de 3 m, faire un
demi-tour, et revenir s’asseoir le plus rapidement possible. Le critere de jugement de
ce test est le temps de réalisation.

En complément de ces tests cliniques, des AQM ont été réalisées dans une salle de
capture 3D du mouvement équipé de 8 caméras infra rouges (Vicon Nexus™, Oxford,
UK) ayant une fréquence d’échantillonnage de 100Hz. Quarante-neuf marqueurs rétro

réflechissants étaient disposés sur le corps des patients pour un modele corps entier.
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Dans cette étude rétrospective, les mouvements du tronc et du bassin ont été analyseés
dans les 3 plans. Pour modéliser le tronc, les marqueurs utilisés étaient placés en
regard du processus épineux de C7, T2, T7 et L1, ainsi qu’en regard du bord supérieur
du manubrium sternal et de l'appendice xiphoide (Figure 28). Les épines iliaques
antéro et postéro-supérieures ont servi a représenter le bassin. Le tronc et le bassin
ont ensuite été chacun modélisés comme un segment rigide, en accord avec les
recommandations de I'lnternational Society of Biomechanics (Wu, Siegler et al. 2002,
Wu, van der Helm et al. 2005). Les axes du bassin ont été définis comme suit : I'axe
X est parallele a la droite reliant les épines iliaques antéro-supérieures droite et gauche
et est orienté vers la droite ; L’axe Y est situé dans le plan défini par les 2 épines
iliaques antéro-supérieures et le point médian des 2 épines iliaques postéro-
supérieures, orthogonal a I'axe X, et orienté vers 'avant ; et I'axe Z est perpendiculaire
al'axe X et a 'axe Y, et orienté vers le haut. Les axes du segment tronc sont définis
par : 'axe X perpendiculaire au plan formé par le manubrium sternal et C7 ainsi le point
meédian entre le processus xiphoide et T7, 'axe X est orienté vers la droite ; 'axe Z
relie le point médian entre le processus xiphoide et T7 et celui entre le manubrium
sternal et C7, et est orienté vers le haut ; 'axe Y est perpendiculaire aux axes X et Z
et est orienté vers I'avant. L’'ensemble de ces segments ont été défini dans un repére

orthonormé.
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Figure 28 : Placement des marqueurs permettant de modéliser le segment tronc et le segment bassin (marqueurs
rouges).
La consigne était de marcher a vitesse spontanée le long du chemin de marche du
laboratoire, sur une distance de 10 m. Un minimum de 8 cycles complets de marche
par patient ont alors été traités pour les analyses. Les patients ont réalisé les tests

dans les mémes conditions entre le début et la fin de rééducation.

Les mouvements du tronc et du bassin ont été analysés a partir des amplitudes
articulaires (RoM — Range of Motion) du tronc et du bassin par rapport au repére du
laboratoire. Les RoM ont été calculés sur la phase de simple appui coté prothése et

celle de simple appui coté intact. Ces phases correspondent respectivement au
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décollement du pied intact jusqu’a la pose du pied intact d’'une part, et au décollement
du pied prothétique jusqu’a la pose du pied prothétique d’autre part.
La moyenne de chaque parameétre spatio-temporel a été calculée sur 'ensemble des
cycles traités, a savoir la vitesse de marche (calculée a partir du centre de masse), la
longueur des pas par coté (distance entre 2 poses de talon au sol consécutives,
mesurée a partir de la coordonnée 3D du marqueur au talon), et la largeur des pas
(distance entre les talons selon I'axe médio-latéral de 2 poses de pied successives).
L’équation suivante a été utilisée pour comparer la symétrie de longueur des pas et du
RoM du tronc et du bassin entre I'appui coté prothése et 'appui cbté intact, en intra-
sujet, avant et apres rééducation :

Si = |xp — x5

S désigne la symétrie pour une variable x entre le coté prothétique P et le c6té intact I, pour le temps ti
(t0 étant avant rééducation et t1 apres rééducation).

L’analyse statistique a été réalisée avec le logiciel libre R (Team 2013). Des
statistiques descriptives ont été réalisés pour analyser les caractéristiques des
participants et décrire les résultats des paramétres. Aprées vérification de la distribution
des variables avec le test de Shapiro Wilk, des tests t pour données appariées ont été
utilisés afin de comparer les variables avant et apres rééducation. Le degré de

significativité des tests était de p < 0.05.

Résultats

Une différence significative (p = 0.005) a été observée sur le test de marche de 6
minutes apres rééducation avec une augmentation moyenne de 39.4 + 36.8 m. Les
performances sur le TUG étaient également améliorées (p 0.04) avec un temps
diminué d’en moyenne 1.2 £ 1.8 s aprés rééducation (Figure 29 a et c).

Sur les parametres spatio-temporels de la marche, seule la largeur des pas changeait
apres rééducation (p = 0.04) avec une diminution moyenne de de 1.1 + 1.6 cm (Figure
29 b, d, e, f). La vitesse de marche spontanée tendait a augmenter aprés rééducation
(p = 0.06). Cependant la différence initiale de longueur de pas entre le cbté intact et
prothétique n’était pas significativement réduite aprés rééducation (p = 0.40) (Tableau
V).
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Figure 29 : Résultats sur les tests fonctionels (a, Timed Up and Go test ; c, test de 6 minutes) and les parametres
spatio-temporels de la marche (b,d,e,f) avant (to) et aprées (t1) rééducation. « * » montre une différence significative
avant/apres rééducation avec p < 0.05.

Concernant la cinématique du tronc et du bassin, il a été observé une diminution de
'asymétrie sur 'amplitude du tronc dans le plan frontal entre I'appui prothétique par
rapport a I'appui intact aprés rééducation (p = 0.01) avec une amplitude moyenne de
1.5° (Tableau VI). L’intervalle de confiance 95% de la différence entre to et t1 était
systématiquement négative, montrant que chaque ATF avait une évolution similaire

apres rééducation (Annexe 4).

Before rehabilitation (t;) After rehabilitation (t;) P-value 95% confidence interval

|Prosthetic stance — Intact stance Step length, m 0.04 (0.04) 0.05 (0.04) 0.40 [-0.01; 0.02]

Trunk frontal inclination, ® 2,64 (2.11) 1.17 (0.74) 0.01* [-2.73; —0.31]

Trunk transversal rotation, ° 1.81 (1.22) 1.97 (1.45) 0.66 [-0.60; 0.90]

Trunk sagiteal inclination, ° 0.88 (0.72) 1.31 (0.96) 0.27 [-0.39; 1.22]

Pelvis frontal obliquity, 1.48 (1.08) 1.52 (0.98) 0.95 [-0.42; 0.44]

Pelvis transversal rotation, * 2.70(1.86) 2.76 (2.28) 0.62 [-0.44; 0.71]

Pelvis sagittal ile, * 2.01 (1.63) 1.91 (1.99) 0.46 [-0.94; 0.46]

Tableau VI : Valeurs de p et intervalles de confiance a 95% des T-tests appariés concernant les variables relatives
a la symeétrie entre I'appui c6té intact et I'appui prothétique avant et aprés rééducation. « * » montre une différence
significative avant/aprés rééducation avec p < 0.05.

Entre to et t1, I'inclinaison du bassin était significativement augmentée durant les
phases de simple appui, que ce soit sur I'appui prothétique (p = 0.02) ou sur I'appui
intact (p = 0.005) (Figure 30.a). De plus, une augmentation significative de I'amplitude
de rotation du tronc a été observée durant la phase de simple appui intact aprés
rééducation (p = 0.007) (Figure 30.b). Pour I'inclinaison du bassin dans le plan frontal
et la rotation du tronc, l'intervalle de confiance a 95% de la différence entre tO et t1

était systématiquement positive, indiquant que chaque ATF augmentait sa mobilité
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aprés rééducation (Annexe 4). Dans le plan sagittal, aucune différence significative n’a

été identifiée entre avant et apres rééducation (p > 0.05) (Figure 30.c).
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Figure 30 : Amplitude (RoM) du tronc et du bassin durant les phases de simple appui, dans les 3 plans de l'espace
(a, b, ¢), avant (to) et aprés (t1) rééducation. « * » montre une différence significative avant/aprées rééducation avec
p <0.05.

Discussion
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L’objectif principal de cette étude était d’évaluer limpact d’'un programme de
rééducation fonctionnelle sur la cinématique 3D du tronc et du bassin lors de la marche
sur sol plat des ATF. Les résultats ont mis en évidence que I'amélioration clinique des
patients sur les tests fonctionnels n’était pas nécessairement liée a une amélioration
de la symétrie entre le pas c6té prothese et le pas coté intact mais était associée a

des adaptations de la cinématique de la marche, en I'occurrence du tronc et du bassin.

Le but de la rééducation est d’'améliorer la qualité de vie du patient, ce qui peut étre
atteint avec une amélioration des capacités fonctionnelles. Concernant la locomotion,
le 6BMWT et le TUG sont représentatifs et couramment utilisés pour évaluer les
capacités fonctionnelles des amputés de membre inférieur (Lin and Bose 2008, Sions,
Beisheim et al. 2018). Les patients de I'étude avaient des performances similaires sur
les capacités fonctionnelles par rapport a une étude ultérieure sur les ATF (Sions,
Beisheim et al. 2018). En effet, aprés rééducation les patients augmentaient
significativement la distance parcourue sur le 6MWT (p = 0.005) avec un pourcentage
d’augmentation de 13.6%, et diminuaient le temps nécessaire a la réalisation du TUG
(p = 0.04) de 8.7 %. Une tendance a 'augmentation de la vitesse de marche a été
relevée apres rééducation (+8% ; p = 0.06). L'importance de ces gains montre le
bénéfice de la rééducation sur I'endurance a la marche et I'agilité lors de la locomotion
avec prothése (Balk, Gazula et al. 2018). Le |léger décalage entre les évolutions des
vitesses de marche sur le 6MWT et |a vitesse spontanée lors de 'AQM peut s’expliquer

par la différence de consigne entre les 2 taches.

Ces améliorations des capacités fonctionnelles n’étaient pas fortement liées aux
modifications des paramétres spatio-temporels de la marche. L’asymétrie de longueur
de pas entre le coté intact et prothétique était de 4 +4 cm avant rééducation, ce qui est
comparable aux données de I'étude de Carse avec 60 ATF (Carse, Scott et al. 2020).
Le programme de rééducation n’a pas significativement changé la longueur de pas ni
'asymétrie, mais les amputés ont montré une amélioration de 'endurance et de I'agilité
a la marche représentée respectivement par le 6MWT et le TUG. De plus, la largeur
des pas était diminuée (p = 0.04) apres rééducation. Cette diminution significative était
probablement liée a la tendance a 'augmentation de la vitesse de marche spontanée
sur 10 m. Chez une population non pathologique, des ajustements de la largeur de

pas sont réalisés en fonction de la vitesse de marche et du contexte environnemental
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(Stimpson, Heitkamp et al. 2018). Ainsi, ces améliorations peuvent étre liées a un gain
de contrdle de I'équilibre dynamique suite au programme de rééducation. Pour assurer
la stabilité médio-latérale de la marche, la largeur de pas est fortement liée a la
mécanique du bassin (Bruijn and van Dieen 2018, Stimpson, Heitkamp et al. 2018).
Wand et Srinivasan ont montré que jusqu’'a 80% de la variance de I'écartement des
pieds par rapport & la moyenne lors de la marche pouvaient s’expliquer par les
déviations de la position du bassin (Wang and Srinivasan 2014). De plus, Bruijn et
Van Dieen ont montré que les variations du centre de masse étaient principalement
modulées par I'activité des muscles abducteurs de hanche pendant la phase oscillante
de la marche, ce qui contribue a la stabilité dans le plan frontal lors du simple appui
(Bruijn and van Dieen 2018).

Les profils cinématiqgues du bassin dans le plan frontal chez les ATF sont
contradictoires avec d’autres études qui ont rapporté moins de mouvement pelvien
global, une élévation controlatérale du bassin durant I'appui cété intact, et une chute
du bassin controlatérale a I'appui c6té prothese (Sjodahl, Jarnlo et al. 2003, Butowicz,
Krupenevich et al. 2020). Notre étude a montré une augmentation significative de
I'amplitude du bassin dans le plan frontal durant 'appui cété intact (p = 0.005) et durant
'appui coté prothése (p = 0.02) apreés rééducation. D’une part, améliorer I'équilibre,
I'agilité, et la vitesse de marche spontanée pourrait modifier les stratégies d’adaptation
des ATF concernant les mouvements du bassin dans le plan frontal. Une insuffisance
de raccourcissement du membre inférieur nécessaire au passage du pas lors de la
phase oscillante peut engendrer des stratégies de compensation afin que le pied
prothétique ne traine pas au sol (Butowicz, Krupenevich et al. 2020, Carse, Scott et al.
2020). Sjodahl suggere que la chute rapide du bassin durant 'appui prothétique
pourrait étre due au dysfonctionnement des abducteurs de hanche du membre
résiduel, ou de la difficulté a stabiliser le fémur sur le plan médio-latéral dans
I'emboiture (Sjodahl, Jarnlo et al. 2003). D’autre part, 'augmentation de I'amplitude du
bassin chez les ATF apres rééducation pourrait faciliter les adaptations lors de la
marche sur des surfaces irréguliéres dans la recherche de I'équilibre dynamique. Dans
la méme idée, en étudiant les effets du vieillissement sur les capacités de marche, une
étude a montré que les personnes agees avaient un comportement plus rigide que les
jeunes adultes lors de taches de marche a différentes vitesses, caractérisé par une

incapacité a faire des adaptations de la cinématique du bassin et du tronc (Gimmon,
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Riemer et al. 2015). Cette attitude rigide étant également connue pour étre en partie
responsable de lombalgie (Bourigua, Simoneau et al. 2014), elle pourrait
potentiellement contribuer a la prévalence de la lombalgie chez les personnes
amputées (Russell Esposito and Wilken 2014). Les programmes de rééducation des
ATF devraient donc favoriser le contrdle dynamique du bassin pendant I'appui
prothétique, tout en améliorant la mobilité globale du bassin pour faciliter les
adaptations de la marche que peuvent réaliser les ATF dans leurs activités

guotidiennes.

Etant donné que des altérations de la mobilité du bassin affectent potentiellement la
cinématique du tronc (Veneman, Menger et al. 2008), 'augmentation de I'amplitude
du bassin aprés rééducation pourrait étre liée a I'augmentation significative de
I'amplitude du tronc dans le plan horizontal durant le simple appui c6té intact. A notre
connaissance, il n’y a pas d’étude ayant analysé la cinématique du tronc dans le plan
horizontal dans un contexte avant/apres rééducation chez des ATF. Cependant, une
étude récente a observé que I'amplitude du tronc d’ATF dans le plan sagittal et
horizontal diminuait avec le temps au cours de la premiére année de déambulation
avec prothese, a vitesse de marche spontanée (Mahon, Butowicz et al. 2020). Les
auteurs n'ont pas précisé si tous les participants ont participé a un programme de
rééducation, et si tel était le cas, les modalités du programme n’ont pas été évaluées.
Au niveau de la symétrie entre la cinématique du tronc lors de I'appui prothétique par
rapport a celle lors de I'appui intact, nos résultats ont montré que I'asymétrie présente
dans le plan frontal était significativement diminuée aprés rééducation (p = 0.01). Ce
résultat montre une meilleure redistribution de la symétrie du tronc autour de I'axe
vertical durant la marche. Bien que cette redistribution ne soit de l'ordre que de
quelques degrés, le tronc représentant environ 50 % de la masse corporelle totale,
cette évolution pourrait influencer significativement la marche. Il a par ailleurs été
montré que de petits mouvements du tronc autour de I'axe vertical dans le plan sagittal
pouvaient modifier significativement les patterns de marche (Gillet, Duboy et al. 2003,
Saha, Gard et al. 2008, Leteneur, Gillet et al. 2009). Dans le plan frontal, un
mouvement plus symétrique du tronc pourrait contribuer a améliorer I'équilibre
dynamique (Winter, MacKinnon et al. 1993) apres rééducation dans le cadre d’une
amputation de membre inférieur, et pourrait également expliquer la diminution de la

largeur des pas lors de la marche (Arvin, van Dieen et al. 2016). Cette modification de
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la cinématique du tronc aprés rééducation pourrait en partie expliquer 'amélioration
sur les tests fonctionnels. De plus, 'amélioration de la symétrie pourrait contribuer a
répondre a une attente majeure du patient de retrouver une démarche pergue comme
« normale » par son entourage. Certaines pathologies et asymétries de la marche
peuvent étre percues comme non pathologiques et normales (Handzic and Reed
2015). Une légere asymétrie pourrait donc étre autorisée dans le schéma de marche
permettant de faciliter les adaptations par rapport a la prothese, et de satisfaire
l'objectif du patient d’acquérir une démarche qui n’est pas pergue par son

environnement social comme pathologique.

Malgré le fait que le programme de rééducation de notre étude ne ciblait pas
spécifiguement des corrections posturales au niveau du tronc et du bassin, nos
résultats ont montré une augmentation de la mobilité du bassin et une amélioration du
contréle dynamique de la marche. Un séjour de rééducation fonctionnelle pour des
ATF utilisant couramment leur prothése permet donc, en plus du gain sur les capacités
locomotrices, de réaliser des entrainements a la marche avec le retour des thérapeutes
et leur perception de la symétrie de la marche. Cette prise de conscience a
probablement contribué ici au réajustement du tronc des ATF autour de I'axe vertical

lors de la marche sur sol plat.

Cette étude présentait plusieurs limites. Premierement, les ATF inclus avaient
différentes étiologies mais cette population était représentative de celle présente en
centre de rééducation. Secondairement, les prothéses utilisées par les patients inclus
dans cette étude ne représentaient pas I'ensemble des types de prothéses existantes,
et seuls les amputés de membre inférieur au niveau transfémoral ont été inclus. Nous
ne pouvons donc pas généraliser ces résultats a 'ensemble des prothéses et des
amputations de membre inférieur. Troisiemement, TAQM étant réalisée dans un
laboratoire, I'analyse ne releve pas des conditions réelles de marche de la vie
courante. Dans ce contexte, il pourrait étre pertinent de développer une approche plus
ecologique de I'analyse de la marche en variant les surfaces sur lesquelles marche le

patient ou en réalisant des tests en extérieur.

Conclusion
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Les personnes amputées au niveau transfémoral présentent des asymeétries a la
marche associées a des altérations de la cinématique du tronc et du bassin. Des
séjours de rééducation peuvent étre proposés de maniére ponctuelle aux ATF pour
limiter le risque de développer des lésions du systeme musculo-squelettique
secondaires a la marche avec prothese ayant pour conséquence une diminution des
capacités fonctionnelles et de la qualité de vie. Notre étude a montré un effet positif de
la rééducation sur les capacités fonctionnelles des patients représentées ici par
'endurance et lagilité a la marche. Cette amélioration était associée a une
augmentation de la mobilité du bassin dans le plan frontal et a une redistribution plus
symétrique du tronc autour de I'axe vertical durant la marche. La cinématique du
bassin et du tronc devrait étre inclus dans le bilan de suivi des ATF au cours de
consultations d’appareillage. Les résultats de cette étude mettent en avant
'importance de programmes de rééducation posturale chez les ATF pour améliorer le

contréle dynamique du bassin et du tronc.

Bilan de la 1° étude

La rééducation a la marche avec prothése chez les ATF a pour objectif 'acquisition
des stratégies de marche alliant contréle et stabilité lors des différentes activités de la
vie quotidienne. Des séjours de rééducation fonctionnelle peuvent étre proposés au
cours du suivi du patient appareillé pour entretenir voire améliorer le potentiel
locomoteur et réduire les asymétries a la marche.

Pour atteindre les objectifs de rééducation fixés par le programme de rééducation
fonctionnelle, les ATF vont mettre en place des adaptations locomotrices, en
'occurrence de la cinématique du tronc et du bassin, lors de la marche sur sol plat.
Ces adaptations se manifestent ici par une diminution de I'asymétrie du balancement
latéral du tronc et une augmentation de la mobilité frontale du bassin.

S’agissant d’ATF habitués a utiliser leur prothése dans leurs activités de la vie
quotidienne, la phase d’apprentissage et d’adaptation permettant au SNC d’anticiper
les perturbations liées a la marche avec prothése a normalement permis de développer
des stratégies motrices (Horak and Nashner 1986) efficaces pour se déplacer en
sécurité dans leur contexte environnemental. La rééducation fonctionnelle provoque

des perturbations nécessitant I'acquisition d’'une nouvelle habileté motrice. En effet,
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'augmentation des performances de marche implique une régulation du contréle
postural pour conserver une efficacité en terme de dépense énergétique, d’équilibre,
et de fluidité du geste (notion d’optimisation (Liu and Todorov 2007)). Une adaptation
observée était 'augmentation de la mobilité du bassin dans le plan frontal. Sachant
gue pour certains auteurs le nombre potentiellement important de degrés de liberté
représente une souplesse de fonctionnement permettant aux éléments de contréle
d’assurer stabilité et flexibilité du systeme (Latash, Scholz et al. 2007) nous pouvons
supposer que pour répondre aux perturbations induites par l'augmentation des
performances locomotrices, les ATF se sont adaptés en augmentant la mobilité du
bassin.

La solution choisie par les ATF dans ce contexte a donc été 'augmentation des degrés
de liberté du bassin. Cependant il est cliniquement observé dans d’autres contextes
un « gel » des degrés de liberté, notamment dans un environnement plus contraignant
d’'un point de vue locomoteur. Dans la marche en dévers, il est fréquemment observé
une asymétrie du balancement des bras se traduisant par une diminution d’amplitude
de I'un d’entre eux. Or, il a été avancé qu’une solution proposée par le SNC face a une
contrainte peut étre de « geler » les degrés de liberté du systéme, se traduisant par la
rigidification des angles articulaires limitant la liberté de mouvement a ce niveau
(Bernstein 1967). Comprendre I'adaptation de la coordination entre membre supérieur
et membre inférieur dans un contexte de marche en dévers, tadche environnementale
courante mais plus contraignante pour 'ATF, permettrait d’orienter de maniére plus
spécifique les exercices de rééducation afin de rendre cette tache moins difficile pour
IATF.

87




Etude 2 : Adaptations de la coordination entre membre supérieur et membre
inférieur des ATF lors de la marche en dévers

Cette étude a fait 'objet de la publication suivante (Annexe 5) :

Persine, S., Simoneau-Buessinger, E., Charlaté, F., Bassement, J., Gillet, C.,
Découfour, N., & Leteneur, S. (2023). Transfemoral amputees adapt their gait during
cross-slope walking with specific upper-lower limb coordination. Gait & Posture, 105,
171-176.

Le Comité de Protection des Personnes Sud Ouest et Outre-mer a validé le projet dans
laquelle cette étude est inclue en novembre 2021 (21.01842.000030). Tous les

participants de cette étude ont signé un consentement éclairé en accord avec la

déclaration d’Helsinki.

Introduction

Adaptation de la coordination lors de la marche pathologique

Les asymétries de la marche et du mouvement sont des variables importantes a
considérer pour comprendre les mécanismes de la locomotion humaine et pour prédire
le risque de blessure ainsi que l'efficacité d’'une prise en charge clinique (Queen,
Dickerson et al. 2020). Quand une contrainte lestée est placée sur 'une des jambes
d’'une personne non pathologique, provoquant ainsi une asymeétrie, des adaptations
de la coordination des membres inférieurs ont été observées suggérant que les deux
jambes contribuent a la dynamique globale de la marche (Haddad, van Emmerik et al.
2006). Wallard et al. ont montré que la coordination intersegmentaire était modifiée
dans le cas de Iésion périphérique ou centrale pour compenser la faiblesse du membre
atteint en sollicitant différentes synergies musculaires. Leurs résultats suggerent que
les patients atteints d’arthrose de hanche adaptent leur coordination pour optimiser la
marche avec un ratio bénéfice/contrainte le plus efficace possible (Wallard, Boulet et
al. 2018). Concernant les amputés de membre inférieur, nous savons qu’ils ont
potentiellement une majoration de I'asymétrie a la marche dans des conditions
difficiles comme la marche sur terrain irrégulier ou en dévers (Sturk, Lemaire et al.
2019). Des variations de vitesse peuvent également générer des adaptations comme
les variations de fréquence observées sur la coordination entre les membres

supérieurs et inférieurs des ATF par rapport a une population témoin en condition de
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marche lente (Donker and Beek 2002). Par ailleurs, une augmentation de la vitesse
de balancement des bras a été observé chez des amputés de membre inférieur pour
aider a stabiliser la marche sur terrain irrégulier (Curtze, Hof et al. 2011). Le
balancement des bras lors de la marche permet une réduction du cout énergétique de
par la coordination croisée entre les membres supérieurs et les membres inférieurs
(Meyns, Bruijn et al. 2013). Il est donc pertinent d’évaluer la coordination entre les
membres supérieurs et inférieurs dans le plan sagittal dans un contexte de marche
pathologique asymétrique. La coordination intersegmentaire peut étre analysée a

I'aide des phases relatives continues (CRP).

