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Résumé

Avec le vieillissement de la population, les pathologies du systéme ostéoarticulaire, telle que I'arthrose
du genou, sont devenues un enjeu majeur de nos sociétés modernes. Le port d’une orthése de genou
est un traitement préventif pour soulager les patients et limiter la progression de la pathologie.
Cependant, notre compréhension quant aux mécanismes de (dé)chargement articulaire liée a ces
dispositifs médicaux reste aujourd’hui limitée et nécessite des études plus approfondies.

Afin de quantifier de maniére objective les effets du port d’une orthése sur la biomécanique du genou
arthrosique, une modélisation musculosquelettique a été mise en ceuvre dans cette these. L'objectif
est de développer un modele du membre inférieur, personnalisé au sujet qui prend en compte a la fois
la géométrie (reconstructions osseuses a partir de radiographies bi-planes) et la cinématique de
I'articulation tibio-fémorale (trajectoires des points de contact) et modélise les interactions entre la
cuisse, la jambe et une orthese de genou (raideurs des tissus mous, mouvements relatifs entre les
solides). Apres I'évaluation du modéle sur une population équipée de protheses de genou
instrumentées, les forces musculaires et de contact articulaire estimées par optimisation (cinématique
et dynamique inverse) dans deux cas de chargements (accroupissement et marche sur tapis roulant)
sont analysées pour une population arthrosique avec et sans orthése.

De maniére générale, cette thése vise a explorer comment et dans quelle(s) proportion(s) un modéle
d’orthése sur mesure modifie le chargement de I'articulation.

Mots clefs : gonarthrose, modélisation musculosquelettique, orthese de genou, chargement
articulaire tibio-fémoral.



Biomechanical study of joint unloading mechanism using knee orthosis for
the treatment of osteoarthritis

With the aging population, osteoarticular system pathologies, such as knee osteoarthritis, have
become a major health issue in today’s society. Knee orthoses are preventive devices that aimed at
relieving knee joints and limiting the progression of the disease. These medical devices are known to
(un)load the knee joint through various mechanisms. However, current knowledge about these
mechanisms is limited and requires further in-depth studies.

To objectively quantify the effects of wearing an orthosis on the biomechanical behavior of the arthritic
knee, a musculoskeletal modeling is developed in this PhD thesis. The aim is to build a personalized
model of the lower limb that incorporates both geometry (bone reconstructions derived from biplane
radiography) and the tibio-femoral kinematics (from contact points trajectories). The model also
considers the interactions between the thigh, the shank and a knee orthosis (soft tissue stiffness,
relative motion between the rigid bodies). Multibody modeling is currently in full expansion, and the
development of all these parameters seems to be crucial. Following the evaluation of the model on a
population equipped with instrumented knee prostheses, the muscle and joint contact forces,
estimated through optimization techniques (kinematic and inverse dynamics), are analyzed under two
loading conditions (squatting and treadmill walking) for an arthritic population both with and without
wearing an orthosis.

Overall, this PhD thesis aims to explore how and to which extend a personalized orthosis allows for
joint (un)loading.

Keywords: osteoarthritis; musculoskeletal modelling, knee brace; tibiofemoral contact loading
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Introduction générale

1.1 Préambule

Explorer la réalité complexe d’une maladie courante, largement répandue et pourtant peu comprise,
énigmatique, qui handicape de nombreux individus au quotidien : voici ce que ces travaux de thése ont
essayé de mettre en ceuvre.

Avec le vieillissement de la population, les pathologies du systeme ostéo-articulaire sont devenues un
enjeu majeur de nos sociétés modernes. Parmi elles, I'arthrose se distingue en tant que maladie
chronique qui entraine une baisse notable de la qualité de vie. En effet, sa prévalence chez les individus
agés de plus de 65 ans est d’environ 25%. La douleur est I'un des symptomes majeurs de I'arthrose,
entrainant des limitations de mouvement chez 80% des patients, et 25% d’entre eux ne parviennent
plus a pratiquer leurs activités quotidiennes (WHO Scientific Group on the Burden of Musculoskeletal
Conditions at the Start of the New Millenium, 2003). Divers facteurs de risques ont été identifiés,
notamment le surpoids, les antécédents de traumatisme, I'instabilité articulaire ou la faiblesse
musculaire.