Effet du dévers sur la marche chez une population non pathologique et chez les ATF

Les dévers font parties de notre environnement urbain. En effet, les trottoirs et routes
sont agencés de telle maniére a faciliter 'écoulement des eaux lors d’intempéries.
Plusieurs adaptations biomécaniques ont été observées en comparant la marche sur
sol plat par rapport a la marche sur dévers chez des personnes non pathologiques. Un
simple dévers de 6° induit une diminution significative de la largeur des pas, ainsi que
plusieurs asymétries selon le coté amont ou aval du dévers : sur le raccourcissement
fonctionnel du membre inférieur en phase oscillante, les forces médio-latérales de
réaction au sol, 'angle d’adduction de hanche, I'angle de valgus/varus de cheville
(Dixon and Pearsall 2010).

Des changements de la cinématique de marche en dévers ont également été observés
dans une population ATF. Concernant les parameétres spatio-temporels, la vitesse de
marche est diminuée par rapport a la marche sur sol plat, mais la largeur de pas reste
similaire (Villa, Loiret et al. 2017). Au niveau de la cinématique, différentes stratégies
sont observées ayant pour objectif un raccourcissement efficace du membre inférieur
prothétique durant la phase oscillante comme une diminution de I'angle de flexion du
genou intact durant I'appui quand le membre prothétique est en haut du dévers, en
paralléle d’'une augmentation de l'angle d’inclinaison du bassin pour aider au
raccourcissement membre prothétique, ou encore une stratégie de vaulting
(propulsion verticale de la cheville intacte en appui) (Villa, Loiret et al. 2017). Au regard
de la dissociation des ceintures pelvienne et scapulaire lors de la marche, la question
des adaptations de la coordination entre les membres supérieurs et inférieurs sur sol

plat et en dévers présente un intérét chez les ATF.
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Objectif

Le but de cette étude était d’analyser la coordination entre membre supérieur et
membre inférieur controlatéral chez les ATF et de la comparer & une population témoin
dans des taches de marche spontanée sur sol plat et en dévers. Nous supposons que
le devers induirait plus d’adaptations de la coordination entre membre supérieur et
membre inférieur chez les ATF par rapport & une population non pathologique dans le
but de garder une marche efficace. Quantifier ces adaptations de la coordination
permettrait de développer les programmes de rééducation ayant pour but de prévenir

les conséquence d’une locomotion asymétrique.

Matériel/Méthode

Type d’étude et participants

Cette étude observationnelle a été réalisée a partir des données de patients ATF
venant en consultation de suivi d’appareillage, et pour laquelle une AQM était réalisée
en complément du bilan clinique. L’analyse 3D de la marche était réalisée dans
différentes conditions retrouvées en milieu urbain, et notamment le dévers. Les ATF
étaient inclus dans cette étude s'ils réalisaient leurs activités de la vie quotidienne avec
une prothése définitive depuis au moins 1 mois et sans aide technique a la marche.
Etaient exclus les patients ayant un K-level inférieur a 3 selon la classification MFCL
(Gailey, Roach et al. 2002), et les patients non stables sur le plan médical, que ce soit
en raison d'un diabéte, d’'une pathologie cardiaque, orthopédique, neurologique ou
d’'un ulcére. De plus, les patients ayant une limitation articulaire de I'amplitude d’un
membre supérieur était également exclus. La population contréle (Ctrl) a été recrutée
de facon a constituer 2 groupes homogénes en terme de sexe, age, taille et masse
corporelle avec le groupe ATF. Les données anthropométriques de chaque groupe

sont détaillées dans le Tableau VII.

Gait Gait
. Time since Prosthetic  velocity  velocity
Age Gender Height Mass (kg)  Etiology K-level amputation knee on level on cross-
(years) (m)
(v} ground slope
(m/s) (m/s)
TFA l4Cleg 1,09 0.97
43.8 15 Males 1.73 77.8 11 trauma 10 K3 d :
13.7 (16.3)  5Rheo e en
(17.7) 5Females  (0.09) (14.4) 4 cancer 10 K4 oo (0.15) (0.24)
13R80
5 vascular
crl s 15Males  1.76 77.0 I;ﬁ) {;.igl
(16.5) 5 Females  (0.10) (14.9) : '
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Tableau VII : Données anthropométriques des groupes amputés (TFA) et contrdle (Ctrl). Le niveau de mobilité et
les étiologies d’amputation sont spécifiées chez les TFA.

Protocole

Le groupe Citrl faisait donc une partie du protocole d’AQM de suivi des ATF dans le
cadre de cette étude, a savoir 2 taches de marche réalisées avec un systeme de
capture 3D du mouvement : marche spontanée sur sol plat et en dévers. Chaque sujet
était équipé de 49 marqueurs passifs permettant de modéliser les segments des
membres inférieurs, supérieurs, du bassin et du tronc selon un modele corps entier
basé sur 'lOR (Figure 31).

Figure 31 : Position des 49 marqueurs permettant la modélisation 3D corps entier. Les points noirs représentent
les marqueurs visibles de face et de dos, les points rouges représentent les marqueurs visibles sur une seule face.

Huit caméras infrarouges (Vicon Nexus™, Oxford, UK) enregistraient les coordonnées
3D des marqueurs a une fréquence d’acquisition de 100 Hz. Concernant les taches de
marche, elles étaient réalisées sur une distance de 10 m, a vitesse spontanée avec
les chaussures usuelles. Le devers était réalisée grace a des modules en bois

permettant une pente latérale de 10 % et devait étre franchi avec la prothése en amont
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pour les ATF, et la jambe droite en amont pour les Ctrl. Un minimum de 8 cycles

complets de marche par participant était enregistré pour chaque condition de marche.

Analyse des données

Les données cinématiques ont été traitées avec Visual 3D (C-motion ™, Germantown,

MD) avec un filtre Butterworth passe bas d’ordre 4 et une fréquence de coupure de 6

Hz. La vitesse de marche spontanée moyenne a été calculée a partir du centre de

masse du corps. Les angles et vitesses angulaires des épaules et des hanches ont

été calculées dans le plan sagittal et normalisées en fonction du cycle de marche. La

coordination entre I'épaule et la hanche controlatérale a été calculée a partir des

phases relatives continues (CRP).

Méthode de calcul des CRP (Figure 32)
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Vitesse angulaire de I'épaule dans le plan sagittal

Vitesse angulaire de la hanche dans le plan sagittal
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Phase relative continue entre I'épaule et la hanche opposée

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Gait cycle [%]

Figure 32 : lllustration de la méthode de calcul des CRP & partir des angles et vitesses angulaires.

Hamill et al. ont décrit une méthode de calcul des CRP pour faciliter lI'interprétation
clinique de signaux physiques et non artificiels (Hamill, van Emmerik et al. 1999). Les
angles et vitesses angulaires des épaules et des hanches étaient donc séquencées
en temps (% du cycle droit pour les Ctrl et cycle prothétique pour les ATF), et
normalisés en amplitude de -1 & 1 (Kurz and Stergiou 2002).

Les plans de phase de chaque articulation (angle en fonction de vitesse angulaire)
étaient ensuite affichés en graphique. Pour chaque plan de phase, les angles de phase
de chaque articulation étaient alors déterminés en fonction de I'équation (Figure 33)
définissant I'état de I'articulation (Meyns, Van de Walle et al. 2020). Ensuite, en utilisant
Matlab (MATLAB R2020a, Mathworks Inc., MA, USA), les CRP entre épaule et hanche
opposée ont été calculées en soustrayant leurs angles de phase respectifs. Les CRP
étaient alors calculées entre —pi et pi radians (pour une facilité de lecture graphique
les courbes sont présentées dans les résultats entre -1 et 1). Zéro rad indique que les
2 articulations sont en phase, a un statut équivalent pour cet instant. Des valeurs
positives et négatives indiquent, respectivement, soit une avance soit un retard relatif

d’'une articulation par rapport a l'autre.
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Figure 33 : Plan de phase construit pour une articulation « j » et équations permettant le calcul de I'angle de phase
@i (°), avec wijnorm la vitesse angulaire normalisée de l'articulation |, et Bjnorm I'angle articulaire de j (Decoufour 2010).

Pour les 2 groupes, la CRP entre I'épaule en amont du dévers et la hanche en aval
était appelée UpShoulder_DownHip, et la CRP entre I'épaule en aval du dévers et la
hanche en amont était appelée DownShoulder_UpHip. La CRP UpShoulder_DownHip
correspondait donc a la CRP entre I'épaule droite et la hanche gauche pour le groupe

Ctrl, et entre I'épaule coté amputé et la hanche c6té non amputé dans le groupe TFA.

Analyse statistique

Des statistiques descriptives ont été utilisées pour analyser les caractéristiques des
sujets et les paramétres cinématiques. La taille de I'effet a été évaluée avec I'eta carré
partiel pour déterminer la significativité des différences statistiques entre les conditions
de marche. La taille de I'effet était considérée comme faible si inférieure a 0.01,
moyenne si comprise entre 0.01 et 0.06, et importante si supérieure a 0.14.

La vitesse de marche et les moyennes des CRP ont été analysées avec une ANOVA
a 2 facteurs (groupe x condition de marche, 2 x 2, a = 0.05) a mesure répétée sur un
facteur (marche sur sol plat et dévers), en utilisant le logiciel SPSS (IBM, version
27.0.1.0). L’hypothése nulle était que I'indice moyen de contribution intra-sujet était
nul.

Selon la normalité des données (test de Shapiro Wilk), des analyses des courbes des
CRP ont été réalisées avec la méthode SPM (Statistical Parametric Mapping) ou SnPM
(Statistical non-Parametric Mapping). Toutes les analyses avec SPM ou SnPM ont été
réalisées avec le logiciel MATLAB R2020b (The Mathworks Inc., Natick, MA, spm1d
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package v.1.0.5, www.spm1d.org; Pataky, 2012). Le seuil de significativité choisi était
p < 0.05.

Méthode SPM/SnPM

SPM est une méthode de statistiques inférentielles basée sur les moyennes, écarts-
types et tailles d’échantillons donnant des résultats sous forme de « carte » a n-
dimensions. Un intérét majeur est de pouvoir déterminer dans quelles zones
temporelles les données different, par exemple entre deux conditions (Figure 34). La

meéthode existe aussi pour des tests non paramétriques, et est alors appelée SnPM.

————— o =005, t*=3.062-"""-

40 60 80 100
Figure 34 : Exemple de courbe utilisant la méthode SPM dans la comparaison d’une variable entre deux conditions

par rapport au cycle de marche. Il y est observé une différence significative entre les conditions entre 0 et 40% du
cycle.

Résultats

Caractéristiques des groupes

Vingt ATF et 20 Ctrl ont été inclus dans I'étude. Aucune différence significative n’a été
observée entre les groupes sur les caractéristiques anthropométriques (Tableau VIII).
Il a été observé un effet de groupe sur la vitesse de marche : les Ctrl marchaient
significativement plus vite que les amputés (p<0.001, n?=0.61, Tableau VIII). Il n’y avait
cependant pas d’effet significatif entre les conditions de marche (p>0.05) concernant
la vitesse de marche, mais une interaction entre les groupes et les conditions de
marche (p=0.029, n?>=0.23). Le test Tukey post-hoc a montré que, indépendamment
de la condition de marche, les amputées avaient une vitesse significativement plus

lente que les Ctrl (p<0.001).
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Age Gender Height Mass Etiology K- Time since Prosthetic Gait velocity on level Gait velocity on cross-
(years) (m) (kg) level amputation (y) knee ground (m/s) slope (m/s)

TFA 43.8 15 Males 1.73 77.8 11 10 K3 13.7 (16.3) 14 Cleg 1.04 (0.15) 0.97 (0.24)
(17.7) 5 (0.09) (14.4) trauma 10 K4 5 Rheo
Females 4 cancer 1 3R80
5
vascular
Ctrl 44.8 15 Males 1.76 77.0 1.23 (0.11) 1.28 (0.12)
(16.5) 5 (0.10) (14.9)

Females

Tableau VIII : Caractéristiques des 2 groupes de I'étude.

Coordination membre supérieur/membre inférieur lors de la marche sur sol plat

Dans le groupe Citrl, les courbes des CRP observées étaient inversement
symétriques ; 'inversion de signe étant située lors de la phase du second double appui,
aux alentours de 50% du cycle de marche (Figure 35.c et d).

La forme des courbes des CRP était relativement similaire entre les 2 groupes (Figure
36). Les valeurs moyennes des CRP étaient relativement proches de 0 dans le groupe
Ctrl (-0.03 = 0.24 pour la CRP UpShoulder_DownHip et -0.04 + 0.26 pour la CRP
DownShoulder_UpHip). Des valeurs similaires étaient retrouvées chez les amputés
mais seulement concernant la CRP UpShoulder_DownHip (-0.04+ 0.39). La moyenne
de la CRP DownShoulder_UpHip des ATF était en effet plus élevée que le groupe Ctrl
(0.16 + 0.37, p=0.02).
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Figure 35 : Moyenne des CRP et écarts-types par groupe (TFA et Ctrl) et par condition (sol plat et dévers) au cours
du cycle de marche. La figure 35.a. représente la CRP DownShoulder_UpHip chez les ATF, b. montre la CRP
UpShoulder_DownHip chez les ATF, c. la CRP DownShoulder_UpHip chez le groupe Ctrl, et d. la CRP

UpShoulder_DownHip chez les Cirl.
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Figure 36 : Moyenne des CRP et écarts-types par groupe (TFA et Ctrl) et par condition (sol plat et dévers) au cours
du cycle de marche. La figure 35.a. représente la CRP DownShoulder_UpHip des 2 groupes sur sol plat, b. montre
la CRP UpShoulder_DownHip des 2 groupes sur sol plat, c. la CRP DownShoulder_UpHip des 2 groupes en

dévers, et d. la CRP UpShoulder_DownHip des 2 groupes en dévers.

Les analyses SnPM (Figure 37) ont révélé une différence significative entre les 2
groupes sur la CRP DownShoulder_UpHip apres la pose du pied au sol (p=0.002), aux
alentours du décollement des orteils (p=0.008), et en fin de phase oscillante du
membre prothétique (p<0.008). Concernant la CRP UpShoulder_DownHip, malgré

'absence d’effet de groupe sur la moyenne de la CRP (Tableau IX), 'analyse avec

SnPM a montré des différences significatives entre les groupes sur la phase d’appui,
en particulier au début (p=0.003) et autour de 40% du cycle de marche (p=0.009).
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B Level ground vs cross-slope (Ctrl)

Figure 37 : Différences significatives observées avec la méthode SnPM au cours du cycle de marche. Les zones
grisées représentent les différences entre les groupes et les zones noires les différences intragroupes entre les

conditions de marche.

mean (SD) P-values
Group Walking Group *
(between condition walking
subject) (within subject) condition
Level ground -0.04 (0.39)
. TFA Cross-slope 0.12{0.38) ) .
UpShoulder DownHip Level ground -0.03 (0.24) 0.59 0.02 0.05
Ctrl Cross-slope 0.01(0.21)
Level ground 0.16{0.37)
TFA <
: C -slope 0.36(0.53
DownShoulder UpHip TossEope (0.53) 0.02* 0.005* 023
Level ground -0.04 (0.26)
Cul Cross-slope 0.04(0.24)

Tableau IX : Moyennes et écart-types des 2 CRP pour chaque groupe et condition de marche, et leurs p-values.

Coordination membre supérieur/membre inférieur lors de la marche en dévers

comparé a la marche sur sol plat

L’analyse de la moyenne de la CRP DownShoulder_UpHip a montré un effet de groupe
(p<0.05, n2=0.24), et un effet de condition de marche (p<0.01, n2=0.35). Il n’y avait
cependant pas d’interaction pour la CRP DownShoulder_UpHip entre groupes et

conditions de marche (p>0.05). Comme représenté dans le Tableau IX, la moyenne

de cette CRP était plus élevée dans le groupe ATF que dans le groupe Ctrl, et chez

les ATF, elle était plus élevée en dévers par rapport au sol plat. Par ailleurs, I'analyse

de la CRP UpShoulder_DownHip n’a pas montré d’effet de groupe (p>0.05) ni
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d’interaction (p>0.05), mais un effet de la condition de marche (p<0.05, n2=0.27). La
moyenne de la CRP était en effet plus élevée en dévers que sur le sol plat.

En comparant les conditions de marche dans le groupe Ctrl, 'analyse SnPM (Figure
37) n’a montré une différence significative (p=0.008) qu’en fin de phase oscillante, au
niveau du pic sur la CRP DownShoulder_UpHip qui était plus positive en condition de
dévers (Figure 35.c).

A la différence des Ctrl, 'analyse SnPM a montré une différence significative chez les
ATF durant le second double appui de la phase d’appui cété prothése (p=0.01) sur la
CRP DownShoulder_UpHip (Figure 37).

Discussion

Le but de cette étude était d’analyser la coordination entre membre supérieur et
membre inférieur controlatéral lors de la marche d’ATF, et d’'observer comment cette
coordination allait s’adapter en condition de marche en dévers par rapport au sol plat.
En considérant que la vitesse de marche peut avoir un effet sur la coordination des
amputés de membre inférieur (Donker and Beek 2002), nous avons vérifié qu’il n'y
avait pas de différence significative de vitesse entre les conditions de marche sur sol
plat et sur dévers pour chaque groupe.

La comparaison des CRP entre les mouvements de la hanche par rapport a I'épaule
opposée dans le plan sagittal a révélé que les ATF avaient une coordination
asymetrique lors de la marche sur sol plat en fonction du pied en appui. Ces
adaptations dépendaient en effet de la position de la prothése au cours du cycle de
marche, et de la CRP concernée. Par ailleurs, marcher sur un dévers induisait des
adaptations de la coordination dans le groupe Ctrl entre la hanche en amont du dévers
et 'épaule opposée, se traduisant par une avance de I'épaule sur la hanche en fin de
phase oscillante. La CRP UpShoulder_DownHip a montré, pour les 2 groupes, la
méme coordination en dévers et sur sol plat. Les résultats étaient différents du groupe
Ctrl quand les ATF marchaient avec le coté amputé en amont : ils adaptaient leur
coordination au cours du second double appui de la jambe prothétique en amont du
dévers.

Nous avons vu précédemment que la marche asymétrique causée par une pathologie
orthopédique ou neurologique pouvait impacter la biomécanique de la marche et

qu’elle était associée a de potentiels lIésions secondaires sur le long terme. L’objectif
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d’'une démarche asymétrique est de conserver une locomotion efficace avec un ratio
colt/bénéfice le plus optimal possible. Pour cela, les amputés de membre inférieur
doivent adapter leur posture avec la jambe prothétique et « réorganiser » leur
démarche pour assurer stabilité et efficacité dans les activités de la vie quotidienne.
En regardant la coordination membre supérieur / membre inférieur sur sol plat, les ATF
présentaient des adaptations par rapport au groupe Ctrl. Ces adaptations concernaient
la phase d’appui prothétique (CRP UpShoulder_Down_Hip) et de la fin de la phase
oscillante prothétique jusqua la fin du premier double appui (CRP
DownShoulder_UpHip). La moyenne des CRP indiquait une avance de I'épaule par
rapport a la hanche opposée. Cette réorganisation asymétrique de la marche normale
suggere que les amputés transfémoraux mettent en place des adaptations du
balancement des membres supérieurs en fonction de la phase du cycle de marche
dans laquelle la prothése se situe.

Les dévers et sols irréguliers font partie de I'environnement urbain pour les piétons.
Concernant le dévers, une étude a montré, chez une population non pathologique,
différentes stratégies pour ajuster la différence de hauteur entre 'amont et I'aval du
dévers, a savoir une modification de la cinématique dans le plan sagittal, de la largeur
des pas, et des moments articulaires (Dixon and Pearsall 2010). Dans notre étude, les
résultats du groupe Ctrl montraient des adaptations de la coordination membre
supérieur / membre inférieur entre les conditions de marche sur sol plat par rapport au
dévers en fin de phase oscillante du cycle de marche. La seule étude ayant analysé la
coordination en milieu urbain sur une population non pathologique n’a pas trouvé de
différence significative entre la marche sur sol plat et en dévers (Ippersiel, Shah et al.
2022). Cependant, cette étude n’a analysé que la coordination intersegmentaire des
membres inférieurs. Pour maintenir I'équilibre en condition d’instabilité, les bras sont
essentiels et la coordination entre eux doit étre assez flexible pour pouvoir proposer
une large variété d’ajustements le cas échéant (Dixon and Pearsall 2010). Cette
flexibilité pourrait expliquer les adaptations observées dans notre étude pour la CRP
DownShoulder_UpHip du groupe contrdle sur le dévers. Ces observations rejoignent
celles de Liu et al. (Liu and Finley 2020) qui montraient que la population non
pathologique utilisait des combinaisons variables de patterns de coordination
intersegmentaire pour maintenir le moment cinétique global au cours de perturbations

guand la marche était contrainte a certaines asymétries.
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Des stratégies de marche typiques des ATF sont observées pour faciliter le
raccourcissement du membre prothétique lors de la phase oscillante, le vaulting ou
I'élévation du bassin apparaissent, ou sont majorés, quand le membre prothétique est
en amont du dévers (Villa, Loiret et al. 2017). Par ailleurs, les membres inférieurs et
les membres supérieurs participent de fagcon importante au moment cinétique global
(de respectivement 60% et 25% ou plus) et le pourcentage d’implication de ces
segments peut changer en fonction de la vitesse de marche. Dans notre étude, les
ATF et les Ctrl ont montré des adaptations de coordination sur la CRP
DownShoulder_UpHip quand ils marchaient sur le dévers. En effet, tandis que la
coordination des Ctrl était modifiée en fin de phase oscillante, celle des ATF montrait
des différences significatives au cours du second double appui prothétique. Les
différences se traduisaient par une avance relative de I'épaule sur la hanche opposée
se trouvant en amont du dévers. Connaissant les problématiques des ATF quant a la
gestion de la phase oscillante de la prothése (Villa, Loiret et al. 2017), cette adaptation
de la coordination pourrait étre une stratégie d’ajustement postural anticipatoire pour
préparer la phase oscillante. En effet, I'avance de I'’épaule opposée sur la hanche cété
amputé pourrait participer au déplacement vers I'avant du centre de masse lors de la
fin de la phase d’appui prothétique afin de compenser le manque de propulsion du
membre prothétique nécessaire pour déclencher efficacement la fonction de flexion du
genou prothétique lors de la phase oscillante.

Connaissant lI'implication de la coordination membre supérieur / membre inférieur sur
le colt énergétique et I'efficacité de la marche, I'analyse de la coordination entre les
membres serait un paramétre pertinent pour compléter le bilan clinique. Il pourrait en
effet étre intégré en pratique courante lors des AQM dans le suivi de I'évaluation de la
marche chez des patients ayant une marche asymétrique comme les ATF. Identifier
les adaptations de la coordination membre supérieur / membre inférieur sur des
surfaces irrégulieres ou nivelées pourrait aider au développement des objectifs de

rééducation pour améliorer la marche en milieu urbain.

Considérations cliniques

Malgré le fait que les asymétries de la marche puissent étre en partie compensées par
la prothese chez les amputés de membre inférieur (Kowal, Winiarski et al. 2021), elles
jouent néanmoins un réle fonctionnel essentiel dans la locomotion par la compensation

du déficit de propulsion conséquente a la prothese et pour assurer une stabilité
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dynamique a la marche (Schaarschmidt, Lipfert et al. 2012, Hak, van Dieen et al.
2014). Cependant, alors que I'asymétrie de la marche chez les amputés était jusqu’ici
essentiellement considérée entre les membres inférieurs, notre étude indique qu’il y
aurait également des asymeétries entre membre inférieur et membre supérieur opposeé
lors de la marche. Bien qu’'on ne sache pas quel membre influence l'autre, la
coordination membre supérieur / membre inférieur devrait étre considérée dans la
rééducation locomotrice des amputés de membre inférieur, par exemple pour
optimiser I'équilibre ou le colt énergétique a la marche. Ces résultats suggerent un
programme d’entrainement neuromoteur visant a améliorer la flexibilité des patterns
de marche (Dixon and Pearsall 2010, Persine, Leteneur et al. 2022) pour améliorer
'adaptabilité de la marche des amputés sur différents types de sol. Par exemple un
entrainement sur tapis de marche a double bandes permettant de déplacer les
membres inférieurs a différentes vitesses pourrait étre un outil de rééducation
complémentaire approprié pour solliciter ces adaptations de la coordination (Gonzalez-
Rubio, Velasquez et al. 2019). De plus, un renforcement musculaire spécifique des
extenseurs de hanches cété amputé pourrait améliorer la capacité de propulsion du
membre prothétique en fin d’appui et permettrait d’optimiser I'adaptation de la
coordination entre membres supérieurs et membres inférieurs chez les ATF en

condition de marche en dévers.

Limites et perspectives

Cette étude présente quelques limites. Les patients amputés de membre inférieur
inclus étaient tous des ATF et ils présentaient différentes étiologies d’amputation et
quelques différences sur leur matériel prothétique. Les résultats ne peuvent donc pas
étre étendus a I'ensemble des amputés de membre inférieur, ni a 'ensemble des types
de prothéses pouvant étre utilisés. Une autre limite concernait les conditions de
marche. La marche en dévers a été réalisée en laboratoire sur des modules en bois,
ce qui ne reflete pas exactement le milieu urbain réel. Des études futures devraient
rechercher une approche en condtion écologique. Par ailleurs, afin de pouvoir utiliser
ces résultats dans la pratique clinique, une attention particuliere devrait étre accordée
par les développeurs de logiciels d’analyse de la marche pour mettre en ceuvre le

calcul des CRP dans les routines cliniques.

Conclusion
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Les analyses de la coordination membre supérieur / membre inférieur lors de la
marche des ATF et des adaptations sur le dévers ont abouti & 3 résultats clés.
Premiérement, la comparaison des CRP entre chaque épaule et sa hanche opposée
dans le plan sagittal a montré que les ATF avait une coordination asymétrique lors de
la marche sur sol plat, pouvant varier en fonction du pied d’appui. Deuxiemement, la
marche sur dévers a induit des adaptations chez les individus non pathologiques dans
la CRP entre la hanche en amont du dévers et I'épaule en aval. Troisiemement, les
ATF et les Ctrl ont montré des adaptations de la coordination en dévers seulement sur
la CRP avec la hanche en amont du dévers. Tandis que la coordination du groupe Ctrl
était modifiée en fin de phase oscillante, celle des ATF a révélé des différences au
cours du second double appui lors de la phase d’appui prothétique. Les difficultés de
raccourcissement du membre prothétique pour sécuriser la phase oscillante de la
prothése, surtout en dévers avec prothése en amont, pourrait expliquer cette
adaptation de la coordination. Quantifier ces adaptations permettrait de développer les
programmes de rééducation pour ameliorer la flexibilité des patterns de marche et de

prévenir des conséquences d’une locomotion asymétrique.

Bilan de la 2¢me étude

La marche en milieu urbain peut s’avérer difficile pour les ATF, notamment lors de la
marche en dévers avec la prothese en amont. Les problématiques de
raccourcissement du membre prothétique et les stratégies de compensation pour les
gérer peuvent en effet étre majorées en dévers.

Un balancement asymétrique des bras est observé cliniquement en condition de
marche plus difficile pour les ATF comme le dévers. L’étude de la coordination croisée
entre membres supérieurs et membres inférieurs a permis d’observer les adaptations
réalisées par les ATF par rapport a une population contréle dans un contexte de
marche en dévers et ainsi d’émettre des hypothéses sur les liens de cause a effet entre
la stratégie adoptée et ce a quoi elle pallie. Il a en effet été supposé que I'avance
relative de I'épaule en aval du dévers par rapport a la hanche cété amputé en amont
du dévers lors de la fin de la phase d’appui prothétique permette, de par l'inertie du
membre supérieur, d’avancer le centre de masse et ainsi compenser le manque de

propulsion du membre inférieur prothétique en fin d’appui. Cette propulsion est
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nécessaire pour réaliser de facon seécuritaire et efficace la phase oscillante de la
prothése.

L’adaptation du SNC a une tache locomotrice est réalisée en fonction de nombreux
facteurs, dont 'environnement et les capacités intrinséques du sujet. L’apprentissage
de la marche avec la prothése est réalisé dans un premier temps sur sol plat pour que
I'ATF assimile le fonctionnement de la prothése a chaque instant du cycle de marche,
et notamment du genou prothétique pour enclencher la phase oscillante. Le premier
feedback permettant de qualifier la qualité de cette phase sera le frottement du pied
au sol. L’ATF comprend ainsi que le raccourcissement de son membre prothétique
n’est pas efficace et qu’a la moindre variation de hauteur de terrain il risque de chuter.
Les rééducateurs ont pour objectif de stimuler les ATF a exploiter le maximum des
capacités de leur prothése. Cependant, malgré I'évolution technologique, déclencher
efficacement la phase oscillante prothétique requiert un travail dynamique des muscles
proximaux résiduels lors de la phase d’appui prothétique. Sachant que le mode de
fonctionnement du corps humain repose sur un principe d’économie énergétique et
d’optimisation (Nelson 1983), les stratégies adoptées par les ATF pour répondre a ses
problématiques de locomotion sont probablement le résultat permettant une réussite
de la tache (marche sécuritaire) en utilisant le moins d’énergie possible. Des stratégies
d’élévation de I'hémi-bassin coté prothése lors de la phase oscillante, ou de s’élever
sur la pointe du pied opposé (vaulting) peuvent étre observées chez les ATF pour
répondre a la problématique de raccourcissement du membre prothétique. De méme,
il a été supposé dans cette étude que I'adaptation de la coordination croisée entre
membre inférieur coté prothése et membre supérieur opposé permettait de répondre
a des problématiques de propulsion du membre prothétique juste avant la phase
oscillante, en condition de marche sur dévers.

Il a été supposé dans la littérature que l'utilisation de stratégies d’adaptation (sollicitant
notamment le tronc et le membre inférieur intact) avait sur le long terme des
conséquences sur lintégrité physique de lamputé, notamment a type de
dégénérescence précoce du systeme musculo-squelettique. L’évolution d’arthrose sur
le membre intact peut en effet avoir de lourdes conséquences fonctionnelles sur la
mobilité de 'ATF et sur sa qualité de vie. Une cause de développement d’arthrose
étant la surcharge mécanique, observer les adaptations de la dynamique de la jambe
intacte lors de la marche et les comparer a une population témoin permettrait d’évaluer

une éventuelle sur-sollicitation du membre intact. De plus, cibler une population
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utilisatrice de genoux prothétiques a microprocesseur permettrait d’analyser les
adaptations de la dynamique de la jambe intacte par rapport a [I'évolution

technologique des prothéses.
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Etude 3 : Adaptations de la dynamique de la jambe intacte des ATF équipés
d’un genou a microprocesseur lors de la marche rapide

Cette étude a fait 'objet de la publication suivante (Annexe 6) :

Persine, S., Leteneur, S., Gillet, C., Bassement, J., Charlaté, F., & Simoneau-
Buessinger, E. (2023). Kinetic adaptations of the intact limb in transfemoral amputees
using a microprocessor prosthetic knee. Gait & Posture.

Le Comité de Protection des Personnes Sud-Ouest et Outre-mer a validé le projet

dans lequel cette étude a été incluse en novembre 2021 (21.01842.000030). Tous les

participants de cette étude ont signé un consentement éclairé en accord avec la

déclaration d’Helsinki.

Introduction

Durant la derniére décennie, des prothéses de haute technologie incluant des genoux
contrdlés par microprocesseur (MPK) ont été développées pour améliorer les
capacités fonctionnelles des amputés de membre inférieur, et diminuer 'asymétrie de
la marche avec prothése. La différence entre les MPK et les genoux mécaniques se
situe principalement dans la fagon de gérer la phase d’appui et la phase oscillante du
cbté prothétique. Rappelons que des études ont montré l'intérét des MPK pour
améliorer la qualité de vie, la satisfaction vis-a-vis de la prothese, et les performances
fonctionnelles en comparaison avec les genoux mécaniques (Sawers and Hafner
2013, Burcak, Kesikburun et al. 2021). De plus, les MPK semblent réduire I'asymétrie
de la marche sur des paramétres spatio-temporels et cinématiques comparé a des
personnes non pathologiques, et plus particulierement pour des mouvements dans le
plan sagittal et pour les rotations du bassin (Kowal, Winiarski et al. 2021).

Les parametres dynamiques des ATF avec un haut niveau de mobilité ont été étudiés
récemment lors d’'une tache de marche spontanée (Jarvis, Reeves et al. 2021). Il en
est ressorti que malgré les différences de cinématique entre les ATF et les personnes
non amputées, des parametres dynamiques étaient nécessaires pour caractériser
davantage les troubles de la marche. De plus, I'asymétrie entre les parametres
dynamiques de chaque membre inférieur chez des personnes amputées de fagon

unilatéral serait exacerbée lors de la marche a vitesse rapide (Cao, Yu et al. 2018).
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Il a été montré une amélioration significative des performances a la marche chez les
ATF utilisant un genou MPK par rapport & un genou meécanique lors de la marche
spontanée (Kaufman, Levine et al. 2007). Cependant, il y a un manque dans la
littérature scientifique a propos de I'apport des MPK sur les performances a la marche
lors de taches locomotrices plus complexes telle que la marche a vitesse rapide.
Sachant que les prothéses avec MPK améliorent les capacités fonctionnelles des ATF
(Kaufman, Levine et al. 2007), il est important d’étudier leur impact sur la jambe intacte,
en particulier au niveau des contraintes articulaires. Les comorbidités articulaires
potentielles induisent des défis cliniques en termes de programmes de réadaptation et
de suivi des patients (Kannenberg, Zacharias et al. 2014). Quantifier les parametres
dynamiques de la jambe intacte des ATF en complément des bilans cliniques
permettrait d’identifier plus précisément les risques de détérioration précoce du
systeme musculo-squelettique en lient avec la marche prothétique.

L’objectif de cette étude était ainsi d’analyser les paramétres dynamiques de la jambe
intacte des ATF avec MPK au cours d’'une tache de marche spontanée par rapport a
une marche a vitesse rapide, et de les comparer a une population non amputée. Il était
supposé que l'utilisation des MPK permettrait aux ATF d’adapter la dynamique de leur
jambe intacte a des valeurs similaires a une population contréle, malgré 'augmentation

de la vitesse de marche.

Matériel/Méthode

Type d’étude et participants

Il s’agissait d’'une étude observationnelle dans laquelle, de la méme fagon que pour la
2¢me étude, les ATF étaient recrutés lors de leur consultation de suivi d’appareillage.
Le bilan clinique de suivi était ainsi complété d’'une AQM dans différentes conditions
de marche, dont la marche rapide.

Les patients ATF étaient inclus s’ils utilisaient au quotidien une prothése avec MPK
récent (< 5 ans). Les ATF étaient exclus si leur niveau de mobilité selon la MFCL était
inférieur a 2, et en cas de pathologie cardiovasculaire, orthopédique, neurologique ou
de diabéte, non contrélé sur le plan médical, ou encore en cas d’ulcére. Etaient
egalement exclus les patients dont le périmétre de marche était inférieur a 50 m sans
aide technique. La population non amputée (Control) a été recrutée de fagon a étre

homogéene selon des criteres de taille, &ge et masse corporelle semblables a la
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population ATF de I'étude. Les données anthropométriques de chaque groupe sont

présentées dans le Tableau X.

Matériel et procédure

Une analyse 3D de la marche a été réalisée pour chaque participant. De la méme
facon que les études cinématiques précédentes, 49 marqueurs rétroréfléchissants ont
été disposés sur le corps des participants selon un modele corps entier basé sur I'lOR
(Figure 31) et suivant les recommandations de I'ISB (Wu, Siegler et al. 2002, Wu, van
der Helm et al. 2005). Le systéme de capture 3D du mouvement Vicon (Vicon Nexus™,
Oxford, UK) & 8 caméras a été utilisé pour enregistrer les coordonnées des marqueurs
a une fréquence de 100 Hz. L’objectif de cette étude étant centré cette fois sur les
parametres dynamiques, les forces de réaction au sol ont été collectées au moyen de
2 plateformes de force AMTI (AMTI, Watertown, MA, USA), de dimension 120 x 60 cm,
disposées longitudinalement par rapport au sens de la marche (Figure 38). La

fréquence d’échantillonnage utilisée était de 1000 Hz.

Figure 38 : Représentation de la position des plateformes AMTI dans le repére laboratoire par rapport au sens de
déplacement du sujet (Visual 3D).

Pour cette étude 2 taches ont été analysées : une condition de marche spontanée sur
sol plat (SW — spontaneous walking) et une condition de marche rapide auto
sélectionnée par le sujet (RW — rapid walking). Un minimum de 8 cycles de marche
par participant a été enregistré pour chaque condition, et moyennés ensuite pour

analyse.

Analyse des données
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L’ensemble des paramétres biomécaniques a été analysés avec le logiciel Visual 3D
(C-motion ™ Germantown, MD). Les données provenant des marqueurs ont été
filtrées avec un filtre passe-bas Butterworth d’ordre 4 et une fréquence de coupure de
6 Hz. Les données provenant des plateformes de force ont, quant a elles, étaient
filtrées avec un filtre passe-bas Butterworth d’ordre 4 et une fréquence de coupure de
10 Hz. Plusieurs parametres spatio-temporels ont été analysés, a savoir la vitesse de
marche, la cadence, la longueur des pas, et la largeur des pas. Les parametres
dynamiques calculées, normalisés selon la masse du sujet, étaient les moments
articulaires internes (Nm/kg) de la hanche, du genou et de la cheville dans les plans
sagittal et frontal, ainsi que les puissances articulaires (W/kg) de ces mémes
articulations dans le plan sagittal. Pour le calcul des moments, le systeme de résolution
était les coordonnées du segment proximal a I'articulation concernée. Les parametres
dynamiques ont été identifiées sur les phases d’appui du membre intact chez les ATF,
et en reprenant la moyenne des cbtés droit et gauche pour les sujets du groupe
Control. Pour chacun de ces paramétres dynamiques, les valeurs maximales étaient
identifiées lors de la phase de réception et lors de la phase de propulsion,
correspondant respectivement a la premiére et la seconde partie de la phase d’appui.
En complément des objectifs de cette étude, les données cinématiques du tronc et du
bassin ont été analysées pour leur lien avec des parametres dynamiques (Annexe 6).

Analyse statistique

L’analyse statistiques a été réalisée avec le logiciel SPSS (IBM, version 27.0.1.0). Des
statistigues descriptives ont été utilisées pour analyser les caractéristiques des
participants et des différents paramétres. La normalité des variables a été évaluée
avec le test de Shapiro Wilk. Les parametres spatio-temporels et dynamiques ont été
analysés avec une ANOVA a 2 facteurs (groupe x condition de marche, 2 x 2, a=0.05)
avec mesures répétées sur un facteur (conditions de marche, SW et RW). Les
analyses post-hoc ont été réalisées avec le LSD de Fisher. La taille de I'effet a été
calculée avec des eta carré partiels (n2p) pour préciser la significativité des différences
statistiques entre les conditions de marche. La taille de l'effet pouvait ainsi étre
considérée comme petite (0.01), moyenne (0.06), ou grande (0.14 et plus). Le niveau

de significativité retenu pour les tests statistiques était p < 0.05.

Résultats
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Vingt-et-un ATF et 21 participants non amputés ont été inclus dans cette étude.
Aucune différence significative n’a été retrouvée entre les groupes sur les

caractéristiques anthropométriques (Tableau X).

TFA CONTROL P value
Age (years) 48 (15) 47 (16) 0.88
Mass (kg) 83 (16) 76 (15) 0.13
Height (m) 1.74 (0.10) 1.74 (0.09) 0.92
Gender 16 M 16 M
5F 5F
Etiology 11 trauma
9 dysvascular
1 neoplasm
K level 7 K4
14 K3
Prosthetic knee 13 C-legd
4 C-leg3
3 Rheo3
1 Orion3
Average time since 15 (13)

amputation (years)

Tableau X : Caractéristiques des participants

Des effets de groupe, de conditions de marche, et des interactions ont été mis en
évidence par ’TANOVA sur tous les paramétres spatio-temporels (vitesse de marche,
longueur des pas et cadence), excepté sur la largeur des pas avec seulement un effet
de groupe (Tableau Xl). Les analyses post-hoc utilisant le LSD de Fisher ont montré
une largeur de pas plus importante dans le groupe des ATF comparé au groupe
Control (p<0.001) sur toutes les conditions de marche. L’'augmentation de la vitesse
de marche entre les conditions SW et RW était d’ailleurs de 45 (19) % chez les Control
contre 30 (11) % chez les ATF.
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TFA Control P-value
Group Walking Group *
SW RW SwW RwW (between condition walking
subject) {within condition
subject)
Walking speed 1.03 (0.17) 1.33(0.21) 1.21(0.17) 1.73(0.19) <0.001 <0.001 <0.001
(m/s)
Prosthetic/nght  0.61 (0.12) 0.71(0.13) 0.70(0.10) 0.84 (0.09) 0.003 <0.001 0.01
step length (m)
Intact/left step 0.61 (0.08) 0.70 (0.09) 0.70(0.07) 0.84 (0.08) <0.001 <0.001 <0.001
length (m)
Stride cadence 50 (5) 57 (5) 52 (4) 62 (5) 0.02 <0.001 0.001
(strides/min)
Step width (m) 0.19 (0.04) 0.20 (0.04) 0.14 (0.03) 0.14 (0.03) <0.001 023 0.53

Tableau XI : Moyennes et écarts types des paramétres spatio-temporels a la marche pour chaque groupe et chaque
condition. La p-value indique les différences inter et intra groupes. Le c6té prothétique des ATF correspond au coté
droit des Control pour la longueur de pas.

Les moyennes, écarts types, et p-values des parameétres dynamiques sont rapportés

dans le Tableau XIlI, et les résultats des analyses post-hoc dans le Tableau XIlI. Les

Figures 39 et 40 illustrent les parametres dynamiques analysés, respectivement dans

le plan frontal et dans le plan sagittal.

113



TFA Control P-value
Group Walking  Group *
W RW W RW (between condition walking
subject) (within  condition
subject)
Landing phase
Hip moment -0.80(0.18) -0.85(0.21) -0.88(0.13) -1.11(0.15) <0.001 <0001 <0.001
& Knee moment -031(017) -032(022) -048(0.17) -0.61(0.22) <0.001 <0.001 0.006
%_, Ankle moment 012 (0.06) 0.16(007) 010(0.07) 0.11 (0.06) 0.50 0.001 0.18
s Propulsion
2 phase
& Hip moment -0.82(020) -083(0.23) -0.76(0.12) -0.73 (0.18) 0.23 034 0.09
Knee moment -025(018) -026(0.21) -035(0.17) -033(0.16) 0.03 067 033
Ankle moment  -0.30(0.15) -035(0.17) -0.32(0.09) -0.39 (0.09) 0.54 <0.001 0.24
Landing phase
Hip moment 085(0.16) -107(022) -044(0.12) 073 (0.17) <0.001 <0.001 0.05
Hip power 1.24(037) 1.83(0.55) 036(0.19) 0.64 (0.33) <0.001 <0.001 0.04
Knee moment -049(025) -086(036) -068(033) -1.28 (0.30) <0.001 <0.001 0.005
« Knee power -0.75(054) -175(1.19) -0.84 (0.69) -2.66 (0.93) 0.01 <0.001 0.002
E Ankle moment  0.28(0.12) 038(0.14) 0.26(0.11) 0.40 (0.09) 0.88 <0.001 0.08
2+ Propulsion
_§ phase
@ Hip moment 0.66(0.28) 0.85(0.31) 1.04(0.23) 1.56 (0.29) <0.001 <0001 <0.001
“ Hip power 113 (043) 155(051) 115(037) 199(0.61) 0.02 <0.001  <0.001
Knee moment -0.24 (0.16) -0.28(0.15) -0.31(0.13) -0.43 (0.14) <0.001 <0.001 0.02
Knee power -123(0.71) -160(0.75) -150(061) -2.53 (0.80) <0.001 <0001 <0.001
Ankle moment  -1.30(0.22) -149(0.24) -1.38(0.14) -1.56 (0.19) 0.17 <0.001 0.69
Anlkle power 291(0.87) 389(1.01) 298(0.61) 4.60 (0.89) 0.04 <0.001 0.001

Tableau XII : Moyennes et écarts types des moments (Nm/kg) et puissances (W/kg) articulaires dans les phases
de réception et de propulsion (de la phase d’appui), pour chaque groupe et chaque condition de marche. Les p-
values indiquent les différences inter et intragroupes. Les moments articulaires en flexion, abduction, et éversion
sont exprimés en négatif. TFA : Transfemoral amputees ; SW : spontaneous walking ; RW : rapid walking
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Between subject Blctween Within subject Within sub].ect
X subject post- ) post-hoc in
post-hoc in SW . post-hoc in TFA i
(TFA/Control) hoc in RW (SW/RW) Control
Fontro (TFA/Control) : (SW/RW)
Walking speed 0.001 <0.001 <0.001 <0.001
(ms)
Prosthetic/right 0.014 <0.001 <0.001 <0.001
step length (m)
Spatio Intact/left step <0.001 <0.001 <0.001 <0.001
temporal length (m)
ter i
parameters  Stride cadence 0.21 0.002 <0.001 <0.001
(strides/min)
Step width (m) <0.001 <0.001
Landing phase Hip moment 0.01 <0.001 0.08 <0.001
in frontal Knee moment <0.001 <0.001 0.48 <0.001
plane Ankle moment 0.001 0.15
Propulsion Knee moment 0.014 0.05
phase in Ankle moment <0.001 <0.001
frontal plane
Hip moment <0.001 <0.001 <0.001 <0.001
Land; h Hip power <0.001 <0.001 <0.001 <0.001
i sasital  Knee moment 0.017 <0.001 <0.001 <0.001
lz;nc Knee power 0.28 0.002 <0.001 <0.001
P Ankle moment <0.001 <0.001
Hip moment <0.001 <0.001 <0.001 <0.001
Hip power 0.86 <0.001 <0.001 <0.001
Propulsion Knee moment 0.025 <0.001 0.20 <0.001
phase in Knee power 0.038 <0.001 0.011 <0.001
sagittal plane Ankle moment <0.001 <0.001
Ankle power 0.53 0.005 <0.001 <0.001

Tableau XIII : Valeurs de p des analyses post-hoc.

Dans le plan frontal, un effet de groupe significatif (p<0.001, n?p=0.28) a été observé
sur le moment abducteur de hanche durant la phase de réception, ainsi qu’un effet de
condition de marche (p<0.001, n?p=0.49), et une interaction (p<0.001, n?p=0.25). Les
mémes effets significatifs ont été observés sur le moment abducteur au genou sur
cette méme phase du cycle (effet de groupe p<0.001, n?p=0.37; effet de la condition
de marche p<0.001, n?p=0.28; interaction p=0.006, n2p=0.17). Les tests post-hoc ont
révélé une augmentation significative des moments abducteurs de genou et de hanche
entre les conditions de marche SW et RW dans le groupe Control (p<0.001), mais pas
dans le groupe ATF (moment a la hanche p=0.08, moment au genou p=0.48). Les
valeurs moyennes du pic du moment abducteur au genou étaient en effet de -0.31
(0.17) Nm/kg en SW et -0.32 (0.22) Nm/kg en RW chez les ATF, contre -0.48 (0.17)
Nm/kg en SW et -0.61 (0.22) Nm/kg dans le groupe Control (Tableau XII). Un effet de
condition de marche a également été observé dans le plan frontal sur le moment a la
cheville dans la phase de réception (p=0.001, n2p=0.23), ainsi que dans la phase de

propulsion (p<0.001, n?p=0.51). La Figure 39 illustre les moments articulaires a la
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hanche, au genou et a la cheville lors de la phase d’appui sur le membre intact/chez

les Control dans le plan frontal.
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Figure 39 : Moments articulaires de la hanche (a), du genou (b), et de la cheville (c), dans le plan frontal au cours
de la phase d’appui (0-50% correspond a la phase de réception et 50-100% a la phase de propulsion). La jambe
intacte des ATF est représentée en noir et les Control en violet. Les lignes en trait plein correspondent & la condition
de marche spontanée SW, et les pointillés a la condition de marche rapide RW. Abd/Add : moments en abduction
et adduction ; Ev/Inv : moments en éversion et inversion.