En plus des traitements médicamenteux, tels que les analgésiques et les anti-inflammatoires, le port
d’une orthése de genou représente une approche préventive visant a soulager les patients et a ralentir
la progression de I'arthrose. Cependant, une tres grande variabilité est observée dans les résultats des
traitements orthopédiques proposés, qu’il s’agisse d’orthése de genou, de semelles plantaires ou
d’exercices physiques. Lorsque ces traitements orthopédiques échouent, la chirurgie (ostéotomie ou
prothése de genou) devient souvent nécessaire, mais de nombreux patients opérés demeurent
insatisfaits des résultats obtenus.

Ainsi, I'efficacité des orthéses de genou joue un role central dans la prise en charge de I'arthrose.
L’orthese idéale devrait réduire la pression exercée sur le compartiment du genou atteint, procurant
ainsi un soulagement au patient. Elle devrait également permettre une mobilité optimale du genou,
corriger les troubles statiques et dynamiques, et stabiliser I'articulation. En théorie, son efficacité
repose sur le déchargement de I'articulation tibio-fémorale, qui peut étre obtenu grace a différents
mécanismes tels que I'application d’'un chargement externe dans une direction précise, la modification
des angles, de I'espace et du mouvement articulaires ainsi que la modification des activations
musculaires.

« Pourquoi suis-je atteint(e) d’arthrose ? Comment cette maladie évolue ? » Bien que ces travaux de
these ne répondent pas directement a ces questions, il est essentiel de se pencher sur les études
antérieures a ce sujet afin de mieux appréhender les problématiques abordées dans ces travaux. Le
principal objectif de ces travaux de recherche est d’explorer comment une orthése de genou peut
contribuer a améliorer la qualité de vie des personnes souffrant d’arthrose. Bien que les facteurs liés a
I'arthrose ne soient pas encore parfaitement définis et que les chercheurs ne parviennent pas encore
a trouver un consensus, certains éléments se démarquent et méritent notre attention afin d’enrichir
la réponse a la question fondamentale : « Que faire lorsque I’'on est atteint(e) d’arthrose, en dehors de
la chirurgie et des médicaments ? »



1.2 Déroulement de la thése

La mesure in vivo du chargement articulaire chez les patients arthrosiques n’est pas possible. Il est
donc nécessaire de s’appuyer sur l'utilisation d’outils biomécaniques (analyse du mouvement,
modélisation musculosquelettique) pour I'estimer. La modélisation biomécanique du membre
inférieur pour estimer les forces musculo-tendineuses et de contact au niveau de I'articulation du
genou est un domaine scientifique en plein essor. Le développement de modéles personnalisés, basés
notamment sur I'imagerie médicale, et leur application aux patients arthrosiques est cependant plus
récent et encore rare pour I'étude des performances de dispositifs médicaux tels que les orthéses de
genou.

Dans le cadre du Laboratoire International Associé EVASYM (EValuation Anatomofonctionnelle du
Systéme Musculosquelettique), en collaboration entre le LBMC UMR_T9406 (Laboratoire de
Biomécanique et Mécanique des Chocs) et le LIO (Laboratoire de recherche en imagerie et orthopédie),
une modélisation personnalisée de patients arthrosiques a été récemment développée, permettant
notamment de comparer les forces de contact articulaires entre patients et sujets sains. Afin de
quantifier de maniére objective les effets du port d’'une orthése sur la biomécanique articulaire et
musculaire du genou arthrosique, une modélisation musculosquelettique personnalisée incluant une
orthése de genou sera développée dans ces travaux de doctorat. Cette modélisation vise a déterminer
par quel(s) mécanisme(s) et dans quelle proportion I'orthése permet de décharger I'articulation.

Une étude bibliographique sur les différents modéles musculosquelettiques du membre inférieur
développés et utilisés dans la littérature a été menée tout au long de ce doctorat. Afin de faire des
choix de modélisation judicieux, il est crucial de prendre conscience de la forte diversité des modeles
disponibles dans la littérature, chacun présentant des caractéristiques distinctes. Dans le but
d’analyser les performances d’une orthése de genou pour le traitement de I'arthrose, une étude
bibliographique portant sur les facteurs de risques liés a I'arthrose ainsi que sur les parametres
biomécaniques a étudier semble essentielle. La connaissance du niveau de chargement articulaire chez
les sujets sains et pathologiques semble également nécessaire. Enfin, peu d’études rapportent le
chargement articulaire de patients arthrosiques portant une orthéese de genou et la modélisation d’'une
orthése de genou représente un réel défi. En effet I'interface entre le membre inférieur et I'orthése
n’est que tres peu étudiée et la plupart du temps les tissus mous ne sont pas pris en compte.