Dans le plan sagittal, tous les moments articulaires et puissances articulaires ont

montré un effet de condition de marche (p<0.001, n2p>0.31, Tableau XII). lls
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présentaient également tous un effet de groupe, hormis le moment sagittal a la cheville
en phase de réception (p=0.88, n?p=0.001), et en phase de propulsion (p=0.17,
n%p=0.05). Seuls 2 moments articulaires ne montraient pas d’interaction
groupe*condition de marche : le moment a la cheville en phase de réception (p=0.08,
n%p=0.07), et en phase de propulsion (p=0.69, n2p=0.004). Le moment extenseur de
hanche montrait une tendance a l'interaction durant la phase de réception (p=0.05,
n?p=0.09). Les analyses post-hoc ont permis d’observer une augmentation du moment
extenseur de hanche lors de la phase de réception chez les ATF par rapport au groupe

Control (p<0.001 dans chaque condition de marche).
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Figure 40 : Moments et puissances articulaires a la hanche (a,b), au genou (c,d), et a la cheville (e,f) dans le plan
sagittal au cours de la phase d’appui (0-50% correspond a la phase de réception et 50-100% a la phase de
propulsion). La jambe intacte des ATF est représentée en trait noir et les Control en violet. Les traits pleins
représentent la condition de marche spontanée SW et les pointillés la marche rapide RW. FIx : moment en flexion ;
Ext : moment en extension ; DF : moment en dorsiflexion ; PF : moment en flexion plantaire ; Gen : puissance
générée ; Abs : puissance absorbée.

Discussion

L’objectif de cette étude était d’analyser la dynamique du membre intact en fonction
de la vitesse de marche chez des ATF utilisant un genou MPK récent, et la comparer

a des individus non amputés. Conformément a la littérature (Bonnet, Villa et al. 2014),
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les ATF avaient une vitesse de marche spontanée plus lente et leur potentiel

d’augmentation de vitesse de marche était inférieur a celui du groupe Control.

Les effets de groupe, de condition de marche, et d’interaction observés sur les
parametres spatio-temporels montrent que l'utilisation d’'un genou MPK ne permet pas
encore d’égaler les performances de marche d’individus non amputés. Les ATF ont
une largeur de pas plus élevée que les Control dans les 2 conditions de marche, or, il
a été montré qu’'une augmentation de la largeur des pas pouvait étre liée a une
diminution du moment externe adducteur au genou (Favre, Erhart-Hledik et al. 2016)
et a une diminution du moment externe adducteur de hanche (Stief, Holder et al. 2021),
respectivement équivalents au moment interne abducteur au genou et au moment

interne abducteur de hanche.

En effet, dans le plan frontal, le moment abducteur a la hanche et le moment abducteur
au genou n'ont pas augmenté en RW chez les ATF contrairement aux Control. De
plus, le moment abducteur au genou était nettement inférieur chez les ATF, comparé
aux Control, sur les 2 conditions de marche. En plus du lien entre largeur des pas et
moment adducteur au genou, Favre a montré que les déplacements du tronc dans le
plan frontal pouvaient réduire le moment interne abducteur au genou (Favre, Erhart-
Hledik et al. 2016). Or, il n'est pas retrouvé dans cette population de différence
significative sur les angulations du tronc dans le plan frontal lors de la phase d’appui
sur le membre intact. Cependant, la cinématique du bassin dans le plan frontal a été
modifiée chez les ATF pour s’adapter a la phase oscillante de la prothése avec une
augmentation de l'inclinaison du bassin (Villa, Loiret et al. 2017). Or, il a été montré
gu’une chute du bassin (inclinaison controlatérale a I'appui) augmentait le moment
interne abducteur sur le genou et serait donc un facteur de risque d’apparition
d’arthrose de genou (Dunphy, Casey et al. 2016). On pourrait alors supposer qu’une
inclinaison positive du bassin, causée par la nécessité de sécuriser le passage de la
prothése en phase oscillante, pourrait participer a diminuer le moment interne
abducteur au genou c6té intact. Dans la littérature, 'augmentation du moment interne
abducteur au genou de la jambe intacte lors de la marche chez des ATF d’un bon
niveau de mobilité (Butowicz, Krupenevich et al. 2020) pourrait étre causée par la
vitesse de marche imposée. La comparaison avec un groupe contréle est ainsi

méthodologiquement intéressante, mais impose un rythme de marche pour lequel
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'ATF doit potentiellement adapter la gestion de la phase d’appui sur la prothése, et
avoir des répercussions sur la jambe intacte afin de conserver stabilité et efficacité lors
de la marche. Une étude récente a montré que 'augmentation des forces verticales,
en réponse a l'augmentation de la vitesse de marche appliquée a des ATF, les
exposait davantage qu’une population contréle a des contraintes majorées sur le

membre intact quand ils essayaient de marcher plus vite (Kobayashi, Hu et al. 2022).

Les ATF de cette étude avaient un bon niveau de mobilité (K3 et K4), et étaient actifs
dans leurs activités de la vie quotidienne avec leur prothese a genou MPK. En
condition de marche rapide, ce profil ’ATF semble donc présenter des capacités
locomotrices qui réduisent les moments internes abducteurs a la hanche et au genou
cété intact durant la phase de réception de I'appui intact. Ces adaptations dynamiques
seraient donc un avantage pour cette population en terme de prévention quant au

risque d’arthrose.

Dans le plan sagittal, malgré 'augmentation (mais dans une moindre mesure) de la
vitesse de marche chez les ATF, leur moment extenseur de hanche était plus important
que dans le groupe Control. Ce résultat, n’apparaissant que dans la phase de
réception, serait a mettre en lien avec le bassin qui est significativement plus antéversé
chez les ATF dans cette phase du cycle par rapport au pas postérieur prothétique.
Cette posture du bassin pourrait étre mise en rapport avec I'extension majorée du tronc
des ATF par rapport aux Control, et représenter une cause potentielle de lombalgie,
freguemment observée chez les ATF (Butowicz, Dearth et al. 2017, Harandi, Ackland
et al. 2020).

Analyser les stratégies de propulsion et de réception lors de I'appui intact des ATF et
étudier comment ils s’adaptent a différentes taches locomotrices comme
'augmentation de la vitesse de marche, rendrait les exercices de réeducation plus
personnalisés et orientés de maniére plus spécifique selon I'adaptation souhaitée. En
effet, les antécédents et les objectifs du patient doivent rester le pivot central de
I'orientation thérapeutique et des exercices de rééducation. Réduire le risque potentiel
de blessure lié a la surcharge articulaire du membre intact en s’appuyant sur un bilan
guantifié de la marche permettrait de maintenir les qualités locomotrices souhaitées

par le patient. Les exercices de rééducation seraient adaptés selon les valeurs des
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parametres biomécaniques ciblés, en fonction de différentes conditions de marche
testées, pour améliorer le contréle de la prothése, la force musculaire (par exemple du
moyen fessier (Hewson, Dent et al. 2020)), ou I'équilibre dynamique lors de la marche
dans des conditions de vitesse et cadence de marche variées (Highsmith, Andrews et
al. 2016). Cette étude confirme l'intérét de conserver des asymétries de marche
ciblées chez les ATF (Schaarschmidt, Lipfert et al. 2012), sans négliger les exercices
de prévention contre la lombalgie chronique (Ehde, Smith et al. 2001, Butowicz, Dearth
et al. 2017).

Cette étude observationnelle présentait quelques limites: d’'une part, quant a
I'hétérogénéité des étiologies d’amputation de la population et, d’autre part, pour
répondre a l'objectif de I'étude, une population avec un bon niveau de mobilité et
portant un genou MPK a été inclue. Les résultats ne peuvent donc pas étre étendus a
une population de niveau K2 ou utilisant un genou mécanique, ces populations faisant
partie potentiellement des sujets a risque de Iésions secondaires précoces du membre
intact. De plus, la randomisation des conditions de marche n’a pas pu étre effectuée
en raison de la standardisation du protocole clinique. Enfin, concernant les conditions
de marche, les sujets sélectionnaient de facon autonome leur vitesse pour qu’elle
corresponde a leur vitesse spontanée et a une vitesse qu’ils considerent comme
rapide, les rendant différentes d’un sujet a un autre, et surtout d’'un groupe a un autre.
La comparaison intergroupe directe des parameétres dynamiques était donc biaisée.
Cependant, le choix méthodologique de réaliser les conditions de marche en vitesse
auto-sélectionnée par le sujet rend linterprétation des stratégies identifiées plus

représentative de leur déambulation du quotidien.

Conclusion

Dans la marche du quotidien, et notamment durant 'augmentation spontanée de la
vitesse de marche, les amputés de membre inférieur adaptent différemment leur
stratégie de marche par rapport a des personnes non amputées. La dynamique de la
jambe intacte d’ATF actifs utilisant un MPK a montré une réduction du moment interne
abducteur au genou dans le plan frontal par rapport aux Control. Les adaptations dans
le plan sagittal étaient dépendantes de 'augmentation de la vitesse. Malgré I'évolution
des prothéses au cours du temps, la jambe intacte des ATF n’a pas un comportement
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similaire & une population non amputée. Ces adaptations devraient étre identifiées par
une analyse quantifiée de la marche. Mise en lien avec I'examen clinique des ATF,
l'analyse de la marche permettrait de cibler des exercices de rééducation plus
personnalisés, et d’agir en prévention pour répondre aux objectifs du patient tout en
minimisant le risque de dégénération précoce du systéme musculo-squelettique.
Promouvoir I'activité et la mobilité avec une posture adaptée dans cette population
avec un style de vie plutét sédentaire, limiterait le risque de développer des maladies

chroniques associées.

Bilan de la 3éme étude

Le développement des genoux prothétiques, notamment avec I'utilisation de capteurs
intégrés pour en optimiser le fonctionnement grace a un microprocesseur, a pour
objectif de reproduire le plus fidelement possible la marche physiologique. Ainsi,
I'évolution technologique permettrait de diminuer les asymétries observées lors de la
marche avec prothése et d’améliorer le confort et la qualité de vie. La prothése se
rapprochant d’un fonctionnement auto-adaptatif basé sur la biomécanique de la
marche normale, I'évolution des contraintes subies par le membre inférieur
controlatéral devrait tendre vers la dynamique observée chez une population non
pathologique.

Les résultats de cette étude ont montré, malgré 'augmentation de la vitesse de
marche, une réduction du moment articulaire au genou intact, dans le plan frontal,
comparativement a une population témoin. D’un point de vue mécanique, le risque
d’arthrose précoce sur I'articulation concernée serait donc diminué. En plus de I'impact
potentiel de I'évolution du fonctionnement des prothéses et des causes biomécaniques
évoquees en discussion, le niveau de mobilité élevé ainsi que le niveau d’activité
pourraient expliquer cette adaptation de la dynamique de la jambe intacte dans cette
population ATF. En effet, le niveau de mobilité élevé (K3 et K4) des participants de
'étude témoigne d’'un potentiel moteur facilitant le contréle de la prothése dans
diverses situations locomotrices usuelles. Cette population entretenant son potentiel
par une activité quotidienne de marche en terrain urbain et varié (population non
sédentaire utilisant la prothése la journée pour toutes les activités locomotrices), une

forme d’expertise vis-a-vis de la marche avec prothese dans les situations courantes
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du quotidien s’est développée chez ces ATF entrainant des stratégies d’adaptation

visant a anticiper, sécuriser et optimiser la marche.
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Discussion générale

L’objectif principal de ce travail était dans un premier temps d’analyser et de mettre en
évidence les stratégies d’adaptation réalisées par les ATF afin de se déplacer dans
divers contextes issus de la locomotion usuelle avec prothése, et dans un second
temps, de permettre une meilleure compréhension de ces adaptations biomécaniques
afin d’étre plus spécifique dans les choix d’orientation thérapeutiques et/ou d’exercices

de rééducation (e.g., caractéristiques adaptatives, capacités fonctionnelles).

Réorganisation de la locomotion apres amputation transfémorale

La marche est le mode de déplacement naturel de 'humain et son apprentissage est
réalisé de maniere progressive tout au long du développement sensori-moteur, de
l'enfant jusqu’a I'dge adulte. Cela lui permet d’acquérir une fonctionnalité de
déplacement permettant, entre autre, des doubles taches et des ajustements
posturaux anticipateurs pour s’adapter a tout type de terrains (Wallard, dietrich et al.
2016). L’amputation d’'un membre inférieur perturbe, de fait, ce fonctionnement acquis
par le SNC. La qualité de la réorganisation corticale (sensorielle et motrice) apres
amputation, a un impact sur les capacités d’adaptation du sujet a la prothése
(Hordacre, Bradnam et al. 2015). De ce fait, une phase de rééducation est nécessaire
en paralléle de la mise en place de la prothése pour développer des stratégies
d’ajustement de la locomotion (Chui, Jorge et al. 2019, De Marchis, Ranaldi et al.
2019). Les capacités de contrble moteur par le SNC permettent une flexibilité facilitant
'adaptation a un nouveau contexte (Kerlirzin, Dietrich et al. 2009), en I'occurrence
l'intégration de la prothése dans le schéma corporel. Ce dernier peut étre défini comme
« la représentation que chacun se fait de son corps et qui lui permet de se repérer
dans I'espace » (Piéron 1951), il se construit et s’affine progressivement au cours du
développement, se transformant continuellement avec I'expérience motrice active du
sujet et le traitement continu des informations sensorielles (Wallard 2014).

Au terme de la période de rééducation initiale et de I'apprentissage de la locomotion
avec prothése, 'ATF est capable d’anticiper les réactions posturales nécessaires pour
sécuriser sa locomotion avec prothese dans son environnement quotidien (Chui, Jorge
et al. 2019), d’appréhender les stratégies motrices lui permettant de minimiser le colt
en énergie que la déambulation avec prothése nécessite en fonction de la tache a

accomplir (Mengelkoch, Kahle et al. 2017), mais aussi d’intégrer (au niveau sensoriel
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et moteur) le fonctionnement de la prothese pour obtenir une fluidité de mouvement
se rapprochant de la marche « normale » (Mahon, Butowicz et al. 2020).

Des séjours de rééducation fonctionnelle peuvent, au cours du temps, étre proposeés
pour conserver un potentiel de mobilité. La premiére étude de cette these a réveélé que
'amélioration des performances de marche nécessitait I'acquisition de nouvelles
habiletés locomotrices chez les ATF. Ces adaptations se manifestaient par une
diminution de I'asymétrie du balancement latéral du tronc et une augmentation de la
mobilité du bassin dans le plan frontal.

Par ailleurs, il a été observé différents types de stratégies face a une problématique
fonctionnelle lors de la marche de I'ATF, par exemple une inclinaison du bassin et/ou
une propulsion de cheville cété intact (vaulting) pour passer la phase oscillante de la
prothése (Villa, Loiret et al. 2017). Plusieurs études analysant la marche avec prothése
ont également fait état de variations interindividuelles dans les stratégies employées
lors de la locomotion (Varrecchia, Serrao et al. 2019, Carse, Scott et al. 2020). De
nombreux parametres peuvent en effet influencer la qualité de marche, comme des
facteurs intrinséques a [lindividu (étiologie et niveau d’amputation, pathologie
concomitante, niveau de mobilité, organisation motrice initiale et potentiel
sensorimoteur) et des facteurs liés a la prothése (emboiture, type de prothese) (Chui,
Jorge et al. 2019, Varrecchia, Serrao et al. 2019).

Les objectifs de mobilité et les habitudes de vie visées par I'ATF représentent
également un élément clef dans les adaptations réalisées pour la locomotion avec la
prothése. Par exemple, la variété des expeériences locomotrices avec la prothése et
des contextes environnementaux seront beaucoup plus importants dans une
population avec un bon niveau de mobilité et évoluant sur plusieurs types de sol au
cours de ses activités (différences déja observées entre K3 et K4 (Sturk, Lemaire et
al. 2018)), qu’'un ATF sédentaire se limitant aux déplacements a domicile. La
sédentarité chez les personnes amputées, pouvant étre estimée par un nombre de
pas < 5000 par jour (Seth, Pohlig et al. 2022), peut étre liée a plusieurs facteurs comme
des problématiques d’appareillage, une pathologie concomitante, ou encore un age
avancé. De plus, sachant que le vieillissement altére I'apprentissage de nouvelles
taches motrices de marche (Krishnan, Washabaugh et al. 2018), 'dge auquel une
personne est amputée et commence la rééducation a la marche avec prothése pourrait
potentiellement influencer les adaptations locomotrices. Le niveau d’activité avant

amputation est aussi un élément déterminant.
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La qualité de marche ainsi que les performances fonctionnelles des ATF sont
dépendantes de multiples facteurs qu’il peut s’avérer complexe d’isoler dans une étude
au vu des caractéristiques épidémiologiques de cette population. Une étude
longitudinale analysant [I'évolution des adaptations locomotrices lors de la
déambulation avec prothése au cours du temps (suivi sur plusieurs années)
permettrait d’identifier, en fonction des caractéristiques propres au sujet, les
éventuelles causes biomécaniques de dégradation de la qualit¢ de marche, et

d’orienter de maniére spécifique la prise en charge thérapeutique.

Adaptation des fonctions locomotrices a différents contextes de déplacements
usuels chez I’ATF et répercussions sur le systéme musculo-squelettique

Les déplacements du quotidien ne se limitent pas a une condition de marche en ligne
droite sur sol plat. Par exemple, les déplacements en milieu urbain requiérent, entre
autres, la capacité de marcher sur un sol en dévers, et de pouvoir accélérer la vitesse
de marche pour traverser une route. Dans la locomotion avec prothése, I'objectif
principal du SNC est de restaurer la fonction pour atteindre I'objectif visé dans les
activités du quotidien. En plus de devoir accomplir la tdche locomotrice tout en
sécurisant le mouvement effectué, le SNC aura tendance a favoriser des schémas
moteurs économes en énergie (Nelson 1983). Ainsi, lors de la marche en dévers avec
prothése en amont chez une population d’'un bon niveau de mobilité (étude 2), les ATF
accéléraient le mouvement du membre supérieur opposé par rapport a la hanche coté
prothése pour compenser le manque de propulsion en fin d’appui du membre
prothétique pour aider au passage de la prothése en phase oscillante. Dans cette
méme problématique de passage de la phase oscillante de la prothése en amont d’'un
dévers, les ATF sont susceptibles d'utiliser ou de majorer 2 types de stratégies,
l'inclinaison du bassin et /ou le vaulting sur la cheville intacte (Villa, Loiret et al. 2017).
Sur sol plat, méme si l'utilisation des genoux a microprocesseur ne permettent pas
encore d’égaler les performances de personnes non amputées (étude 3), les ATF
étaient capables d’augmenter significativement leur vitesse de marche.

Cependant, ces conditions de marche représentatives de déplacements du quotidien
ont été réalisés en laboratoire. Dans I'objectif d’analyser la marche la plus proche
possible des conditions réelles, deux méthodes ont été relevées dans la littérature.
D’une part, un environnement virtuel synchronisé avec un tapis de marche instrumenté

et un systeme de capture 3D du mouvement permettent, aprés une période de

125



familiarisation avec I'environnement, d’analyser des parameétres cinématiques et
dynamiques sur des conditions de marche en pente (descente et montée de 7°), de
dévers de 5° et de sol inégal par des oscillations de la plateforme dans les 3
dimensions (Sturk, Lemaire et al. 2019, Sinitski, Lemaire et al. 2021). La réalité virtuelle
peut également étre utilisée en rééducation de la marche aprés amputation de membre
inférieur et permet de travailler dans un environnement sécuritaire et se voulant
représentatif de conditions de marche du quotidien (D'Angelo, Narayanan et al. 2010,
Sheehan, Rabago et al. 2016, Abbas, Cooreman et al. 2021). D’autre part, des
solutions embarquées se développent pour acquérir des données quantitatives de la
marche en situation écologique. Une revue de la littérature fait état de I'utilisation et du
développement de capteurs inertiels dans l'analyse de la marche d’amputés de
membre inférieur (Demeco, Frizziero et al. 2023). Il en ressort une plus-value
potentielle par rapport a des conditions de marche en laboratoire, cependant les
études sont basées sur un faible échantillon pour la plupart, voire des individus non
pathologiques, et sur des validations par rapport a un gold standard en laboratoire. De
plus, une grande hétérogénéité est observée sur les études concernant le matériel, la
localisation des capteurs, et l'algorithme utilisé pour le calcul des paramétres de
marche (Demeco, Frizziero et al. 2023). D’un point de vue clinique, le développement
d’'une solution embarquée permettant d’objectiver la cinématique 3D du tronc et du
bassin (étude 1) ainsi que des paramétres spatio-temporels comme la vitesse de
marche (Batten, McPhail et al. 2019) compenserait les limites de l'analyse en
laboratoire pour évaluer les adaptations locomotrices nécessaires dans la réalisation
d’'une fonction de déplacement sur une tache de la vie quotidienne dans

I'environnement propre de I'ATF.

Un autre objectif visé par la plupart des ATF est de « retrouver une marche normale ».
C’est-a-dire qu’il y a un impératif d’insertion sociale pouvant se manifester par une
qualité de marche percue comme normale. Malgré une « zone grise » ou des marches
pathologiques peuvent étre percues comme normales (Handzic and Reed 2015), notre
perception de la normalité tend vers une démarche symétrique. Ainsi, les objectifs de
rééducation visant a améliorer la qualité de marche tendent a vouloir symétriser la
marche pour répondre a cette contrainte sociale.

Nous avons observé tout au long de ce travail que la prothese fémorale pouvait

permettre de restaurer une fonction locomotrice mais n’avait pas encore les moyens
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de remplacer 'ensemble des capacités motrices d’'un membre inférieur valide. Des
adaptations de la cinématique (étude 1 et 2), et de la dynamique (étude 3) sont donc
nécessaires, et peuvent étre d’autant plus importantes selon la difficulté de la tache
locomotrice visée (Sturk, Lemaire et al. 2019). De plus, des asymétries relevées
comme le temps de contact au sol plus court sur le membre prothétique par rapport
au membre intact, ou les différences de mise en charge, seraient liées aux limites
fonctionnelles de la prothese a remplacer un membre inférieur (Schaarschmidt, Lipfert
et al. 2012).

Le contexte social et la réinsertion de 'ATF dans son milieu de vie sont des éléments
primordiaux a considérer pour les rééducateurs. Une étude comparant la
consommation énergétique, la qualité de marche, et les sollicitations musculaires entre
une condition de marche spontanée en laboratoire et une condition de marche avec
feedback stimulant la symétrie de parametres cibles (par exemple du temps de contact
au sol) permettrait d’extrapoler les potentiels efforts fournis par 'ATF pour répondre a
I'objectif d’avoir une marche pergcue comme normale, donc tendant vers la symétrie.
En effet, si des sollicitations musculaires accrues ou des adaptations cinématiques ou
dynamiques sont observées, ces informations seraient a prendre en considération
dans les orientations thérapeutiques et le choix de programmes de rééducation

adaptés.

Par ailleurs, il a été mis en évidence dans la littérature que la marche avec prothese
pouvait entrainer, au cours du temps, des dégradations précoces du systeme musculo-
squelettique a type d’arthrose, notamment au niveau du genou du membre intact, et
une lombalgie chronique (Butowicz, Dearth et al. 2017). Cette derniére étant une
pathologie multifactorielle incluant des facteurs de risque physiques, mécaniques, et
psycho-sociaux (Haute Autorité de Santé 2019), des liens de causalité sont étudiés
entre lombalgie et amputation de membre inférieur afin de limiter la fréquence
d’apparition de cette pathologie (Devan, Hendrick et al. 2014). Par exemple, une
antéversion majorée du bassin peut étre observée chez les ATF pour compenser un
manque d’extension de hanche lors du pas postérieur prothétique (Ehde, Smith et al.
2001, Persine, Leteneur et al. 2023), et avoir pour conséguence une majoration de la
lordose lombaire potentiellement a risque de lombalgie (Day, Smidt et al. 1984). Le
manque d’extension peut étre d’origine mécanique par la butée sur l'ischion dans le

cas d’'une emboiture a ischion intégré, ou a un déficit d’extensibilité musculaire du
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psoas avec une attitude spontanée en flessum de hanche qui est fréquente du coté du
membre résiduel (Chui, Jorge et al. 2019). Ainsi, chez un ATF avec lombalgie, et dont
ce lien de causalité est supposé, un travail de stabilisation du bassin visant a limiter
I'antéversion lors du pas postérieur prothétique serait a réaliser, et ce, sur le méme
principe que les protocoles de rééducation de lombalgie chronique. En paralléle,
provoquer une diminution temporaire de la longueur du pas prothétique permettrait de
limiter la majoration de la lordose lombaire quotidienne durant le temps
d’apprentissage de la nouvelle posture. De plus, des ATF avec lombalgie présentent
une augmentation d’amplitude de rotation du plan transversal au niveau lombaire, en
comparaison a des ATF sans lombalgie (Morgenroth, Orendurff et al. 2010). Or,
l'importance de cette rotation lombaire dans le plan transverse est associée a la
sévérité de la dégénérescence du disque intervertébral (Fujiwara, Lim et al. 2000). Au
cours d’'une rééducation visant a diminuer ce facteur, il serait pertinent d’observer les
potentielles adaptations de la cinématique de la marche conséquentes a ce
changement pour en déterminer le choix thérapeutique le plus judicieux compte tenu
des objectifs du patient et du bilan clinique. Les études mettant en lien lombalgie et
amputation de membre inférieur se sont principalement intéressées a I'analyse de la
marche, probablement de par I'aspect répétitif du mouvement sur un nombre de cycles
pouvant étre conséquent. Il y a cependant un manque de la littérature concernant
d’autres mouvements ou postures de la vie quotidienne. Par exemple, I'équilibre
postural assis a été étudié chez les ATF pour observer les sollicitations du tronc dans
une posture du quotidien (Hendershot and Nussbaum 2013), mais aucun auteur ne
s’est intéressé aux adaptations locomotrices lors d’'une tache quotidienne sollicitant les
2 membres supérieurs, comme se déplacer en portant un plateau. Ayant
connaissances d’adaptations des membres supérieurs lors de la marche avec
prothése (Curtze, Hof et al. 2011, Persine, Simoneau-Buessinger et al. 2023), il serait
pertinent d’analyser les adaptations cinématiques du tronc et du bassin dans ce type
de tache fonctionnelle contraignant les 2 membres supérieurs.

Concernant le risque d’arthrose précoce sur le membre inférieur intact dans la
population amputée de membre inférieur, une étude allemande a recensé une
prévalence d’arthrose de genou de 27% et d’arthrose de hanche de 14% chez une
population d’étiologie traumatique, ou aucune corrélation n’a été retrouvée entre
arthrose et niveau d’amputation, temps depuis I'amputation, niveau de mobilité, et age
(Struyf, van Heugten et al. 2009). Le moment externe d’adduction au genou
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(correspondant au moment interne d’abduction) est reconnu dans la littérature comme
un facteur de risque d’arthrose de genou par rapport au lien avec les contraintes
internes sur le compartiment médial du genou (Kutzner, Trepczynski et al. 2013).
Plusieurs parameétres de marche permettent de réduire le moment externe d’adduction
au genou, comme le balancement du tronc c6té concerné et 'augmentation de la
largeur des pas, et sont proposés comme axe de rééducation pour réduire les
contraintes sur le compartiment interne du genou (Favre, Erhart-Hledik et al. 2016,
Anderson, King et al. 2018). Les ATF ayant une largeur de pas supérieure a une
population contrble (Sturk, Lemaire et al. 2018, Persine, Leteneur et al. 2023), nous
pouvons supposer que tenter de réduire la largeur des pas des ATF pour atteindre des
valeurs similaires aux individus non amputés augmenterait le risque d’arthrose de
genou. Par ailleurs, si augmenter linclinaison du tronc co6té de l'appui intact
participerait a protéger le genou, il faut prendre en considération 'augmentation de
'amplitude du tronc dans le plan frontal déja observée dans la population ATF (Goujon-
Pillet, Sapin et al. 2008), et les risques concomitants d’accentuer le risque de lombalgie
chronique (Butowicz, Krupenevich et al. 2020). De plus, en considérant la cinématique
du bassin dans le plan frontal observée chez les ATF, qui a l'inverse de la chute du
bassin décrite comme facteur aggravant (Dunphy, Casey et al. 2016), pourrait protéger
le genou intact mais en entrainant des contraintes répétitives au niveau lombaire
(Persine, Leteneur et al. 2023), il y a donc une balance bénéfices / risques a prendre
en compte dans la prise de décision médicale et I'orientation thérapeutique qui en suit.
Les ressources du clinicien dans cette prise de décision se basent sur le bilan clinique
et fonctionnel du patient qu’il met en paralléle de son expérience et des connaissances
scientifiques de la pathologie concernée. Or, compléter le bilan fonctionnel par une
approche quantitative mettant en avant les problématiques cliniques et les facteurs de
risque liés a la dégradation des capacités locomotrices propres a la pathologie
permettrait de compléter efficacement les données a disposition du clinicien dans le

choix de l'orientation thérapeutique et des objectifs de rééducation.

Evaluation quantifiée de la qualité de marche dans un contexte de suivi des ATF,
bilan et objectifs de rééducation

Le suivi médical spécialisé des ATF dans le cadre de leur appareillage est réalise, en
général, de facon annuelle ou biannuelle par un médecin de rééducation spécialisé en

grand appareillage et I'orthoprothésiste de 'ATF. Dans le cadre de ces consultations
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de suivi, un bilan de la qualité de marche peut étre réalisé afin de détecter I'apparition
de problématiques liées a la locomotion avec prothése et ajuster en fonction la prise
en charge. L'intérét de 'AQM dans ce type de contexte est de fournir un suivi objectif
de I'évolution de parameétres cinématiques et dynamiques au cours du temps. La
détection de facteurs prédisposant a la perte de mobilité ou a une dégénérescence
précoce du systéme musculo-squelettique lors de la marche permet d’orienter
efficacement la prise en charge pour répondre aux objectifs de vie de 'ATF. L'AQM
présente cependant des limites d’interprétation et de pertinence des données,
notamment par rapport a la quantité importante d’informations pouvant étre recueillies
sur la marche (Armand 2005).

La partie 1.4.4 présentait le constat réalisé au centre Jacques Calvé par rapport a
l'utilisation de 'AQM chez les patients amputés de membre inférieur. La principale
limite évoquée avec le compte rendu classique était la difficulté de transposer les
données de 'AQM a la pratique clinique. Pour que les résultats de 'AQM soient
exploités par les cliniciens et intégrés a un moment précis du parcours de soins du
patient, il serait donc nécessaire de cibler en amont :

- le contexte d’évaluation : I'interprétation doit répondre clairement a I'objectif de
I’AQM. Par exemple une comparaison de parameétres d’intérét au cours du temps lors
d’un suivi longitudinal ;

- la population ciblée et ses modalités, a partir des données de la littérature ;

- les attentes des cliniciens quant a la problématique du patient : étre au fait des
objectifs de rééducation du patient oriente vers des paramétres cibles ;

- le format de compte rendu souhaité : cahier des charges des cliniciens et du
service de soins de la structure.

Dans un contexte de suivi longitudinal de la qualité de marche des ATF par rapport a
leurs objectifs de mobilité et a leur environnement, une réflexion visant a développer
la méthode d’analyse et le rapport ’AQM a été initiée avec I'équipe du centre Jacques
Calvé au cours de cette these CIFRE.

A la différence de la méthode classique d’analyse qui est plutét de nature analytique
avec les courbes de la cinématique et de la dynamique articulaires ainsi que des
composantes de la force de réaction, I'analyse a été abordée avec une approche
fonctionnelle ou le rapport est donc construit pour répondre aux problématiques

fonctionnelles concernées lors de la locomotion avec prothése. Par exemple, il peut
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étre décrit la stratégie de gestion de la phase oscillante prothétique, ou la fagon dont
I'ATF va stabiliser la phase d’appui sur la prothése puis se propulser.

L’ATF pouvant évoluer quotidiennement sur différents types de sols et a des vitesses
de marche variées, il apparait pertinent au regard des adaptations observées en
fonction des différents contextes et situations de marche analysés au cours de ce
travail de thése, d’observer les ajustements réalisés par les ATF selon plusieurs
conditions de marche pouvant le concerner. Par exemple, les ATF évoluant en milieu
urbain sont susceptibles d’étre confrontés régulierement a des sols en dévers, en
pentes, a des marches ou encore a des variations de vitesse de marche. Analyser les
adaptations cinématiques et dynamiques sur les problématiques fonctionnelles de
locomotion avec prothese sur des taches de marche plus difficiles mais reflétant leur
guotidien, permet d’objectiver leur potentiel de mobilité et d’appréhender d’éventuelles
difficultés relatives a la gestion optimale de la prothése et pouvant étre abordées en
rééducation. Le verrou clinique qui résulte de la mise en évidence de ces adaptations
sur une condition de marche donnée, est de déterminer leurs effets a long terme sur
'appareil locomoteur de 'ATF. Les problématiques de locomotion de I'ATF et leurs
éventuelles conséquences sont multifactorielles, comme ['étiologie, les pathologies
associées, le niveau de mobilité initial et le mode de vie, les caractéristiques de la
prothése. Le rapport dAQM compléte le bilan par une approche biomécanique de la

locomotion avec prothese.

Dans un premier temps, concernant les parametres biomécaniques a cibler, une
approche globale de la marche basée sur les paramétres spatio-temporels permet
déja, d’observer les performances a la marche et d’identifier des asymétries. Les plus
utilisés (Sagawa, Turcot et al. 2011) concernent la vitesse de marche, la cadence, la
longueur des pas et la différence entre le pas prothétique et le pas c6té intact, la durée
des phases du cycle de marche et la comparaison entre c6té prothétique et coté intact,
et la largeur des pas. lls sont exprimés par la moyenne sur 'ensemble des cycles

étudiés ainsi que I'écart type pour avoir un indicateur de la variabilite.

Dans un second temps, une approche ciblant directement les problématiques
fonctionnelles spécifiques d’une pathologie dans son contexte, et identifiees par les
cliniciens, permettrait d’établir un lien concret avec les répercussions cliniques et

faciliterait la communication pluridisciplinaire. Dans un contexte de suivi longitudinal
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de la qualité de marche des ATF, 3 axes principaux sont relevés avec pour chacun les
problématiques fonctionnelles devant étre gérées par le contréle/mécanisme de la
prothése ou les capacités d’adaptation de 'ATF :

- Dans la gestion de la phase d’appui cété prothése, 'ATF doit garder une stabilité
tout en gérant 'avancée de son centre de masse au cours de la mise en charge sur le
membre prothétique. La cinématique du tronc et du bassin dans le plan frontal peut
potentiellement étre altérée, en particulier lors de la phase de simple appui. De plus,
la stratégie de réalisation du pas postérieur prothétique va déterminer I'efficacité de la
fonction de propulsion du membre inférieur coté prothése (observable avec la
cinématique du bassin et de la hanche dans le plan sagittal, la cinématique du bassin
dans le plan horizontal, ou encore de maniéere plus globale par la comparaison entre
les forces de réaction au sol antéro-postérieures c6té prothése par rapport au coté
intact).

- Concernant la gestion de la phase oscillante cété prothése, 'ATF doit faire face
a une problématique de raccourcissement du membre inférieur prothétique. Une ou
plusieurs stratégies peuvent étre employées, observables sur la cinématique du bassin
et du tronc, ainsi que sur la puissance développée a la cheville cbté intact pour
caractériser le vaulting.

- Analyser la sollicitation du membre inférieur intact permet d’anticiper le risque
de lésions arthrosiques précoces. Lors de la marche, les valeurs des moments
articulaires dans le plan frontal au genou et a la hanche cété intact sont analysés, ainsi
que la comparaison des forces de réaction au sol entre les 2 c6tés. En position
orthostatique, la répartition moyenne des appuis au sol entre le cbété prothése et le

coéte intact permet d’évaluer la mise en charge spontanée sur la prothése.

Les parametres biomécaniques ainsi identifiés sont analysés au cours du temps pour
suivre I'évolution de la qualité de marche de I'ATF, et peuvent également étre
comparés a des valeurs de référence. Une base de données regroupant les
parametres cibles en fonction du niveau de mobilité des ATF permettrait de situer le
sujet en fonction de données qui lui seraient directement comparables, ou alors dans
un objectif d’'amélioration du niveau de mobilité, se référer aux données de la catégorie
du niveau supérieur. Un code couleur pourrait ainsi permettre aux patients et aux
rééducateurs de se situer par rapport a la base de référence choisie. Par exemple, le

vert situerait la valeur dans un intervalle autour de la moyenne inférieure a une fois
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I'écart-type de la base de référence, en orange entre un a deux fois I'écart-type par

rapport a la moyenne, et rouge supérieur a deux fois I'écart-type.

Dans cette approche, les questions principales auxquelles le compte-rendu doit
répondre sont: « comment 'ATF va s’adapter pour répondre a la problématique
fonctionnelle posée ? » et «les adaptations engendrent-elles potentiellement des
risques de lésion du systeme musculo-squelettique ? ». Les adaptations réalisées par
les ATF face a ces problématiques fonctionnelles permettent de préciser le bilan de la
qualité de marche et d’augmenter les informations dans la balance bénéfices / risques

de laquelle sont issus les objectifs de rééducation.

L’intérét de la rééducation dans ce contexte est d’orienter 'ATF vers des adaptations
des stratégies locomotrices s’accordant avec ses objectifs d’activité et de mobilité tout
en cherchant a limiter les risques de dégénérescence précoce du systéeme musculo-
squelettique potentiellement liés a la locomotion usuelle avec prothese.

L’asymétrie de base entre le membre prothétique et le membre intact oriente la
réflexion d’'un axe de rééducation visant a aider a adapter le corps au fonctionnement
de la prothése dans le contexte de la locomotion souhaitée par le patient. L’axe de
rééducation viserait ainsi un renforcement musculaire spécifiqgue et la gestion du
mouvement avec prothese, et non pas une rééducation visant des objectifs de retour
a des valeurs normatives de symétrie lors de la marche.

Un bilan précis de la qualité de marche en fonction du type de sol et de son évolution
au cours du temps permet donc une sélection plus spécifique du type d’exercices a
proposer au patient.

Sachant que les interactions perception / action permettent a un individu de se
construire une représentation cohérente de ses mouvements par rapport au contexte
environnemental, simuler, en rééducation, des perturbations extrinséques et
intrinseques typiques du quotidien permettrait au SNC, par l'apprentissage et
'adaptation, d’anticiper les conséquences mécaniques d’'une perturbation. Ciblée en
fonction des capacités et des objectifs du patient, la stimulation d’ajustements
posturaux anticipateurs intégrée par la répétition de taches locomotrices permettrait
au patient de développer une forme d’expertise liée directement a 'ensemble de ses
activités locomotrices usuelles avec prothése. Dans leur revue de la littérature,

Escamilla-Nunezet et al. montrent que les systemes de biofeedback sont intéressants
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dans la rééducation a la marche de 'amputé de membre inférieur pour améliorer la
prise de conscience des défauts de marche et optimiser les objectifs de rééducation
fixés par le kinésithérapeute et/ou I'orthoprothésiste (Escamilla-Nunez, Michelini et al.
2020). Le feedback visuel était la modalité la plus utilisée, suivi du feedback auditif
puis haptique. D’apres les résultats de cette revue, la rééducation avec biofeedback
semble étre le plus efficace au cours des premiéres semaines de rééducation mais
présente certaines problématiques d’utilisabilité lorsqu’il est utilisé chez des personnes
ageées (Escamilla-Nunez, Michelini et al. 2020).

Des technigues émergentes en rééducation telle que la stimulation cérébrale non-
invasive (non-invasive brain stimulation, NIBS) sont étudiées car elles favoriseraient
la réorganisation et le fonctionnement « physiologique » du SNC en cas de difficulté
persistantes des ATF a la locomotion avec prothése. La revue de littérature de
Hordacre conclue que les techniques de stimulation cérébrale peuvent étre utilisées
pour promouvoir sélectivement la plasticité des représentations corticales des
membres inférieurs avec des améliorations de la fonction (G. Hordacre, C. Ridding et
al. 2016).
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Conclusion

L’amputation transfémorale impacte le potentiel de mobilité et la qualité de vie. La
réorganisation corticale conséquente a [Iablation du membre entraine le
développement d’adaptations de la locomotion pour réaliser des activités de la vie
quotidienne avec une prothése. Cependant, malgré le développement technologique
des prothéses et l'implication de la rééducation, une dégénérescence précoce du
systeme musculo-squelettique peut étre observée. Plusieurs études ont analysé la
marche de personnes ATF sur sol plat et sur des activités supérieures de marche,
permettant de mettre en avant des adaptations biomécaniques lors de la déambulation
guotidienne avec prothése fémorale. Ce travail a permis de préciser certains aspects
peu explorés relatifs aux capacités d’adaptation locomotrices des ATF dans différentes
situations quotidiennes de marche. Ainsi dans un contexte d’amélioration des
performances a la marche, les ATF diminuaient 'asymétrie du balancement latéral du
tronc et augmentaient la mobilité du bassin dans le plan frontal. Puis, I'étude de la
coordination croisée entre membre supérieur et membre inférieur opposé en situation
de marche sur dévers a permis de montrer des asymétries de coordination entre les
cbtés pouvant varier en fonction du pied d’appui (prothétique/intact). Enfin, il a été
observé dans une population ATF d’un bon niveau de mobilité et utilisant des genoux
récents a microprocesseur, que le stress mécanique appliqué sur la jambe intacte peut
étre réduit, malgré 'augmentation de la vitesse de marche, comparativement a une
population non pathologique.

De maniére globale, les adaptations réalisées par les ATF répondent a des
problématiques fonctionnelles liées aux limites du matériel prothétique par rapport au
niveau de sensation et de contréle a leur disposition pour réaliser la tache locomotrice
visée.

L’intérét de I'analyse quantifiée de la marche dans ce type de contexte est de fournir
un suivi objectif de I'évolution de paramétres cinématiques et dynamiques au cours du
temps. La détection de facteurs prédisposant a la perte de mobilité ou a la
dégénérescence précoce du systeme musculo-squelettique lors de la marche permet
d’orienter efficacement la prise en charge pour répondre aux objectifs de vie de 'ATF.
Une approche centrée sur la fonction dans I'analyse et la rédaction du compte-rendu

permettrait de faciliter le lien vers les répercussions cliniques.
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Annexes

Annexe 1 : Amputee Mobility Predictor Questionaire (AMP), Gailey 2002

Amputee Mobility Predictor Questionaire
Initial instructions:

Testee is seated in a hard chair with arms. The following maneuvers are tested with or without the use of the prosthesis Advise
the person of each task or group of tasks prior to performance Please aveid unnecessary chatter throughout the test. Safety first.

no task should be performed if erther the tester or testee is uncertain of a safe outcome.
The Right Limb i1s: O PF O TT O KD O TF 00 HD O intact. The Left Limb 1s: 0 PF O TT O KD O TF (1 HD O intact.

1. Sitting balance: sit forward in a chair with arms
folded across chest for 60s

2. Sitting reach: reach forward and grasp the ruler.
{Tester holds ruler 12in beyond extended arms
midline to the sternum.}

3. Chair to chair transfer: 2 chairs at 90°. Pt may
choose direction and use their upper extremities.

4. Arises from a chair: ask pt to fold arms across
chest and stand. If unable, use arms or assistive
device.

6. Attempts to arise from a chair (stopwatch readyl:
if attempt in no. 4 was without arms then ignore
and allow another attempts without penalty.

6. Immediate standing balance (first 5s): begil
timing immediately.

7. Standing balance (30s) (stopwatch ready): For
items nos. 7 & 8, first attempt is without assistive
dewvice. If support is required, allow after first
attempt.

8. Single-limb standing balance (stopwatch ready):
time the duration of single limb standing on both
the sound and prosthetic limb up to 30s. Grade
the quality, not the time.

Sound side seconds

Prosthetic side seconds

9. Standing reach: reach forward and grasp the
ruler. (Tester holds ruler 12in beyond extended
armis) midline to the sternum.}

10. Mudge test (subject at maximum position #7):
with feet as close together as possible, examiner
pushes firmly on subject’s sternum with palm of
hand 3 times (toes should rise).

11. Eyes closed (at maximum po
is required grade as unsteady.

12. Picking up objects off the floor (pick up a pencil
off the floor placed midline 12in in front of foot)

n #7): if support

13. Sitting down: ask pt to fold arms across chest
and sit. If unable, use arm or assistive device.

14. Initiation of gait (immediately after told to “go™).

15. Step length and height: walk a measured distance
of 12ft twice (up and back)l. Four scores are
required or 2 scores (a & b) for each leg. “Marked
deviation” is defined as extreme substitute
movements to permit clearing the floor.

b. Foot clearance

16. Step continuity.

17. Turning: 180° turn when returning to chair.

18. Variable cadence: walk a distance of 12ft fast as
safely as possible 4 times. (Speeds may vary
from slow to fast and fast to slow, varying
cadence.}

19. Stepping over obstacle: place a8 mowvable box of
4in in height in the walking path.

20. Stairs (must have at least 2 steps): try to go up
and down these stairs without helding on to the
railing. Don't hesitate to permit pt to hold on to
rail. Safety first, if examiner feels that any risk
in involved omit and score as 0.

2

. Assistive device selection: add points for the use
of an assistive device if used for 2 or more items.
If testing without prosthesis use of appropriate
assistive device is mandatory.

Trial O no prosthesis O with prosthesis Observer

Cannot sit upright independently for 60s

Can sit upright independently for 60s

Does not attempt

Cannot grasp or requires arm support
Reaches forward and successfully grasps item
Cannot do or requires physical assistance
Performs independently, but appears unsteady
Performs independently, appears to be steady and safe
Unable without help (physical assistancel
Able, uses arms/assist device to help

Able, without using arms

Unable without help (physical assistancel
Able requires =1 attempt

Able to rise 1 attempt

Unsteady (staggers, moves foot, sways)
Steady using walking aid or other support
Steady without walker or other support
Unsteady

Steady but uses walking aid or other support
Standing without support

MNonprosthetic side

Unsteady

Steady but uses walking aid or other support for 30s

Single-limb standing without support for 30s

Prosthetic Side

Unsteady

Steady but uses walking aid or other support for 30s

Single-limb standing without support for 30s

Does not attempt

Cannot grasp or requires arm support on assistive
device

Reaches forward and successfully grasps item no
support

Begins to fall

Staggers, grabs, catches self, or uses assistive device

Steady

Unsteady or grips assistive device

Steady without any use of assistive device

Unable to pick up object and return to standing

Performs with some help (table, chair, walking aid, etc)

Performs independently (without help from object or
person)

Unsafe {misjudged distance, falls into chair)

Uses arms, assistive device, or not a smooth motion

Safe, smooth motion

Any hesitancy or multiple attempts to start

Mo hesitancy

a. Swing foot

Does not advance a minimum of 12in

Advances a minimum of 12in

Foot does not completely clear floor without deviation
Foot completely clears floor without marked deviation

Stopping or discontinuity between steps (stop & go
gait)

Steps appear continuous

Unable to turn, requires intervention to prevent falling

Greater than 3 steps but completes task without
intervention

Mo more than 3 continuous steps with or without
assistive aid

Unable to vary cadence in a controlled manner

Asymmetrical increase in cadence controlled manner

Symmetrical increase in speed in a controlled manner

Cannot step over the box

Catches foot, interrupts stride

Steps over without interrupting stride

Ascending

Unsteady, cannot do

One step at a time, or must hold on to railing or device

Steps over step, does not hold onto the railing or
device

Descending

Unsteady, cannot do

One step at a time, or must hold on to railing or device

Steps over step, does not hold onto the railing or
device

Bed bound

Wheelchair

Walker

Crutches (axillary or forearm)

Cane (straight or gquad)

MNone

Total Score /47

a
=1
2
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Annexe 2 : Parties d’'un rapport d’AQM classique reprenant dans un tableau les
parametres spatio-temporels de marche, des courbes avec les données
cinématiques et dynamiques, et un compte rendu écrit avec synthese des
résultats et interprétation médicale
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Annexe 3 : lllustration d’un rapport spécifique d’AQM répondant au cahier des
charges des praticiens du centre Jacques Calvé.
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Annexe 4 : Article concernant la premiére étude, publié dans le journal
Clinical Biomechanics

Cliniral Bismechanics 94 (2022) 105619

Contentz liztr available at ScienceDirect

Clinical Biomechanies

journal homepage: www.elseviar.com/locate/clinbiomech

Cragi for

Walking abilities improvements are associated with pelvis and trunk e
kinematic adaptations in transfemoral amputees after rehabilitation

5. Persine ™, 5. Leteneur °, C. Gillet®, J. Bassement®, F. Charlaté®, E. Simoneau—Buessingerb

* Cenire Jocques Colve, Fordeton HOPALE, Berck-gemer, France
" pie, Polytechrique Hoes-deFrance, LAMIH, CNES, UME 8207, F-5%313 Valmoemnes, Fronce
© Cemtre Hogpitaher de Valmoemes, Valmoenmnas, Fronce

ARTICLEINFO ABSTRACT

Keywords: Borkground: Rehahilitation can be propoced to tranafamoral ampartees b improtve functional abilities and limiz
Ampomtion the rizk of early degeneration of the musculogkeletal oyotem partly due to altesed kinematic behavior. The main
Relalilimtion 2 of thi study vz to azmecs the impact of fmetional rehabilieasion on clinical walking testz, gait aymmetry and
JH:::nmnnrllu pelviz and oumk kinematics in transfemoral amputess during overground walking.