Les modeles musculosquelettiques reposent sur la représentation des muscles (géométrie et
éventuellement comportement passif et actif), sur la gé¢ométrie anthropomorphique des différentes
articulations ainsi que sur les équations du mouvement. La stratégie adoptée par le modele développé
au LBMC se base sur la dynamique inverse ; a partir du positionnement du corps et de I'effort au sol
mesurés expérimentalement, I'équation du mouvement permet de retrouver les efforts musculo-
tendineux et articulaires. Lors de I'étude de mouvements dynamiques, une étape de cinématique
inverse permet de positionner le modéle en fonction des trajectoires des marqueurs cutanés. Afin de
pallier au probleme numérique de la redondance musculaire, une optimisation dite « statique » est
effectuée a chaque pas de temps, minimisant simultanément la somme des forces musculo-
tendineuses et des efforts articulaires au carré. Toutes ces étapes peuvent ainsi étre reprises pour
évaluer dans quelle mesure la personnalisation d’un modele musculosquelettique permet d’améliorer
la prédiction du chargement articulaire. La stratégie adaptée en collaboration entre le LBMC et le LIO
est de prioritiser la personnalisation articulaire, notamment a partir de la radiographie biplane EOS.



La modélisation de I'interface entre les segments osseux du membre inférieur et un dispositif externe
tel gu’une emboiture prothétique, un exosquelette, ou dans notre cas, une orthese est d'une
importance cruciale pour la conception, la modélisation, le contréle et I'évaluation de ces dispositifs.
A cette fin, I'évaluation du comportement mécanique des tissus mous semble primordiale et il apparait
intéressant de se questionner sur la variabilité des raideurs des tissus mous selon les sujets et/ou les
activités étudiées.

Ces travaux de these tentent finalement d’étudier les performances d’une orthése, orthese fabriquée
sur mesure par impression 3D (Evoke™, OssKin, Montréal, Canada, http://www.osskin.com). Cette

orthése est congue avec un matériau flexible et ajustable a la morphologie du sujet. Cette orthése est
munie d’un axe polycentrique (hélicoidal) capable d’engendrer un couplage articulaire entre la flexion
/ extension et la rotation interne / externe proche de la cinématique articulaire d’un genou sain.

Dans ces travaux de doctorat, nous proposons d’évaluer le mouvement relatif de I'orthése par rapport
au squelette a partir d’'images radiographiques. Des acquisitions radiologiques ont été réalisées
auparavant a Montréal sur des sujets arthrosiques avec et sans |'orthése pendant un accroupissement
et sont déja partiellement exploitées (géométrie 3D du squelette reconstruite). Une méthodologie est
alors proposée afin d’estimer les efforts appliqués par I'orthése sur le squelette du membre inférieur,
jusqu’a lors trés peu rapportés dans la littérature.

La géométrie du squelette du membre inférieur reconstruite en 3D a l'aide de la radiographie biplane
permet de personnaliser le modéele musculosquelettique et notamment le modele de I'articulation
tibio-fémorale. Les efforts articulaires estimés dans différentes postures de flexion du genou chez des
personnes arthrosiques, avec et sans le port d’'une orthése de genou peuvent étre analysés. Il est
envisagé d’étudier I'influence de certains paramétres biomécaniques sur le chargement du genou.

Des nouvelles acquisitions couplant, cette fois, la radiologie et I'analyse du mouvement sont réalisées
au centre hospitalier de I'Université de Montréal (CHUM), avec accord du comité d’éthique de I'Ecole
de Technologie Supérieure (ETS). Au total, quarante — cing sujets atteints d‘arthrose fémoro-tibiale
interne symptomatique en attente d’une chirurgie tibiale de valgisation ou ayant une lésion
ligamentaire du ligament croisé antérieur (LCA) sont prévus pour participer au projet. Quatre designs
différents d’orthése personnalisée sont testés. La collecte de mesure sur 11 sujets a été réalisée
pendant un séjour de 6 mois au LIO a Montréal pendant la thése mais le projet se poursuit
actuellement. Le projet de thése se concentre ici sur 5 de ces sujets et se focalise sur I'étude des
mécanisme(s) permettant a I'orthese de modifier le chargement de I'articulation pendant la marche.