Methods Bleven f:

oral amputess foll | a functional rehabilitation program with ohjectives aimed at
improving walking abilitiss and gait symmetry. Clinical functional testn, symmetry between procthetic and intace
ziden and trunk and pelvic motions were recorded before and after rehabilitation.

Findings: Clinical walking tests were improved after rehabilisstion (p < 0.05), and mep width waz reduced (p =
0.04). Regarding cymmetry between the zingle stances on the prosthesiz and intact cides, only a cignificant
decreace in munk froneal inclination asymmetry was noted after rehabilitation (p= 0.01). Pelvic frontal obliquiny
was gigni ¥ increased during prosthetic (p = 0L02) and intact zsingle stances (p = 0.005)

Interpresmtion: Our sty chowed 2 positive affect of rehabilitation on transfemoral amputees finctional abilitiaa.
These improvements were associated with higher pelvic mobility in frontal plane and 2 more symmetrical
rediztribution of the front] tnmk swanr around the wertical avio during gait These remuls myggest the impartsnce
of a poatural resducation program for tranafemoral amputess aimed at improving pelvic dynamic control while
repoditioning the tunk by postural corrections during gait.

1. Introeducton

Amputation iz a life-altering event with an immediate and obvious
effert on daily life activities and quality of life {(3amuel=on et al | 2012).
There iz heterogeneity in amputees with distinet needs that are depen-
dent upon age, edology of limb losz, level of amputation, comorbidites,
duration since amputation, and health status”. Rehabilitation programs
for the postoperative phase and long-term amputation must conzider
these clinical parameters (Chui et al,, 2020). Purthermore, studies on
gait analysiz in transfemoral amputees (TFAz) showed significant dif-
ferences between healthy people and amputess {Carse et al., 2020; Villa
et al, 201I). Azymmetrical movementz of the lower limbs amd
compensatory soategies of the pelviz and ounk are associated with an
elevared rizk for developing deleteriouz zecondary health conditionsz
that significantly limit physical function and reduce quality of life
(Butowics et al., 2020 Harandi et al., 2020). Some studies have shown

* Correzponding author.
EB-ri! address: 5. perainefi gmi.com (5. Pergine].

httpar/ fdoiorg/ 10,1016, clinbiomech 2022 105619
Beceived 24 September 2021; Accepted 6 March 2022
Available online 11 March 2022

0263-0035,6 2022 Eloevier Led. All rightn recerved.

that 52-2%%% of unilateral lower limb amputees will experience low back
pain and that 41 to 3% will develop ostecarthritis on intact limbs (Ehde
et al . 2001; Ephraim et al., 2005; Morgenroth et al., 2012). Specific
rehahilitation programs can be proposed to TFAs to improve functional
abilities and limit rizks for early degeneration of the muscolockelstal
system. Physical therapy most often mcludes therapeuwdc exercizes,
neuromuscular re-education and gait training (Highsmith et al., 2016
It iz now well establizhed that therapeutic gait training methods are
effective in reducing zpadotemporal gait deviations amnd improving
functional mobility (Gailey et al., 2020; Highamith et al., 2016). Itis also
commaonly accepted that the objectives of rehabilitation are to regain
symmetric walking (Ecquenazi, 2014; Gailey et al, 2020; Highzmith
et al, 2016). However, the literature does not clearly indicate that
striving for perfect symmetry would truly be the best option {Curti et al.,
201 2). Unilateral transfemoral amputees display gait functional asym-
metries that may depend on their prosthetie type (Castiglia ecal., 2020;
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Curtd et al., 2013; Kowal et al, 2021) revealed by spatiotemporal and
kinematic parameters, especially for the pelviz and lower limbs (Cazd-
glia et al., 2020; Cutti et al., 2018; Harandi et al., 2020; Heitzmann et al.,
2020; Sjodahl et al., 2002; Sjodahl et al, 2003). In addition, muscle
strength (Harandi et al.,, 2020; Heitzmann et al, 2020; Butkowska-
Fucharzka et al., 2018) and activation (Butowicz et al., 2013; Tatarelli
et al, 2020; Wentink et al, 2013) are asymmetrical between the lower
limbz. Theze asymmetries could play a functional role in locomotion by
compensating for the propulsion deficit related to the prosthesiz and
improving gait stability (Hak et al., 2014; Schaarschmidt et al., 2012
Omn the other hand, the patient’s main objective iz to recover a “normal
gait”, which iz perceived a: that displayed by able-bodied people.
Howeever, a gray and undefined area exists in human perception of gait.
Specifically, human gait may be abnommal but perceived as unimpaired
aor uncanny by observers (Handzic and Reed, 201 5). This perception bias
could be taken into consideration in the rehabilitation program.

In addition to spatiotemporal parameters, gait analyzis often ralies
on kinematic data. To the best of our knowledge, only two studies have
examined lower limb and pelviz kinematies before and after gait training
in TEA (Sjodahl et al, 2002; Sjodahl ec al., 200:3). However, kinematics
af the munk were not investigated, and the mass of the tunk in humanz
cormesponds to approximately half of the total body mass (de Leva,
1996). Thue, trunk position has an important impact on human motion
(Gillet et al., 2003; Leteneur et al | 2009). In panticular, the main effects
af trunk inclination on kinematics during walking were well identified
for able populations (Leroux et al., 200:2; Saha et al., 2008; Thorstensson
et al, 1984), elderdy individualz: (McGibbon and Frebs, 2001) amd
people with trunk deformities (Engsberg et al, 2001). Given that
compensation ocowring at the pelvis and trunk level could increase the
risk of low back pain (Highsmith et al., 2019), it is relevant to quantify
the evolution of theze parameters following a functional rehabilitation
program in TFAs.

In light of these considerations, the main aim of this study was to
azsess the impact of a funetional rehabilitation program on pelvis and
trunk three-dimensional (3D} kinematics in TFA during overground
walking. It was assumed that improvements in functional clinical testz
following the program would be associated with a higher step symmetny
anid more symmetrical behavior of the ounk and pelviz betoween intact
ani prosthetic sides.

2. Methods
21. Swdy design

Thiz retrospective study was conducted at the rehabilitation center J.
Calvé (Fondation Hopale), Berck-sur-mer, France in cooperaton with
the univerzsity Polytechnique Hauiz-de-France, LAMIH, CWBS, UMER
8201, Valenciennesz, France. Participantz followed a four-week func-
tiomal rehabilitation program at the rehabilitation center. The functional
rehabilitation program waz based on balance and gait raining on

Clindoal Biomechanics §4 (J022) 105618

different surfaces, postural comections, endurance training, muscle
strengthening and stretching and other physically adapted activities. To
complete the lower limb amputee clinical assessment, full body modon
capture was systematically analyzed for different walking conditions:
self-selected normal and fast speed on overground, cross-slope, mum
around. Measurements were performed before and after the rehabilita-
ton program

Thiz smdy was approved by a local ethics committes (BENIPH-2021-
14). All participants signed a written, informed consent form.

2.2 Participants

Eleven unilateral TFA (Table 1) were recruited. Patients were
included if they had their definitive prosthesis for at least 3 month and if
their rehabilitation objectives aimed at improving walking abilities and
gait symmenry. Individuals were excluded if the k-level was lesz than 2
according to the Medicare level functional classification (Gailey et al.,
2002); if they had unconmrolled diabetes, cardiovascular, orthopedic,
neurologic conditions, or ulcers; or if their walking perimeter was less
tham 50 m.

2.2 Insoumentation and procedures

Functional abilities were determined by widely used clinical tests
typically performed with amputeez, such as the G-min walk test (GMWT)
(Lin and Bose, 2008; Sions et al, 2018) and the timed up-and-go test
(TUHG) (Sions et al., 201 2). For the 6MWT, patients were asked to walk at
their maximal speed along a 30-m corridor in a back and forth fashion
for & min Participants were allowed to zlow down, stop, and rest if
necessary. The covered distance was recorded (Podsiadlo and Richard-
son, 1991). According to the oniginal guidelines of the TUG (Labora-
tories ATSCoPSECPF, 2002), each subject was instructed to rize from a
standard armchair, walk 3 m, mm around, walk back, and return to zit in
the chair as fast as possible. The time to complete thiz tazk was recorded.

To complete the clinical assessment, an 8-camera 30 motion capture
system (Vicon Nesus™, Ouford, UK) was uszed in rootine care with a
sampling frequency of 100 Hz. To identify biomechanical compensa-
tions, forty-nine retroreflective markers were set on the lower and upper
limbs, pelviz and tnunk bazed on the I0R gait model (Leardini et al,
2007).

For thiz retrospective study, we focuzed on tmunk and pelviz mowve-
ments. Tomadel the trunk, we used markers placed over the C7, T2, T7
and L1 zpinous processes, stermal notch amd xiphoid. Bilateral anterior
and posterior superior iliac spines allowed us to locate the pelviz. The
trunk and pelviz were modeled az single rigid segments acconding to the
Intemational Society of Biomechanic: recommendations (Wu et al,
2002 Wu et al., 2005). Pelvis axes were defined az follows: the X axis is
the line parallel to a line connecting the dght and left anterior zuperior
iliae spines and pointing to the rght; the ¥ axis is the ine lying in the
plane defined by the two anterior superior iliae spines and the midpoint

Table 1
Participant characteriotica.
Age [years) Bass (kg Height {m) isender Ebology K lewel Prosthetic knes Humber of crutches

TF D1 B T4 1.65 M “Trauma 3 i_',-h!s a
TFOZ mn 108 1.78 B Vascular -] Kepevo C 1
TF D3 el o] 1.54 F “Trauma 4 kheo a
TF D4 TEe =11 1.55 F Camcar 2 Procedo a
TF D5 FE ploid 1.786 M Vascular 3 i_',-h!s 1
TF D B4 E] 1.00 F Vascular 2 Kepevo C 1
TEO7 j<¥ 4 7 1.75 | Vascular ! L',-Ics a
TF DB 1 75 178 M “Trauma 2 L‘.—Ieg a
TF D% BE 75 1.70 F Vascular 2 Kemevn 1
TE I 21 a7 1.2 B Camcer 4 Celeg a
TF11 a3 T2 1.7 | I'mauma 4 kheo a
AV GB = 1.7
S 17 17 011
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of the two posterior superior iliac spines, arthogonal to the X axiz, and
pointing anteriorly; and the Z axis is the line parpendicular to both X and
¥, pointing cranially. Trunk axes are defined as follows: the X axis iz the
line perpendicular to the plane formed by sternal notch and C7 spinous
process amd the midpoint between sternal xiphoid and T7 spinous pro-
cezr amd pointing to the right the I axiz iz the line connecting the
midpoint between the sternal xiphoid and T7 spinous process and the
midpoint between the sternal notch and C7 spinous process amd pointing
upward; and the ¥ axis iz the common line perpendicular to the X axds
and Z axis, pointing forward. All segmental kinematics were defined in
the global coordinate syztem.

TFAs were ashed to walk at a self-selected comfortable gait zpeed on
a 10-m walkway, and a minimum of § complete gait cycles were
recorded. The patients wore their own nomal walking shoes before and
after the rehabilitaton program. The zame shoes and protheses were
used for the two measrement periods. If the patientz had to walk with
crutches, they performed the test in the same manner for both condi-
tione. After each acquisition zession, 3D marker trajectories were
reconstructed, and the right and left smide phases were identiffed.

2.4, Data analysis

Finematic data were processed uzing Vizual 3D (C-motion ™, Ger-
mantown, MD). Data were low-pass filtered with the Butterworth 4th
arder and a 6-Hz cutoff frequency. Pelviz and trunk angles were calcu-
lated in mramsverse, frontal and sagittal planes. Consequences of pros-
thetic support on trunk and pelvis motions were studied with ounk and
pelviz range of motion (RoM, deduced from angles) during the single
prosthetic stance (from foot off intact zide to foot strike intact side) and
the single intact stance (from foot off prosthetic side to foot strike
prosthetic side). A global mean of spatiotemporal parameters, such az
gait welocity (calrulated from the CoM), step length by zide (distance
betwean two consecutive footstrikes measured from the heel 3D coor-
dinate of one foomike to the heel of the next foostrike), and step width
(diztance betwean heelz in mediolateral axiz of owo consecutive foot-
ztrikes), were caleulated ower all gait cyeles. The following equation was
uszed to compare step length symmerry and pelviz and tunk Robd sym-
metry between the prosthetic zide amd intact zide before and after

(a) TUG {c) eMWT
20 a 500 =
15 | E 400 I
:'F 10 ; 00
E & 200
¥ A 100
0 a
1o t 1o
(b) Step width {d)
0.25 . o
e = Ol
B 0.2 | Z os T
u 0.15 é 04
E 01 3 03
n & e
B 0.0s 0.1
0 i
ty t ty

Prosthetic step length (m)
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resducation:
&i= |-

where 5 dezignates 5y for an x variable between the prosthetic
side P and intact side I for f dme (f; = before reeducation and £; = after
reeducation).

Statiztical analysis was performed using R software (Team RC,
2013). Descriptive statistics were calculated to analyze participant
characterizties and parameters. After astessing dara normmality, paired
sample Htests were used to compare the results before and after gait
traiming. Data are expre=ed as the means (ztandard deviations) in the
text, figures and tables. The significance level was set acp < 0.05.

3. Results

The characteristies of TFAs who participated in thiz study are re-
parted in Table 1.

A zigniffeant difference wasz observed (p = 0L005) on the SMWT
before and after rehabilitation with an average improvement in the
covered distance of 39_4 (36.8) m_ The performanes on the TUG was alzo
significantly improved (p = 0.04) with an average decrease in the
duration ef 1.2 (1.8) s before and afiter rehabilitation (Fig. 1).

Only the step width was significantly altered by the rehabilitaton
program (p = 0.04) with an average decrease of 1.1 (1.6) cm (Fig. 1).
Walking speed tended to inereaze after rehabilitadion (p = 0.06).

The inidal difference in length between the prosthetic step and the
intact step was not significantly reduced after rehabilitation (p = 0.40)
{Table 2).

Beganding pelvic and trunk kinematic symmetry between the single
stances on the prosthesiz and intact sides, only a significant decreass in
trunk frontal inelination asymmetry was noted after rehabilitation (p=
0.01) with an awverage decrease of 1.5° (Table 2). The confidence in-
tervals expressing the values of 95% of the differences between ty and t;
were rystematically negative, indicating that every amputee dizplayed
the zame evolution after rehabilitation (Appendix 11

Betwean ty and t;, pelvic frontal obliquity was significantly increased
during prosthetic and intact single stances (p = 0.02 and p = 0.005,
rezpectively) (Fig. Za). In addition, a significant increase in tunk

(&) Walking speed

Speed (m/s)

t I t,
Intact step length (m)

o

—

Distance(m)

=]
Pa

ti ty L0

Fig. 1. Functional testn {2, Timed Up and Oo teat; ¢, 6-Minute Walk Test) and opatic-temporal parameters (b, d, =, f} during walking before (t,) and after reha-
Hﬁhﬁm[q].‘maipﬁﬁcﬂ diffarence between befors and afbcr::v:habllltaﬁm(p" 0.05).

3
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Table 2
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Wariables related to the ymmetsy between procthetic and intact stance phases, befors and after rehabilitation, pvalues and 5% confidence intervals of the paired =
tect * means significant difference betwesn before and after rehabilitation (p < 0,051

Hafare rehabilitation () After rehabilitation (2] Povalue 5% confidence imterval

| Prosthetic stance - Intact stance| step length, m 0.04 (004} 0L05 (0.04) 040 [~ 0.01; 0.02]

Trunk frootal inclination, * 264 (211) 1-17 (0.74) oo [-273% -0.31]

Trunk transversal rotation, ° 1.81 (122 197 (1.45) [T [ = Dl 0.5H3]

Trunk sgittal inclination, © 0.84 (0.7 137 (0.96) 027 [=0349; 1.23]

Pelvis frontal l:!'|:l|.|.q|.|:l.tj..c 144 [1.08) 1.52 (D.98) 095 [=0.4Z 0.44]

Pelvis transversal rotation, 2,70 (1855 276 (228) 062 [~0.44; 0.71]

Palvis :!Ql.'t.l] g, © 2.0 (1.63) 199 (1.99) .48 [~ 0.a4; 048]

transverzal rotation waz observed during the intact zingle stance (p =
00070 (Fig. 2b). Far both pelvie frontal obliquity and trunk ransverszal
rotafion, the 95%: confidence interval of the differences between tn and
t] waz systematically positive, indicating that every amputee increased
his/her pelvic and ounk mobilities (Appendix 1. In the zagittal plane,
trunk and pelviz kinematies were not modified after rehabilitadon (p =
0.05) (Fig. 2c).

4. Discusslon

The main aim of this study was to assess the impact of a functional
rehabilitation program on pelvis and trunk 30 kinematics in TPAs while
overground walking. The main resultz were that improvements in
functional clinical testz following the program were not necessarily
linked to a higher step symmetry between intact and prosthetic sides but
ware associated with kinematie adaptations ccewrring at the pelvic and
trunk levels.

The main aim of rehabilication is to improve patients’ quality of life
that can be reached due to enhancements in functional abilides.
Begarding locomotion, the SMWT and TUG are representative amd
widely used for asseming these functional abilities in lower limb am-
puatees (Lin and Boce, 2008; Sions et al., 20158). Compared to a previous
ztndy om TPA (Sions et al | 2018), our patientz dizplayed similar gait
performanees. In the present study, after rehabilitadon, patents signif-
ieanthy improved the covered distance walked during the SMWT by
13.6% (p = 0.005) and decreased the time necessary for the TUG by
8.7% (p = 0.04). A trend toward a higher self-selected walking speed
was noted after rehabilitadon (+8%; p = 0.046). These significant gainz
revealed the effectivensss of rehabilitation on walking endurance and
agility during locomotion (Balk et al., 2015). The slight discrepancy
between the evolutions of gait speeds during 6MWT and self-celectad
walking zpeed could be explained by the differences im the in-
structions between these two wallking tasks.

Thesze functonal improvements were not strongly associated with
maodifications in spatiotemporal parameters. Step length asymmetry was
4 (+ 4) cm before rehabilitation, which iz comparable to the data from
Carse et.al study (Carze et al., 2020) obrained with 60 TFA. While the
rehabilitation program did not significantly change neither step length
nor asymmetry, the amputess showed both a higher walking endurance
and gait agility. Moreover, the step width was reduced (p = 0.04). Thiz
significant decreaze was probably associated with the tend to an
increased spontaneous walking spead over 10 m (p= 0.06). Adjustments
in step width are a consistent component of healthy gait across speeds
and contexts (Sdmpson et al., 2013). Thus, these improvements could be
related to a balance control gain following the rehabilitation program
To ensure mediolateral stability during gait, step width is strongly linked
to pelviz mechanies (Bruijn and van Dieen, 2018; Stimpson ecal , 2018).
Wang amd Srinivazan (2014) showed that up to 80%: of the variance in
deviadons of foot placement from the average could be explained by
deviations in pelviz position. In addition, Bruijn and van Dieen (2018)
zhowed that variations in center of mazs were mainly modulated by hip
abductor museles activity during the swing phase of gait, and thisz con-
tributes to frontal plane stability during single stance. Kinematie profilez
af the palvic in the frontal plane among TFA during gait are conflicdng,

as studies have reported less overall pelvic motion, contralateral pelvic
elevadon during imtact stance, and contralateral pelvic drop during
infart stance (Butowicz et al, 2020; Sjodahl et al | 2003). Our resnltz
showed a significant increase in palvie frontal RoM during both intact (p
= 0.005) and prosthetic (p = 0.02) stances after rehabilitation
Improving balance, walking agility and spontaneous walking speed
could modify the adaptation strategy of TFAs in pelvic motions in the
frontal plane. Lack of sufficient lower limb shortening during swing
prosthetic phaze cauzes clearance issues, which leads to compenszatory
strategies (Butowicz et al., 2020; Carse etal., 2020). Sjodahl et al. (2003)
supposed that the rapid drop of the pelviz during prosthetic stance may
be due to dysfunctonal hip abductors on the residual limb, or the dif-
feulty of stabilizing the femur mediolaterally in the socket The more
flexible behavior in our TFA population after rehabilitation could fawor
appropriate adaptations when walking on imegular surfaces to limit
balance challenges. In the same way, by studving the effects of aging on
gait capacities, Gimmon et al. (2015) showed that younger adules
showed more flexible behavior while walking av differemt speeds,
whereas older adultz displayed rigid behavior characterized by the
inability to make adaptations in pelvic and trunk kinematics. Given that
such freezing behaviors are alzo known to be partly responsible for low
back pain (Bourigua et al,, 2014), these behaviors could explain the
prevalence of low back pain in the amputee population (Russell Ezposito
and Wilken, 2014) In light of theze considerations, rehabilitation pro-
grams should favor dynamic contral of the pelvis during the prosthetic
stance while improving global pelvic mobility to facilitate TFAz gait
adaptations to daily life activides.

Given that pelvic mobility alterations affect trunk kinematics
(Veneman et al.,, 2008), the inereaze in pelvic movements after reha-
bilitation could alzo explain the significant increase in transversal tunk
RoM during intact stance observed for the amputees. To our knowledge,
no study has yet investigated trunk kinematics in the transverse plane in
a before/after rehabilication eontext. Nevertheless, Mahon et al. (2020)
assessed trunk and palvis kinematics duning the first year of ambulation
and chowed that zagital and transversal ounk Rob decreased over time
at self-zelected walking velocity. However, the authors did not specify
whether all the participants participated in a rehabilitation program. In
addition, for those who participated in rehabilitation programs, the
rehabilitadon modalities were not evaluated. [n terms of munk kine-
matic symmetry between prosthetic and intact stanees, owr resuleos
revealed that tunk asymmetry in the frontal plane was sigmiffcanty
decreazed after rehabilitation (p = 0.01). Thiz result reflectz a more
symmetrical rediztribution of the frontal trunk sway around the wvertical
axis during gait. Given that the trunlk accounts for approximately 5046 of
the towal body mazs, this small redismibuton could zignificantly influ-
ence gait Small differences in trunk inclinations around the vertical axis
in the zagittal plane could sgnificantdy modify gait pattems (Gilletecal
2003; Leteneur et al | 2009; Saha et al , 2008) In the fromtal plane, more
symmetrical trunk motion could contribute to improving dymamiec bal-
ance (Winter et al., 1993) after lower limb amputee rehabilitaton and
eould also explain their decrease in step width (Arvin et al | 2016). This
trunk kinematic modification after the rehabilitation program could
partly explain the improvement in the functional testz. In additon,
symmetry improvement could contribute to answering a major
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Fig. 2. Trunk and pelviz ranges of motion (RoM) during zingle stance phaces, in the 3 planes (3, b, ), before (t,) and after rehabilitation (t,). * means significant
difference between before and after rehabilitation (p < 0.05).
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expectation of the patients, ie., to recover a gait that is perceived az
“normal” for healthy people (Handzic and Reed, 2015). However, given
that some pathological and asymmetric gait pattems are perceived az
unimpaired and normal (Handzic and Reed, 2015), as a rehabilitation
aim, light asymmetry iz allowable in a gait pattern bafore other people
start to notice gait impairment. Despite the rehabilitation program did
not focus specifically on tunk and pelviz postural corrections, our re-
zulis revealed an improvement in both pelvic mobility and dynamic
control. The functional rehabilitation for regular TFA allowed, in addi-
tion to improving gait abilities, to practice gait maining exercizes with
therapist's feedback and hiz/her perceived symmetry of gait Thiz
awareness probably contributed to readjustment of trunk around the
wertical axiz during overground walking.

Thiz soudy presents some limitations. the TFA: included in thiz
study presented different amputation edologies, but thiz population waz
representative of thooe in rehabilitation centers. Second, the prostheziz
used by the patients in our study did not represent all the types of such
devices, and only TFAz were analyzed. We cannot thus generalize our
resuliz for every prosthesiz and for all lower limb amputees. A third
limitadon concermned the walking conditions at ground level in a labo-
ratory, which iz not completaly representative of daily functonal ac-
tivities. In this context, it could be relevant to develop a more ecological
approach through the use of varous ground surfaces or cutdoor gait
assessments.