1.3 Présentation du document

Au-dela de cette introduction générale, ce document est composé de quatre chapitres s’articulant
autour des objectifs fixés pour cette these et d’une conclusion générale développant les limites de ces
travaux et proposant une perspective a ces travaux réalisés au cours des trois derniéeres années.

Le cadre global et la revue de littérature - Le premier chapitre a pour objectif d'introduire les différents
concepts abordés dans le cadre de cette thése. Tout d'abord, une breve description de |'anatomie
fonctionnelle du membre inférieur est présentée, suivie d'une analyse plus approfondie de la
biomécanique de l'articulation tibio-fémorale et de sa modélisation. Ensuite, les outils et méthodes
développés et utilisés dans la littérature pour étudier le chargement tibio-fémoral sont répertoriés, en
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soulevant les problématiques liées a la modélisation multi-corps du membre inférieur. Parce que cette
recherche est menée dans le contexte de |'arthrose, la maladie, son initiation et son développement
sont présentés selon les observations de la littérature. Enfin, cette partie met en évidence, a travers
une étude bibliographique, les outils biomécaniques utilisés pour étudier et évaluer les mécanismes
de déchargement de I'articulation tibio-fémorale par I'utilisation d'une orthése de genou valgisante.

La personnalisation du modeéle musculosquelettique - Le deuxiéme chapitre de cette these se penche

d’abord sur I'évaluation des prédictions d’'un modéle musculosquelettique pour estimer les efforts de
contact a la marche et au squat. Bien que le chargement tibio-fémoral soit fréquemment estimé a
partir de modeles musculosquelettiques, ces modeles ne sont que rarement personnalisés, en
particulier au niveau articulaire. Généralement seules les forces de contact dans la direction
supérieure-inférieure sont analysées. Ce chapitre met en évidence, a I'aide de données expérimentales
provenant de six patients ayant subi une arthroplastie totale du genou, l'influence de la
personnalisation d’un modele au niveau du genou sur la prédiction des efforts de contacts, estimés
dans toutes les directions de I'espace. Il est présenté sous la forme d’un article scientifique. Ainsi
I'article publié dans Annals of Biomedical Engineering a été traduit en francais et intégré avec des

éléments contextuels (Guitteny et al., 2023).

La modélisation d’un dispositif externe - Le troisieme chapitre se concentre sur I'interface entre un
dispositif externe et le membre inférieur. Dans un premier temps une caractérisation du
comportement mécanique des tissus mous est proposée. La premiére étude vise a estimer les raideurs
des tissus mous en translation et en rotation au niveau de la cuisse et du tibia lors d’activités du
qguotidien. Pour cela un traitement numérique des mouvements de corps rigides des tissus mous est
développé. A partir de ces résultats, une méthodologie innovante, basée sur I'imagerie médicale et les
raideurs des tissus mous, est ensuite développée afin de calculer les efforts imposés par une orthese
de genou directement sur l'articulation tibio-fémorale. Les parties IlIl.2 et Ill.3 sont rédigées
conformément au format d’un article scientifique (Guitteny et al., 2022) et d’un chapitre de livre,
respectivement. Ainsi I'article publié dans Journal of Biomechanics et le chapitre de livre en cours de
rédaction pour une soumission dans Lecture Notes in Computational Vision and Biomechanics ont été
traduits et intégrés dans ce manuscrit.

Les performances d’une orthése de genou - Le quatrieme chapitre met en place une analyse
musculosquelettique, basée sur les travaux du chapitre Il et y incorpore la modélisation de I'orthése
proposée dans le chapitre Il afin d’étudier les mécanismes de (dé)chargement articulaire chez des
sujets arthrosiques portant une orthese de genou. Dans un premier temps, ces analyses sont
effectuées sur plusieurs postures de flexion du genou sous charge (squat statique), puis la dynamique
a la marche et au squat est étudiée.

La conclusion générale - Enfin un cinquieme et dernier chapitre synthétise les principaux résultats et
observations afin de re-discuter plus largement des outils de modélisations musculosquelettiques et
de leur application dans I'étude des performances d’'une orthése de genou pour le traitement de
I"arthrose.