5. Conclusions

Unilateral transfemoral amputees dizplay asymmetric gait behavior

Clndeal Biomechanics 04 (R0 105619

associated with ounk and pelvis kinematie alterations. To countarbal-
ance the risk of developing deleterious secondary health conditions that
significantly limit physzical function and reduce quality of life, a reha-
bilitation program iz typically proposed for patients. Our smudy showed a
pasitive effect of zuch a rehabilitation program on the patients” fune-
tional abilities. Thiz fimedonal improvement was associated with higher
pelvic mobility in frontl plane and a more symmetrical redistribution of
the frontal trunk sway around the vertical axiz during gait. Pelvic and
mumk kinematics assessments shoukd be included in the padent’s reha-
bilitacion follow-up. The results of the present soudy suggest the
importance of a postural reeducation program in TFA aimed at
improving pelvic dynamic control while repositioning the trunk by
postural comrections during gait.
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Appendlx A, Appendix 1: Set of varables calculated on the functonal tests, spato-temporal parameters, and kinematles

Before rehabilitation (i) After rehabilitation (t;) Povaloe 459 confidence interval
TUG, 5 13.74 (4.05) 1255 (3.37) .o4* [=2.37;-0.008]
GAMWT, m 290,45 (141.61) 32952 (139.54) 0005 [14.0et;0005)
Self-selected walking speed, ms 079 (0.27) 0,85 (0.23) .06 [~ (n005; 0L014)
Presthetic step length, m 0L49 (0.061) (.53 (0.0 s [-0u01; .04]
Intact step bength, m 050 (0.14) .54 (0.14) 04 [=0.01; 0.04]
Step width, m 019 (0.04) .18 (0.00) .o4* [~ (02 ;- o001]
Fromtal plane Trunk RoM PS5, © 354 (2.59) 278 (0.8 051 [-235; 1.25]
Trunk Rob L5, * 258 (1.3 2.0% (1.3 a2 [-1.36; 0.20]
Pelvis KoM FS, © 226 (1.31) 2.93 (149 Lo [oun; 1.06]
Pelvis RaM 15, ° 4.42 (1.15) 4.95 (1.04) 0005 [0:18; 0.78]
Transversal plane Trunk EoM PS5, ° B62 (2.16) 5.27 (1.47) 054 [=1.60; 0.90]
Trunk Fob IS5, * 559 (1.70) .22 (1.72) Lo0T [0o18; 092
Pelvis RoM FS, © 682 (2.59) 7.63 (2.88) o [-tnat; 1.87]
Pelvis RaM 1%, © 822287 BLbB (3.32) 046 [~ o 1.82]
sagirtal plane Trunk RoM PS5, 2730127 185 (1.24) - [~ 043 0.51]
Trunk Fob L5, * 249 (1.29) 2,98 (214 045 [~nt; 1.34]
Pelvis RoM PS5, © 429 (2.10) 4.85 (.27 07 [~ 1% 0.91]
Pelvis KoM 15, * 607 (2.25) 6.17 (2.50) 075 [~ 0a9; 0.65]
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Galr

Background: Unilateral lower limb amp have ical gaits, particularly on irregular surfaces and
slopes. It is unclear how coordination betmn arms and legs can adapt during cross-slope walking.
Research g How do fe (TFAs) adapt their upper-lower limb coordination on cross-
slope sutfaoe.s"
Methods: Twenty TFA and 20 healthy adults (Cerl) p d a three.di ional gait lysis in 2
conditions: level ground and crmslope vnm prosthesis uphill. Sagittal )oml angles and velocities of hips and
shoulders were calculated. Conti r ph (CRP) were ¢ the shoulder and the hip of
the opposite side. The claser to 0 the CRP is, the more coordinated the joints are. Curve amalysis were conducted
using SPM.
Resuits: The mean CRP between the downhill shoulder and the uphill hip was higher in TFA compared to Cird (p
= 0.02), with a walking conditions effect (p < 0.005). TFA showed significant differences about the end of the
stance phase (p = 0.01) between level ground and cross-slope, while Cirl showed a significant difference (p =
0.008) between these walking conditions at the end of the swing phase. In CRP b the uphill shoulder and
the downhill lup, SnPM analysis showed intergroup differences during the stance phase (p < 0.05), but not in the
fking conditions in TFA and Cirl groups.
sq;uﬁcm'mA howed 20 : ical coordination in level ground walki pared to Ctrl. Walking on
cross-slope led to upper-lower limb coordination adaptations: thls condition unpacted the CRP between downhill
shoulder and uphill hip in both groups. The management of the prosthetic limb, positioned uphill, induced a
reorganization of the coordination with the upper limb of the amputated side. Identifying upper-lower limb
coordination adaptations on cross-slope surfaces will help to achieve rehabilitation goals for effective walking in
urban environments.

1. Introduction dynamics of gait [5]. Wallard et al. || showed that intersegmental ki-

nematics coordination was modified with unilateral peripheral and

Gait and movement asymmetries are important variables for
assessing locomotor mechanics in humans and for predicting the risk of
injury and success of clinical interventions [1]. Walking asymmetries
differ according to the type of disease - traumatic [2], neurclogical (3]
or osteoarthritis [ 4] - and its evolution. When asymmetric leg loading
was imposed in healthy people, adaptations were observed in lower limb
coordination, suggesting that both legs contribute to the owverall

central diseases to compensate for weakness of the affected limb using
different muscular synergies. Their results suggest that hip osteoarthritis
patients adapt their coordination in the process of gait optimization with
a cost/benefit ratio as optimal as possible [6]. In the same way, uni-
lateral lower limb amputees produce compensatory mechanisms
generated by the intact limb to limit the functional deficit of the pros-
thetic limb. These compensatory mechanisms can induce gait
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asymmetry [7]. These compensations are associated with sewveral
long-term secondary health conditions (e.g., low hack pain, ostecar-
thritis and cardiovascular disease), which can impact physical function
[8].

Amputation is a life-altering event with an immediate and obvious
effect on daily life activities and quality of life [9]. Technological de-
velopments in prosthetic devices have reduced walking energy costs
[10] and some gait asymmetries [11]. Howewver, lower limb amputess
still exhibit more asymmetrical gait on irregular surfaces and slopes
[12]. Varations in walking speed can also generate gait adaptatbons
[13]. For example, in slow walking conditons, differences have been
shown in upper-lower limb coordination frequencies between trans-
femoral amputees (TFA) and healthy individuals. In addition, an in-
crease in arm swing speed has been observed to maintain gait stabilicy
on irregular surfaces [14]. The coordination of arm and leg movements
takes the form of an in-phase relationship between diagonal limbs [15].
Arm swing contributes to human gait, reduces energy expenditure and
participate to gait stability during normal bipedal gait [15]. Therefore,
evaluating the interlimb coordination between an upper and a lower
limb in the sagittal plane during asymmetric pathological gait is rele-
vant. The interlimb coordination can be assessed wsing Continwous
HRelative Phaszes (CRE) [16].

Cross-slopes are & widespread feature in our physical environment.
In urban settings, it is common practice to tilt sidewalks, pavements and
roadways o allow water flow. Analysis of ground reaction forces, lower-
limb kinematics and kinetics, pelvis obliquity, step width, and functional
leg length showed that the modest cross-slope walking condition rested
produced significant asymmetrical adaptations between the wphill and
downhill limbs [17]. Changes in lower-limb, trunk and pelvis kinematics
were also observed in TFAs compared to controls during cross-slope
walking, and TFAs adapted their gait strategies to cross-slope with
prosthetic uphill compared to level walking [15]. Regarding the
importance of the shoulder-pelvis girdles dissociation during walking,
the question of the adaptations in terms of upper-lower limb coordina-
tion between level ground and cross-slope surfaces for TFAs can be
addressed. It was hypothesized that the cross-slope surface induces maore
adaptations in upper-lower limb coordination in TFA than in
able-bodied people to maintain effective gait in this typical urban
environment. Quantifying these adaptations would allow for the
development of & rehabilitation program aimed at preventing the con-
sequences of an asymmetrical gait.

2. Materiale and methods
2.1, Participanis

This observational study was conducted in a rehabilitation center.
TFA participants were recruited during a prosthesis follow-up consul-
tation during which a complete gait assessment with a 30 motion cap-
ture system was performed in different gait conditions, including cross-
slope. TFAs were included in this study if they practiced daily activites
with their definitive prosthesis for at least 8 month and without a
walking aid. Individuals were excluded if the k-level was bess than 3

Table 1
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according to the Medicare level functional classification [19], if they had
uncontrolled diabetes, cardiovascular, orthopedic, neurological condi-
tions, or ulcers, or if they had articular limitations at least at an upper
limb. Healthy individuals {Ctrl) were recruited to constitute homoge-
nous TFA and Cirl groups regarding sex, age, height and body mass. The
anthropometric data of each group are summarized in Table 1.

2.2 Experimental profocol

A three-dimensional gait analysis assessment was performed for each
group. Each subject was equipped with 49 reflective markers for
maodeling the lower and upper limbs, pelvis and trunk, based on the I0R
gait model [20], and according to the International Society of Biome-
chanics recommendations [21,22]. Two walking tasks were performed:
level ground and 10 % cross-slope surface with prosthesis uphill for TFA
and right beg uphill for Cirl. For each walking task, participants had to
walk on a 10-meter walkway at self-selected walking speed with their
usual shoes. For the cross-slope condition, the whole runway was in-
clined. A minimum of & complete gait cycles were recorded for each
walking task. A motion capture system with & infrared cameras (Vicon
Nexus™  Oxford, UK) recorded the three-dimensional coordinates of
reflective markers at a sampling rate of 100 Hz.

2.3, Dara analysis

Kinematic data were processed using Visual 3D (C-moton ™, Ger-
mantown, MD). Data were low-pass filtered with a 4th order Burter-
worth and a 6-Hz cutoff frequency. A global mean of gait velocity was
computed from the body's center of mass. CRP calculation was based on
joint angles (hips and shoulders), computed in the sagittal plane, and
their proper derivate joint velocity, as described by Hamill et al. [23].
This method facilitates the clinical interpretation of physical and
non-artificial signals. Each joint angle and its angular wvelocity were
sequenced in time (% of right gait cycle for Cirl and prosthetic gait cycle
for TFA) and normalized in amplitude from — 1 to 1 [24]. Phase planes
for each angle/velocity couple were platted. On each phase plane, the
phase angle of the considered joint was determined according to the
equation that defines the joint state [16]. Then, using MATLAB (MAT-
LAB R2020a, Mathworks Inc., MA, USA), the CRP between two joints
(opposite shoulder and hip) was caleulated by subtracting their
respective phase angles. CRP was calculated between -pi and pi radians,
Zero radian indicates that the 2 considered joints are in an equivalent
state at the same time. Positive and negative values indicate an advance
or a delay of one joint relative o the other, respectively.

For the two groups, the CRP between the uphill shoulder and the
downhill hip will further be mentioned as UpShoulder DownHip in the
manuscript, and the CRP between the downhill shoulder and the wphill
hip as DownShoulder UpHip. The CRP UpShoulder DownHip corre-
sponds to the CHP between the right shoulder and the left hip in the Cirl
group, and between the shoulder of the amputated side and the hip of
the non-amputated side.

Anthropometric characteristics of the TFA and Crd groups. Mobility bevel and amputation etiology are specified for TFA.

e Gender Heighit Mass Erinlogy K- Time since Prosthetic Gait welority on bevel Giait velority on cross-
{years) [m kgl level am putation () knes ground {m/s) slope (m/s)
TFA 438 15 Males 1.73 | 11 K3 157 (16.3) 14Cleg 1.04 (0L15) 09T (024])
[17.71 5 [OLOW) [14.4) trawma 1r K4 5 Rhen
Females 4 cancer 1 3RA0
5
vasrular
el 448 15 Males 176 o] 1.23 (011} 1.28 (0L12)
[16.5) 5 (0.1 (14.9)
Females
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2.4, Stmisrical analysis

Descriptive statistics were calculated to analyze the participants”
characteristics and kinematic parameters. Effect size was assessed with
partial eta squares to determinge the meaningfulness of the statistical
differences between the walking conditions. It was evaluated as small
effect (0.01), medium (0.06), and large (0.14 and greater). Gait velocity
and CRP means were analyzed by means of a two-way analysis of
varance (group = walking condition, 2 =2, a = (LO5) with repeated
measures on one factor (level ground and cross-slope) using SPSS soft-
ware (IBM, version 27.0.1.0). The null hypothesis was that the mean
within-subject contributon index would be zero. Depending on the
normality of the data, curve analyses were conducted using Statistical
Parametric Mapping (SPM) or Statistical non-Parametric Mapping
(SnPM) methodology. All SPM and SnPM analyses were performed using
MATLAB H2020b software (The Mathworks Inc., Natick, MA, spmld
package v.1.0.5, www.spmld.org; Pataky, 2012). The significance level
was set at p < 0.05.

3. Resulis
3.1. Group characteristics

Twenty TEAs and 20 Ctrl were included. No significant differences
were ohserved between the groups for the anthropometric characteris-
ties (Table 1). Regarding the gait velocity, there was a group effect: gait
velocity fior the Cirl was significantly greater than for the amputees (p <
0,001, n? = 0,61) (Tahle 1. There was no significant walking condition
effect (p = 0.05) but a significant interaction between groups and
walking conditions (p = 0,029, n° = 0,23). Tukey post-hoc test revealed
that, whatever the walking condition, amputees walked significantly
slower than Cirl (p < 00001).

DownShoulder_UpHip

b.

TFA vl ground
= = == TFA cross-slope

UpShoulder_DownHip
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3.2 Upper-fower limb coordinagion in level ground walking

The CRP values seemed to be inversely symmetrical in the Cirl group;
sign inversion occurred at the double support phase, at approximately
50 % of the gait cycle (Fig. 1c and d).

For TFA, CRP shape curves were quite similar to Cirl (Fiz. 2). The
CHP mean values were relatively close to 0 in the control (—0.03 + 0.24
for UpShoulder DownHip and —0.04 = 026 for DownShoulder UpHip)
and in the TFA for UpShoulder DownHip (—0.04 = 0.39), but the CRP
mean was significantly higher in the TFA for DownShoulder UpHip
(0.16 = 0.37, p = 0.02)

Regarding the SnPM analysis (Fig. 3), the amputees showed signifi-
cantly different CRP DownShouder UpHip after heel strike (p = 0.002),
near foot off (p = 0.008) and at the end of the swing phase of their
amputated limb (p = 0008 and 0.006) when compared to the Cirl
group. In CRF UpShoulder DownHip, even if there was no group effect
on the mean CRP (Table 2}, SnPM analysis revealed significant differ-
ences on stance phase, particularly at the beginning (p = 0.003) and
around 40 % (p = 0.009) of the gait cycle.

3.3, Upper-lower limb coordination in cross-slope walking compared o
Tevel groumd

Regarding the mean CRF DownShoulder UpHip, there was a group
effect {p = (.05, n° =0,24) and a walking condition effect (p = 0.01, n°
=0,35). There was no interaction (p = 0.05) when the CRP Down-
Shoulder UpHip was compared between groups and walking condition.
As presented in Table 2, the mean CRP was higher for the amputees than
for Cirl and was higher for the cross-slope than for level ground. For the
other side, the comparison for the mean CRP UpShoulder DownHip
revealed no group effect (p = 0.05) or interaction (p = 0L05), but a
walking condition effect (p < 0.05, |12 =0,27) with a higher mean CRP
for the cross-slope than for level ground in TFA group.

In the comparison between walking conditions in the Ctrl group,
SnPM analysis (Fig. 3) only showed a significant difference (p = 0.008)

Fig- 1. Mean relative phase and standard de-
viation per group (TFA and Cirl) and per
walking condition (level ground and ereds-
slope) during the gait cycle. a. shows the CRP
DownShoulder UpHip in TFA, b. shows the CRP
UpShoulder DownkHip in TFA, ¢. shows the CRP
DowmShoulbder UpHip in Cirl, and d. shows the
CRF UpShoulder DownHip in Cirl. The red lines
représent the standard deviation in level ground

= == = TFA cross-shope

walking condition, and the bue lines in the
eross-slope condition. (For interpretation of the
references bo colowur in this figure legend, the

TFA level ground

30 100

Gait cycle (%)

— Cid level ground
= = = = Cid cross-shope

reader iS5 refermed o the web version of this
articke.}

a0 100

Gait cycle (%)

50
Gait cycle (%)

100

Gait cycle (%)
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viation per group (TFA and Qrl) and per
walking condition (level ground and cross.
slope) during the gait cycle. Fig. 1a. shows the
CRP DownShoulder UpHip in level ground,
Fig. 1b. shows the CRP UpShoulder DownHip in
level ground, Fig. lc. shows the CRP Down-
Shoulder UpHip in cross-slope, and Fig. 1d.
shows the CRP UpShoulder DownHip in cross-
slope. The red lines represent the standard de.
TFA level ground viation in the TFA group, and the blue lines in
— = =~ Ctd level ground the Qirl group. (For interpretation of the refer-
ences to colour in this figure legend, the reader
0 50 100 0 50 100 is referred to the web version of this articie.)

Gait cycle (%) Gait cycle (%)

TFA level ground
— — —— Ctd level ground

— — — — Ctrd cross-slope — ——— Ctrl cross-slope
-2
0 50 100 0 50 100
Gait cycle (%) Gait cycle (%)

Nt

i rame pAaw »
TPA varmas Ot Ceved groasd |
Powthadda L8P 1EA verme Ot icommesdops) | ! 1

UpShouder Dorwattp V1A Voo Cut flovel gty b ]
THA verwan O crommakope ] =
S g At s g ) — —

Level gounsd v comsbaps 001

Leovel gooursd v cxanedape (TVA)
Level groursd vs commatbape 0001}

LUpsiwabdor_Doaeliip

Fig. 3. Significant differences during the gait cycle periods with SPM analysis. The grey lines indicate the differences between groups and the black lines indicate the
intragroup differences according to walking condition.

Table 2
Means and standard deviations for the 2 CRPs for groups and walking conditions, and p-values.
Mean (SD) Povalues
Group (between subject) lking cond! (within subject) Group * walking condition
UpShoulder DownHip TFA Level ground -0.04 (0.39) 059 o.02* 0.05
Cross-slope 0.12 (0.38)
Cerl Level ground <0.03 (0.24)
Cross-slope 0.01 (0.21)
DownsShoulder UpHip TFA Level ground 0.16 (0.37) o.02* 0.005* 023

Crossslope 0.36 (0.53)
Crrd Level ground -0.04 (0.26)
Cross-slope 0.04 (0.29)

at the end of swing phase when the peak CRP occurred (Down- stance phase for DownShoulder UpHip (Fig. 3).
Shoulder UpHip was more positive in the cross-slope condition).

In contrast to Cirl, SnPM analysis showed a significant difference
(p = 0.01) in TFA during the second double support of the prosthetic

174

162



& Percine ar al
4. Discussion

The aim of this study was to analyze upper-lower limb coordination
in TFA gait and how this coordination was adapted to cross-slope
walking. Considering that walking velocity can affect lower-limb
amputes coordination [12], we verified that there was no significant
difference in walking velocity between level-ground and cross-slope
conditions in both groups. TFA showed differences, compared to Ctrl,
in the coordination between hip and opposite shoulder on level ground
condition. These adaptations depend on the position of the prosthesis
during the gait cycle and on the ocouwrring CRP. In the control group,
walking on the cross-slope induced adaptations of the coordination be-
twizen the hip uphill and the opposite shoulder, resulting in an advance
of the opposite shoulder at the end of the swing phase. The CRP
UpShoulder DownHip showed intragroups similar coordination in the
cross-slope and level ground conditon. The results differ from Cirl when
the TFA walked with the amputated leg uphill: they adapted the coor-
dination of that hip and the opposite shoulder during the second double
support of the uphill limb at stance phase.

Asymmetric walking caused by orthopedic or neurologic disease
could impact gait kinematics and kinetics and is associated with several
long-term secondary health conditions, The goal of asymmetric walking
is bo maintain efficient locomotion with a cost/benefit ratio as optimal as
possible. To do that, lower imb amputees have to adapt their posture
with a prosthetic limb and “reorganize” gait to ensure stability and
walking efficiency in daily life activities. Concerning upper-lower limb
coordination during level ground walking, TFA showed adaptations
compared to Cirl in the prosthetic stance phase (CRP UpShoulder -
DownHip) and in the end of the prosthetic swing phase until the end of
the first double support phase (CRP DowmShoulder UpHip). The CRP
mean value could indicate an advance of the shoulder compared to the
opposite hip. This asymmetrical reorganization during normal gait
suggests arm swing adaptations linked to the phase of the gait cycle of
the prosthesis side.

Cross-slope surfaces and pavements compose the wrban environment
for walkers and healthy people modify their sagittal plane kinematics,
step width and joint reaction moments to adjust the ground height dif-
ference between uphill and downhill feet [17]. In the present study, the
resulis of the control group showed upper-lower limb coordination ad-
aptations between level ground walking and cross-slope at the end of the
swing phase of the gait cycle. The only study that focused on a healthy
population, centered on coordination in the wrban environment [25],
studied lower limb interjoint coordination, and no significant difference
between level ground and cross-slope walking was found. Nevertheless,
enough flexible coordination befween arms is essential to propose a
large variety of adjustments to maintain balance in unstable conditions
[17]. This flexibility could explain the adaptations observed in the
present study for the CRP DownShoulder UpHip in the control group
during cross-slope walking. These observations are also consistent with
those from Liv et al. [26], who showed that healthy people use a flexible
combination of intersegmental coordination patterns to maintain
whaole-body angular momentum during perturbation responses when
walking under the constraint of asymmetric gait.

Vaulting and increased pelvic hiking are gait strategies commaonly
observed to facilitate the shortening of the prosthetic lower limb during
the swing phase of cross-slope walking, especially when the prosthesis
side is uphill [15]. However, it is known that the lower limbs (up to 60
%) and the upper limbs {for 25 % or higher) coniribute to whole-body
angular momenturn and that the percentage of implication of these
segments changes according to gait velocity [27]. In our study, TFA and
Ctrl showed a coordination adaptation only in the CRP Down-
Shoulder UpHip when they walked on the cross-slope condition. How-
ever, while Ctrl group’s coordination was modified at the end of swing
phase, TFAs showed a significant difference during the second double
suppaort of prosthetic stance. There was indeed a relative advance of the
shoulder compared to the hip of the prosthesis side. Enowing the
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difficulties in shormening the lower limb on the prosthetic side in the TFA
population [ 18], this coordination adaptation conld be an anticipatory
postural strategy aimed at preparing the prosthetic swing phase. Indeed,
the advancement of the shoulder oppaosite to the amputated side could
lead to mowve the center of mass forward at the end of the prosthetic
stance phase to compensate for the lack of the prosthetic lower limb
propulsion. Based on the implication of movement and upper-lower
limb coordination in energy cost and gait efficiency, interlimb coordi-
nation parameters seem to be relevant elements in clinical settings. They
could be integrated into the usual assessment of gait for people with
asymmetric walking, such as TFA. Identifying upper-lower limb coor-
dination adaptations on nonlevel surfaces would help achieve rehabili-
tation goals for effective walking in urban environments.

4.1, Clinical considerations

While gait asymmetries in lower limb amputees can be partly
compensated by the prosthesis [11], they could nevertheless play a
functional role in locomotion by compensating for the propulsion deficit
associated with the prosthesis and by ensuring gait stability [28,29]. The
literature has already shown the gait asymmetries on amputees between
lower limbs [ 25,297, this study brings additional information about the
asymmeiries between upper and opposite lower limbs. Although it is not
known which limb influences the other, upper-lower limb coordination
should be considered in lower limb amputees’ locomotor rehabilitation,
for example, to optimize balance or energetic cost during wallking. These
results suggest a8 neuromotor training program aimed at improving the
flexibility of locomotor patterns [ 17,307 to improve the adaptability of
amputees” gait to different grounds. For example, split-belt treadmills
that move the legs at different speeds could be an appropriate comple-
mentary rehabilitation device to induce these interlimb coordination
adaptations [31]. In addition, a specific muscle sirengthening of the hip
extensors of the amputated side could improve the propulsion capacity
of the prosthetic lower limb at the end of the stance phase and would
optimize the adaptation of the upper-lower limb coordination in TFA

during cross-slope walking.
4.2, Limdtarions and fisre research

This study presents some limitations. First, only TFAs were included
in this study, who presented different amputation etiologies and few
different prosthetic brands. Therefore, the resulis cannot be extended to
every prosthetic brand or to every type of amputation or health status, &
second limitation concermed the walking conditions. The cross-slope of
the present smdy was designed in a laboratory setting and therefore did
not exactly reflect the real urban environment. Future investigations
could then be considered to reach a more ecological approach. In
addition, to transfer these resulis to clinical practice, particular attention
should be given by developers of gait analysis software to implement the
calculaton of CRP and their use in clinical rowtines.