1 Chapitre | : Outils biomécaniques pour I'étude de I'articulation
tibio-fémorale — Revue de Littérature

Ce chapitre a pour objectif d'introduire les différents concepts abordés dans le cadre de cette thése.

Tout d'abord, une breve description de I'anatomie fonctionnelle du membre inférieur est présentée,
suivie d'une analyse plus approfondie de la biomécanique de |'articulation tibio-fémorale et de sa
modélisation de type multi-corps dynamique.

Ensuite, les outils et méthodes développés et utilisés dans la littérature pour étudier le chargement
tibio-fémoral sont répertoriés, en soulevant les problématiques liées a la modélisation multi-corps du
membre inférieur.

Parce que cette recherche est menée dans le contexte de I'arthrose, la maladie, son initiation et son
développement sont présentés selon les observations de la littérature.

Enfin, cette partie met en évidence, a travers une étude bibliographique, les outils biomécaniques
utilisés pour étudier et évaluer les mécanismes de déchargement de |'articulation tibio-fémorale par
|'utilisation d'une orthése de genou valgisante.



1.1 Anatomie fonctionnelle du membre inférieur

Cette partie donne les connaissances cliniques nécessaires au biomécanicien dans I'étude du membre
inférieur.

1.1.1 Articulations

La hanche est une articulation tres importante, qui relie le tronc aux jambes, située entre I'os iliaque
et le fémur. Elle est constituée d'une liaison sphérique, congruente et tres stable. L'acetabulum forme
une chaussette hémisphérique a I'endroit ol la téte du fémur (2/3 de sphére) s'emboite. L'articulation
est également composée de plusieurs ligaments, tels que le ligament acétabulaire transverse et le
ligament rond, qui constituent les ligaments intra-articulaires, ainsi que les ligaments ilio-fémoral,
ischio-fémoral et pubo-fémoral, qui constituent les ligaments extra-articulaires. La hanche permet la
répartition du poids du corps sur les deux jambes. La balance de Pauwels permet d'expliquer le
phénomeéne d'équilibre dans la hanche lors de postures statiques. Cette articulation permet les 3
rotations (flexion-extension, adduction-abduction, rotations interne-externe), mais ne permet aucun
degré de liberté en translation.

Le genou regroupe deux articulations : I'articulation tibio-fémorale (TF) et I'articulation patello-
fémorale (PF). C'est I'une des articulations les plus complexes du corps humain ; la plus grande
articulation synoviale, avec une géométrie complexe, qui supporte de forts niveaux de chargement et
qui est peu congruente. Le genou est constitué de trois segments osseux (fémur, tibia et patella), de
ménisques médial et latéral, de ligaments collatéraux médial et latéral et de ligaments croisés antérieur
et postérieur. Cette articulation permet principalement le mouvement de flexion-extension. Au cours
du mouvement, 'amplitude des autres degrés de liberté reste faible et dépend de I'amplitude de
flexion-extension. La cinématique de I’articulation tibio-fémorale est précisée dans la partie 1.2.2. En
statique, un genou dit varum est une déformation caractérisée par une déviation vers I'extérieur dans
le plan frontal (« jambe en O »). A lI'inverse un genou « valgum » caractérise une déviation du genou
vers I'intérieur (« jambe en X »).

La cheville lie les os de la jambe (tibia et fibula) avec ceux du pied (dont le talus et le calcanéus). Cette
articulation présente une complexité due a la présence de quatre os. L'articulation entre le tibia, la
fibula et le talus permet la flexion-extension de la cheville. L’adduction-abduction et la rotation interne-
externe de I'articulation talo-crurale sont possibles mais restent minimes. Les degrés de liberté
d’inversion et d’éversion sont obtenus grace a une autre articulation de la cheville ; I'articulation
subtalaire, liant le talus avec le calcanéus. L’inversion du pied associe la rotation interne et I'adduction
(pied varus). L’éversion associe la rotation externe et I'labduction (pied valgus). Le talus, compressé
entre le calcanéus, le tibia et la fibula, comprend un mécanisme de glissiére qui permet le glissement
des os du tibia et de la fibula. Quatre ligaments médiaux et trois latéraux entourent la cheville afin de
lutter contre ces phénomeénes d’inversion et d’éversion du pied.

La Figure 1 schématise les rotations des articulations de la hanche, du genou et de la cheville.
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Figure 1 : Rotations articulaires de la hanche, du genou et de la cheville




1.1.2 Principaux muscles

Les muscles fléchisseurs de la hanche croisent tous I'articulation, en avant d’un plan frontal passant
par le centre de I'articulation. Ce sont I'ilio-psoas, le pectiné et le long adducteur (groupe 1), le tenseur
du fascia-lata et les faisceaux antérieurs des petit et moyen fessiers (groupe 2), le sartorius et le droit
fémoral. Lors de la marche, les groupes 1 et 2 doivent fonctionner en contraction antagoniste-
synergique équilibrée, c’est-a-dire agir de maniére opposée (antagoniste) et travailler en synergie
(synergique) de maniere équilibrée pour produire le mouvement. Les muscles extenseurs de la hanche
sont situés en arriere du plan frontal. Ce sont le grand fessier assisté par les faisceaux postérieurs du
petit et moyen fessier, le biceps fémoral, le semi-tendineux et le semi-membraneux. Les muscles
extenseurs de la hanche jouent un role important dans la stabilisation. Les muscles abducteurs de la
hanche se situent en dehors du plan sagittal passant par le centre de I'articulation. Ce sont les moyen
et petit fessiers, le tenseur du fascia lata et le piriforme. Les muscles adducteurs de la hanche se situent
en dedans du plan sagittal. Ce sont les muscles adducteurs, le gracilis, le semi-tendineux, le semi-
membraneux, le biceps fémoral, le grand fessier, le carré fémoral. Les muscles rotateurs externe de la
hanche sont le piriforme, la carré fémoral, le grand fessier, les adducteurs, le pectiné et I'ilio-psoas. Les
muscles rotateurs internes de la hanche sont les muscles moyens, le petit fessier et le gracilis.

Les muscles fléchisseurs du genou se situent du coté postérieur du membre inférieur. Ce sont les
muscles biceps fémoraux, le semi-tendineux, le semi-membraneux, le sartorius, le gracilis et les
gastrocnémiens. Excepté le biceps fémoral, ces muscles sont bi-articulaires et possedent alors une
action simultanée d’extension de la hanche et leur action sur le genou dépend de la position de la
hanche. Le groupe musculaire extenseur du genou est le quadriceps fémoral constitué des vastes et
du droit fémoral. Ce dernier est bi-articulaire. La patella accroit I'efficacité du quadriceps en reportant
vers I'avant sa force de traction comme une poulie de renvoi. Les rotateurs interne du genou sont les
muscles sartorius, semi-membraneux et semi-tendineux. Les rotateurs externe du genou sont le biceps
fémoral et le tenseur du fascia lata. Les gastrocnémiens jouent un réle dans la stabilisation du genou
et repoussent les condyles fémoraux vers I'avant.

Les muscles fléchisseurs (flexion dorsale) de la cheville sont le tibial antérieur, le long extenseur des
orteils et le long extenseur de I’hallus. Les muscles extenseurs (flexion plantaire) de la cheville sont les
gastrocnémiens, le soléaire, le tibial postérieur, le long fléchisseur des orteils et le long fléchisseur de
I’hallus. Les muscles ad/abducteurs et rotateurs de la cheville sont le tibial antérieur et le tibial
postérieur.
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Figure 2 : Principaux muscles du membre inférieur



1.2 Biomécanique de l'articulation tibio- fémorale

Cette section présente les mesures de références, dites « gold standard », de la biomécanique de
I"articulation tibio-fémorale, a savoir la cinématique et les efforts de contact.

1.2.1 Méthodes de mesure

Plusieurs méthodes expérimentales ont été développées pour étudier la biomécanique de
I'articulation tibio-fémorale pendant les mouvements dynamiques quotidiens. Initialement, la
cinématique de I'articulation était observée en implantant des broches intra-corticales dans le fémur
et le tibia (Lafortune et al., 1992; Reinschmidt et al., 1997). Des méthodes moins invasives ont ensuite
été développées, telles que la fluoroscopie dynamique (Kozanek et al., 2009; Li et al., 2009) et la
radiographie a grande vitesse (Beillas et al., 2004; Farrokhi et al., 2012), qui fournissent aujourd'hui
des mesures "Gold standard". Cependant, les protocoles expérimentaux associés a ces méthodes sont
complexes et impliquent des dispositifs colteux.