4.3, Conclusion

The analyses of the upper-lower limb coordination during the gait of
TFA and of the adaptations during cross-slope walking resulted in three
key findings. Firstly, the comparison of the CRP between each shoulder
and its opposite hip in the sagittal plane showed that TFA had asym-
metrical coordination during level ground walking, regardless of the
standing foot. Secondly, walking on the cross-slope induced adaptations
in healthy individuals in the CRP between the uphill hip and the
downhill shonlder. Thirdly, TFA and Ctrl showed a coordination adap-
tation only in the CRPF DownShoulder UpHip when they walked on the
cross-slope condidon. Howewver, while Cirl group’s coordination was
maodified at the end of swing phase, TFAs showed a significant difference
during the second double support of prosthetic stance. The difficulties of
clearing the foot of the amputated leg during the swing phase especially
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in cross-slope condition could explain the adaptation of coordination
noticed in this study. Quantifying these adaptations would allow the
development of rehabilitation programs to improve the flexibility of
locomotor patterns and to prevent the consequences of an asymmetrical
gait.
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ARTICLE INFOD AESTRACT

Keywards: Backgroumd: In recent decades, high-tech prostheses, including microprocescor-contralled knee (MPE), have been

-*-_T“F'L'ﬂmff developed to improve the functional abllities of lower limb ampuiees and 1o reduce galt asymmetry for the

g‘:;""ﬂ““"’-‘ prevention of eardy joint degradation of the intact limb. The aim of this study was to determine the differences in
1

jodnr moment and power of the intact limb of rransfemoral amputees (TFAs) with an MPK compared to healthy
individuals in 2 wallking speed condltions.

Mahods: Twenty-one TFAS with MPE and matched 21 healthy individuals performed a walking rask ar epon-
taneous and raphd seli-selected speeds. Spatiotemporal galt parameters and intact limb kinetic data were
recorded.

Resplre: The hip and knee moments in the frontal plane during rapld walking were not significantly higher than
spontaneous walking in TFA group (respectively p = 0.08 and p = 0L48) and were lower than the control group.
In the sagiital plane, the hip extensor moment in TFA was higher than the control group in the landing phase (p
< DL In both speed conditions).

Significance: The kinetics of the intact limb of active TFAs with an MPK showed a significant reduction at the knes
internal abductor moment compared to the control, potentally limiting risk factors for keee ostecartheitis.
However, in the sagittal plane, higher hip extensor moments could favor low-back pain appearance. Galt analysis
of lower limb ampurees should thus be performed to highlighn these kinetic adaprations and then help to propose
the most relevant rehabilitation and prevention exercises to lUmit the appearance of early musculoskeleral
degeneration.

Motion analysis

1. Introduction Moreover, reduced activity in daily life could lead to muscle imbalances

and even atrophy, which could alter the quality of gait pattern [4].

A major lower limb amputation is a life-altering event with an im-
mediate and obvious effect on daily life activities and quality of life. The
alteration of the physical, psychological, and social aspects of the pa-
tient's life requires comprehensive health care [1]. Prosthetic devices
allow amputees to partly regain their autonomy and with locomotion
close to that of nonamputees [ 2|. However, the daily use of a prosthesis
depends on the amputation level, pain, discomfort or inadequacy to life
context. Therefore, quantifying the effectiveness of the lower-limb
prosthesis seems complicated [3]. The level of daily living activities is
correlated with gait variability in transfemoral amputees (TFAs) [4].

Studies based on gait analysis showed significant differences between
healthy people and TFA patients [5.6]. Asymmetrical movements of the
lower limbs and compensatory strategies of the pelvis and trunk are
associated with an elevated risk for developing deleterious secondary
health conditions [7.2]. For example, a low back pain experience is
described in 52-89% of unilateral lower limb amputees, and 41-63%
develop osteoarthritis on the intact limb [9-11].

Owver the last decades, high-tech prostheses, including
Microprocessor-controlled Knee (MPK), have been developed to
improve the functional abilities of lower limb amputees. The difference

Abbreviarions: TFA, transfemoral amputess; MPK, microprocessor-controlled knee: 5W, spontaneous self-selected walking speed; RW, rapid self-selerted walking

apeed
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between MPE and mechanical prosthetic knees Les in the swing and
stance phase control management. Studies have already shown the
contribution of MPE to life satisfaction, quality of life, and functional
performance compared to mechanical prosthetic knees [12.13].
Regarding spatintemporal and joint kinematic parameters, MPK seems
to reduce asymmeiry compared to healthy individuals, especially for
maovements in the sagittal plane and pelvic rotations [14]. The kinetic
parameters of TFAs with high functional levels have recently been
studied by Jarvis et al. during spontaneous gait [ 15]. They showed that
if kinematic parameters permit highlighting some differences between
TFA and healthy persons, kinetic parameters are necessary to further
characterize gait impairments. In addition, Cao et al. showed that rapid
walking was a gait modality that exacerbated the kinetic asymmetry for
amputes persons [16].

Kanfman et al. showed that if transfemoral amputees using an MPE
had significant improvements in gait at spontaneous speed, there was a
lack of knowledge about the performance of this type of prosthesis
during rapid walking [17]. Since such prosthetics improve amputee
functional capacities, it is crucial to investigate their impact on the intact
limb, particularly in terms of joint stress. Potential joint comorbidities
induce clinical challenges in terms of rehabilitation programs and pa-
tient follow-up [15]. In clinical practice, quantifying the kinetics at the
intact limb joints conld contribute to preventing the risk of developing
deleterious secondary health conditions. The aim of this study was thus
to investigate the kinetics of the intact limb joints during gait in TFA
patients with MPK compared to healthy individuals, both during spon-
taneous and rapid walking. It was assumed that with the increase in
walking speed, the use of MPE could allow the TFA to adapt their intact
lower limb joint kinetics in the same range as & nonamputee population.

2. Methods

2.1. Study design

The design used was an observational study and was conducted in a
rehabilitation center. TFA participants were recruited during prosthesis
follow-up consultations. To complete the lower limb amputee clinical
assessment, full body motion analysis was systematically performed in
different walking conditions. The study was approved by an indepen-
dent ethics committes, and all participants signed a written, informed
consent form in accordance with the Declaration of Helsinki.

22 Partcipanis

Twenty-one unilateral TEAs were recruited. Patients were included if
they used a recent (=5 years) MPK prosthesis daily. Individuals were not
included if the k-level was less than 2, according to the Medicare level
functional classification [19]; if they had uncontrolled diabetes, car-
diovascular, orthopedic, neurologic conditions, or uleers; or if the
walking perimeter was less than 50 m without walking aid. Twenty-one
healthy individuals (Contral) were recruited to match the TFA group in
terms of gender, age, height, and body mass. Subjects with cognitive
disorder, nenrclogical disease, or history of serious lower-limb injury
limiting the ability to walk were not included. The anthropometric data
of each group are summarized in Table 1.

2.3, Instrumentation and procedigres

A motion capiure system with 8 infrared cameras (Vicon Nexus™,
Oocford, UK) recorded the three-dimensional coordinates of the reflective
markers at A sampling rate of 100 Hz. Ground reaction forces were
collected with 2 force plates (AMTI, Watertown, MA, USA) at 1 000 Hz.
A three-dimensional gait analysis assessment was performed for each
participant. Each subject was equipped with 49 reflective markers for
madeling the lower and upper limbs, pelvis and trunk based on the 1OR
gait model [20]. Each participant had to walk on a 10-meter walkway
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Table 1
Participant characteristics,

TEA CONTROL P value
Age (years) 48 (15) 47 (18] T
Mass (kg) B3 (18) 76 (15) o1l
Helght (m}) 1.74 {010 174008 092
tiender 1M 16

SF 5F
Eticlogy 11 trauma

4 dysvascular

1 neoplasm
E lewel THA

14 K3
Prosthetic knes 13 Colegd

4 Clegd

3 Hheod

1 Orbon

Average time sinee amputation 15(13)

[years)

with her or his usual shoes. Two walking tasks were performed: spon-
taneous self-selected walking speed (SW) and rapid self-selected walking
speed (RW)L A minimum of 8 complete gait cycles were recorded for
each walking task and then averaged for analysis. Each trial allowed the
recording of 2 full gait cycles. A gait cycle was invalidated if the
participant did not step with the entire foot on the forceplate. About 8%
af the gait cycles were excluded for both groups.

2.4, Dara analysis

Spatiotemporal gait parameters were processed using Visual 30 (C-
motion™, Germantown, MD). The spatiotemporal parameters included
walking speed, cadence, step length of both sides and step width. The
kinetics data referred to the calculation of the internal joint moment
(Nm/kg) and joint power (W/kg). These were calculated by inverse
dynamics using Visuwal3D. Kinetics data were filtered with low-pass
Butterworth 4th order and a 10-Hz cutoff frequency. Kinetics data
included hip, knee and ankle moments in the frontal and sagittal planes,
as well as hip, knee and ankle powers in the sagittal plane. Kinetic data
during the stance phase were analyzed using the intact limb for ampu-
tees and the mean of both limbs for controls. The peak values of the
kinetics parameters were assessed for both the landing and propulsion
phases of stance, corresponding to the first and second parts of the
stance phase, respectively. For illustrative purpose only, kinematic data
of the present study regarding trunk and pelvis are presented in anmex.

The statistical analyses were performed using SPSS software (IBM,
version 27.0.1.0). The descriptive statistics were calculated for the
analysis of the participants’ characteristics and parameters. The data
were tested for normality with the Shapiro—Wilk test. The spatiotem-
poral and kinetic parameters were analyzed by means of & two-way
analysis of variance (group x walking condition, 2 =2, @ = 0.05) with
repeated measures on one factor (the walking conditions, SW and BW).
The effect size was assessed with partial eta squares to determine the
meaningfulness of the statistical differences between the walking con-
ditions. [t was evaluated as small effect (0.01), medium (0.06), and large
(0.14 and greater). Post-hoc analyzes were conducted with Fisher's LSD
in case of significance. The data are expressed as the means with stan-
dard deviations in brackets in the text, figures and tables. The threshold
for significance was set at 5%.

3. Results

Twenty-one TFAs and 21 controls were included. Mo significant
differences were observed between the groups for the anthropometric
characteristics (p = 0.05; Table 1],

The group effect, the walking condition effect, and the interaction
were revealed by the ANOVA analysis in all the spatio-temporal
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parameters (walking speed, steps lengths, and stride cadence), except
for the step width with just a group effect (Table 2). Post-hoc analyzes
showed an higher step width in TFA compared to Control (p < 0.001) in
both walking conditions. The increase in walking speed between SW and
RW was 45 (19) % in Control and 30 (11) % in TFA.

Means, standard deviations, and p values of the kinetic parameters
for each group and walking conditions are presented in Table 3 and post-
hoc results in Table 4. Fig. 1 and Fig. 2 illustrate the kinetic parameters
analyzed, respectively in the frontal plane and the sagittal plane.

In the frontal plane, there was a significant group effect (p < 0L001,
1°p = 0.28), walking condition effect (p < 0.001, n'p = 0.49), and
interaction (p < 0.001, 1°p = 0.25) in the hip abductor peak moment of
the landing phase. The same significant effects was observed on the knee
abductor peak moment (group effect p < 0.001, 1°p = 0.37; walking
condition effect (p< 0.001, 1°p=0.28; interaction (p = 0.006,
1°p = 0.17). Fisher's LSD post-hoc tests indicated & significant
improvement of the hip and knee abductor peak moments between SW
and BW in the Contral group (p < 0.001), but not in the TEA group (hip
peak moment p = 0.08, knee peak moment p = (L48). Regarding the
means values in TFA, the knee abductor peak moment was — 0.31(0.17)
Nm/kg in SW and — 0.32(0.22) Nm/kg in RW. For the Control group,
the knee abductor peak moment was — 0.48(0.17) Nm/kg in SW and
— 0.61(0.22) Nm/kg in RW (Table 3). There was a walking condition
effect in the frontal plane ankle peak moment on the landing phase
(p=0.001, 7'p=023) and the propulsion phase (p < 0.001,

1°p = 0.51).
In the sagittal plane, all joints peak moments and joints peak powers
had a walking condition effect (p < 0.001, 1*p = 0.31, Table 3). There

was a group effect in all joints peak moments and joints peak powers
except for the ankle sagittal peak moment in the landing phase
{p = 0.88, 1°p = 0.001) and propulsion phase (p = 0.17, n°p = 0.05).
Omnly 2 joints peak moments showed no interaction group*walking
condition, the ankle peak moment in the landing phase (p = 0.08,
1°p = 0.07) and in the propulsion phase (p = 0L69, n°p = 0.004). The
hip extensor pesk moment showed an interaction tendency in landing
phase (p = 0.05, 11:'1: = 0.09). Post-hoe analyzes showed an higher hip
extensor peak moment in the landing phase in TFA compared to Control
(p < 0.001 in both walking conditions).

4. Discussion

The aim of this study was to assess intact limb kinetics during gait
maovements in TFA patients with recent MPE compared to healthy in-
dividuals and to investigate the impact of increased walking speed. In
accordance with the literature [21], the TFA group walked slower, and
their potential for increasing walking speed was lower than that of the
control group. Mainly, the group effects, the walking condition effects
and the interactions observed on the spatistemporal parameters showed
that MPK users with high mobility level did not have the same walking
performance as healthy individuals. The TFA group had a greater step

Table 2
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width than control in both walking conditions, but it has been shown
that an increase in step width could be linked to a reduction in the in-
temal knee abductor moment [22) and to a reduction in the internal hip
abductor moment [23].

Indeed, in the frontal plane, the hip abductor peak moment and the
knee abductor peak t did not i in RW in TFA group, unlike
in control group. In addition, the knee abductor peak moment was
significantly lower in TFA, compared to control, in both walking con-
ditions. The knee abductor moment can be reduced by increasing step
width, but also with the trunk sway in the frontal plane [22]. However,
no significant differences were observed in frontal plane trunk inclina-
tion of TFA group during the intact limb stance compared to the control
group. Furthermore, the pelvic kinematics in the frontal plane was
maodified in TFA to adapt to prosthetic swing phase with pelvie hike
strategy (positive peak pelvis contralateral inclination in the frontal
plane) [24]. It has been shown that the contralateral pelvic drop in-
creases the internal knee abductor moment and would be a risk factor of
knee ostecarthritis [ 25]. Then, we suppose pelvic hike strategy, caused
by the need to secure the prosthetic swing phase, could contribute to
reduce internal knee abductor moment during the intact stance phase.
The increase in intact limb knee abductor moment observed in the
literature when amputees are walking with high mobility level [7] could
be caused by the imposed walking speed. The comparison with a control
group was thus methodologically interesting, but imposed a walking
rhythm for which TFA had to adapt the management of the prosthetic
swing phase. This could have consequences on the intact leg to maintain
stability and efficiency during gait.

A recent study showed that larger vertical force components in
response to an increase in gait speed imply that individuwals with trans-
femoral amputees are exposed to & strong impact on their intact limb
when they walk faster [26].

All TFAs in this study had a good mobility level (K3 and K4), and they
were active in daily living tasks with their MPE. This type of TFA seemed
to present locomotor modalities in the frontal plane to reduce hip and
knee moments during the landing phase. These kinetic adaptations may
represent an advantage for this population in terms of ostecarthritis
prevention.

In the TFA group, however, while walking speed also increased, the
maoment at the hip joint increased in the sagittal plane and was higher in
this group than in the control group during the landing phase. This result
was probably related to a higher pelvis anterior tilt angle in TFA. This
pelvis kinematics and the associated trunk extension would be linked to
a higher risk of low back pain in TFA [8,27].

Analyzing the propulsion and reception strategies of TFA when
walking with a prosthesis and investigating how they adapt to an
increased walking speed would allow a better personalization of the
rehabilitation exercises. The amputee's history and life goals must lead
to personalized rehabilitation aims, both to achieve the performance
targeted by the patient and to reduce the potential joint overload-related
risk of injury. Exercises could be adapted to improve the control of the

Meams and standard deviations for spatiotemporal parameters of gail for ssch group and walking condition. P values indicate intergroup and intragroup differences.
The prosthetic limb corresponds to the right limb in the control group for the step length.

TFA Contral Povalue
W W W BW CGiroup (between ‘Walking condition (within Giroup * Walking
subiject) subject) condition
Walking speed (m/s) 103 1.3 1L 173 < LOO1 < 0.O01 = 0.001
(17} {021y OL1Th (0L1%)
Prosthetic/right step length il 0.7 070 0gq Loa3 < O.O01 0.o1
[m] (12} {0.13) fOL10p [OLO)
Intact/left step length (m) il 0.7a LB ] LE-2] = Q001 = 0001 - 0.001
{0083 {ioEy {07y (DLOK)
Siride cadence {sirides/min) 50 (5] &7 (5] X (4} &2 (5] oz = OLO01 0.001
Step width {m) 1% 0.2350 .14 o4 « LO0O1 023 (R
[0u0d) {0.04) {OUOER [(Likh]
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Table 3
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Mean and standard deviation for lwer limb joinl moments (Nm/kg) and powers (W/kg) in the landing and propulsion phases for each group and walking condition. P
values indicate intergroup and intragroup differences. Flexion, abduction and eversion moments are expresssd as positive values.

TFA Comirod Povalme
W BW W W Giroup (between ‘Walking condition (within Ciroup *
suhject) subject] walking
canditian
Frontal plane  Landing phase
Hip moment <080 (1Y) SLES{0.21) AOLHE(L13) 111 {015} o U1 = 0001 « OOl
Knes moment <031 (h17) <0032 {0 2Z) DA (LIT) A1 {022y o U1 = 0001 DO
Ankle moment L1200 D16 {007) 10 (007 017 [0.0d) 50 .00 LINE ]
Propulsion phase
Hilp mome=nt “OH2 [0.20) <ILE3 {023 AT (12) A TFI01EY 023 034 Ll
Enes moment 025 (0.18) <026 {021} OIS (0AT) AEE(01E) 003 LRy L]
Ankle moment O30 (15) L35 {0.1T) AUEE(D0E) A F{005) 054 = .01 24
Sagittal plane  Lamding phase

Hilp mome=nt 0H5 (16 =1.07 {022} A4 (D12) ATFI(01TH < DU = .01 05
Hilp power 1.24 (0.37) 1.83{0.55) 235 (DL14) .04 [0.233) < DU = .01 L)
Enes moment -0.8% [0L25) <l B {03 OUpE (0.33) 1. Z8{0.30) < DU = .01 Las
Enes povwer 075 (L54) =175 {1.19) LB (DBE) (0% ol = .01 ooz
Ankle moment 28 (12} OLAE{0.14) (235 (OU11) 0,40 [0.09) LI = .01 L]
Propulsion phase
Hip moment ish [0.28] 0BS5S {0.31) 1.04 {023} 1.56 (0.F) = DL = 0001 = U001
Hip power 1.13 (.43} 1.55{0.51) 1.15 [0.37) 1.99 [0.61) on2 = 0001 = U001
Knes moment <024 (0.18) S0 ER {0155 O3 (013) A 43014} = DL = 0001 oz
Enes povwer 123 (0.71) =150 {0.75) 500061 <253 {0.80) = DL = 0001 = U001
Ankle moment A3000EE)  -149{0.24)  13B(0I4)  -154(019) 017 - 0001 [T
Ankle power 291 (0.87) 89 {100) 158 [0usl) .00 [0.59) LUl 2 = 001 ool

TFA: Transfemoral amputees; SW: spontaneous walking: BW: rapid walking

Table 4

Povalues for post-hoo analyses (Fisher's LSD) when significant intergroup and intragroup differences in the wo-way ANOVA.

Between subject past-hos in

Betwesn subject post-hoc in

Within subject post-bocin  Within subject past-hos in

SW (TFA/ Comtrol) BEW (TFA/Caontral ) TFA [5W/EW] Contral (W, RW)
Spatio temparal Walking speed (m/s) 0.001 2 L0a1 « OL001 o L0O1
parameters Prosthetic/right step o.o4 2 L0a1 « OL001 o L0O1
length (m)
Intactleft step length « 0.001 o L0a1 « D001 o L0O1
{m]
Siride mdence o2l ooz « 0.001 = ool
{sirides minj
Step width (m) = 0.001 Ei L)}
Landing phase in Hip moment ool « L0OT ] o L0OL
frontal plane Knes moment = 0.001 = L001 L] = L0O1
Ankle moment ool 015
Propulsian phase in Knes moment 0.o14 [t
frontal plane Ankle moment < 0001 < LOO1
Landing phase in Hip moment = 0.001 = LODL « 0,001 = LOO1
sagittal plane Hip power = 0.001 = LODL « 0,001 = LOO1
Knee moment oalr LX) o DL0a1 LX)
Knee power 028 LK e o DL0a1 LX)
Ankle moment « D01 B i ]
Fropulsion phase in Hip moment = 0.001 = (LODL < D.001 = (LODL
sagittal plane Hip power 086 = (LODL < D.001 = (LODL
Enee moment nms « LOa1 L8] = 0oL
Enee power 0.oas « LOa1 LR R = 0oL
Ankle moment « 0.001 = ool
Ankle power 053 0005 « 0001 « 0L001

prosthesis, the strength of the hip abductors [25], or the dynamic bal-
ance during gait in various walking cadences and speeds [29]. This study
confirms the interest in maintaining targeted gait asymmetries in TEA

300, without forgetting the exercises for the prevention of low back
pain [9,27].

This study presents some limitations. Firstly, the TFAs included in
this observational study had different amputation etiologies and a high
mability level and were only equipped with MPE. Therefore, the results
cannot be extended to all mobility levels and prosthetic brands. Sec-
ondly, the randomization of walking conditions was not performed
becanse the clinical procedure was standardized. For the same reasons,
gender distribution was not controlled in TFA population, but the same

173

proportion was respected in the 2 groups of the study. Thirdly, another
limitation concerned the walking conditions. Since each participant
walked at a self-selected speed, for both the spontaneous and rapid
conditions, this did not allow us to obtain similar walking speeds for the
2 smudied populations. This rendered the direct comparison of the kinetic
parameters more difficult. However, the choice of self-selected speed
was clearly made to be able to identify the strategies specifically used by
each person in her or his daily life.

5. Conclusion

In everyday locomotion, and notably during a spontaneocus incresse
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Fig. 1. Joint moment during the stance phase (0-50% corresponds to the
landing phase and 50-100% 1o the propulsion of the stance phase] in the frontal
plane at the hip (a), knee (b), and ankle (c). The intact TFA limb & represented
in back, and the contral group limb is represented in purple. The solid line
represents the SW walking condition, and the dashed line represents the BW
oondition. TFA: Transfemoral amp . SW: g walking; RW: rapid
witlking; Abd/Add: abduction and sdduction moment; Ev/Tov: eversion and
inversion moment.

in walking speed, lower limb amputees adapt their gait differently than

Gair & Posture TOB (2024} 170-178

healthy people. The intact limb kinetics of physically active TFAs with
an MPE showed a reduction in the internal knee abduction peak moment
compared to the control. The adaptations in the sagittal plane depended
on increasing walking speed. Despite the evolution of the prosthetic
device, the intact leg did not behave like the control leg. These adap-
tations must be identified by a quantified analysis of gait. Compared to
the clinical assesement of the TEA, gait analysis aims to propose the most
relevant rehabilitation and prevention exercises to achieve their objec-
tives while minimizing the appearance of early musculoskeletal degen-
eration. Promoting activity and mobility with appropriate gestures in
this population at high risk of sedentary lifestyle would limit associated
chronic diseases.
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Annex: ANOVA and post-hoe results on complementary kinematies parameters during the intact limb stance phase (right limb in Control

group)

ANDVA povalue [q"p]

Post-beoc povalue

Kinematic during intact  Girowp Walking Group*walking

[right) stance phass (between pondition {within  conditbon
subgecth subgect)

Maximal inclimation T (OUHEZR 2 (DL 52 (0L
trunk amgle an stance
side

Maximal pelvic = 001 < 0L001 {0.35) .36 (0U02)
contralateral ({1 R |
Inclination

Maximal anterior = 001 0L002 (0.21) LT (LT
pelvic tk [o.42)

Between subject Between subject Withim subgect Within subject
past-hoc in 5W post-hoc in BW past-hoc in TFA post-hoc i Contral
(TEA/Cantrol) (TEA/Cantral) (5 RW) 5W/EW)

= O.001 = OO 0.o1 - 0001

= O.001 = OO orT - 0001
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Fig. 2. Joint moment and power during the stance phase (0-50% corresponds to the landing phase and 50-100% to the propulsion of the stance phase) in the sagittal
plane at the hip (a, b), knee (¢, d) and ankle (e, £). The intact TFA limb is represented in Mack, and the conrol group limb is represented in purple. The solid line
represents the SW wilking condition, and the dashed line represents the RW condition. TFA: Transfemoral amputees; SW: spontanecus walking; RW: rapid walking;
Flx: flexion moment; Ext: extension moment; DF: dorsiflexion moment; PF: plantar flexion moment; Gen: power genersted; Als: power absorleed.
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