Les prothéses de genou instrumentées sont des dispositifs médicaux utilisés pour mesurer les forces
et moments de contact articulaire lors des activités quotidiennes (Fregly et al., 2012; Taylor et al.,
2017). Deux exemples d’implants instrumentés sont présentés ici. D’abord, dans I'étude menée par
Fregly et al. (2012), les implants utilisés étaient composés d'un élément fémoral de maintien du
ligament croisé postérieur et d'un insert tibial standard a appui fixe congruent et instrumenté. Les
implants de I'étude de Taylor et al. (2017) sont constitués d’un plateau tibial instrumenté développé
pour mesurer les six composantes du chargement de contact du genou in vivo, comprenant les forces
et moments de contact. Ce plateau tibial est implémenté sur une prothése de genou standard avec un
élément fémoral et un insert tibial ultra-congruent. Le composant tibial est personnalisé. Cependant,
la mise en place de ces protheses, quelles qu'elles soient, nécessite des protocoles invasifs et seuls
guelques patients atteints d'arthrose en phase sévére peuvent participer aux études.

1.2.2 Cinématique du genou sain

La cinématique de l'articulation tibio-fémorale est décrite dans I'étude de Gasparutto et al. (2017)
synthétisant les données expérimentales publiées avant 2016 issues d’imagerie biplanes de broches
intra-corticales lors de différentes activités du quotidien (marche, saut, monter d’escalier, course,
virage). Les degrés de liberté de I'articulation sont représentés en fonction de I'angle de flexion-
extension sur les graphes de la Figure 3. L'articulation peut atteindre jusqu’a 5° en extension et 120°
en flexion. L’étude de Gasparutto et al. (2017) rapporte un angle d’adduction-abduction variant entre
-11° et +1°, un angle de rotation externe-interne entre -1° et +15°, un déplacement latéral-médial entre
-9mm et +5mm, postérieur-antérieur entre -2mm et +26mm et supérieur-inférieur entre -3mm et
28mm. Cette cinématique, dépendante de I'amplitude de flexion, reste globalement la méme entre les
différentes activités du quotidien. Depuis cette synthése de la littérature, des données de fluoroscopie
mobile (inexistantes en 2016) sont venues confirmer cette relation entre la flexion et les autres degrés
de liberté que ce soit pour le genou sain (Guan et al., 2023; Thomeer et al., 2021) ou le genou avec
prothése totale (Dreyer et al., 2022; Kour et al., 2023). Dans la littérature, I'articulation tibio-fémorale
est donc parfois définie comme une articulation a un degré de liberté indépendant (Thomeer et al.,
2021).
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Figure 3: Cinématique in vivo de l'articulation tibio-fémorale - Mesures de référence par broches intra-corticales
et fluoroscopie (Gasparutto et al., 2017)

1.2.3 Efforts de contact articulaires — Base de données « CAMSKnee »

Les forces de contact articulaires au niveau du genou varient en fonction de plusieurs facteurs, tels que
I'age, le sexe, le poids, la taille et I'activité physique. Ces forces peuvent étre mesurées grace a des
prothéses instrumentées lors de différentes activités, telles que la marche, la course, le saut, la montée
et la descente d'escalier ou la flexion du genou. Les forces et moments sont généralement exprimés
en pourcentage du poids corporel (%PC) et en pourcentage du poids corporel multiplié par la taille du
sujet (%PCxH). Une étude menée par Kutzner et al. (2010) a analysé les données expérimentales de six
sujets, cing hommes et une femme, agés entre 65 et 80 ans, ayant subi une opération cing a sept ans
auparavant et pesant entre 63 et 95 kg — sujets que I'on retrouve, pour la plupart, dans la base de
données CAMSKnee. A noter que la base de données CAMSKnee inclut aussi la cinématique tibio-
fémorale obtenue par fluoroscopie mobile, comme mentionnée précédemment. Les résultats ont
montré que les forces de contact transversales étaient faibles, avec une valeur inférieure a 40% du
poids corporel (PC) en moyenne, tandis que la force verticale était supérieure a 100% du poids corporel
(PC) en moyenne pour toutes les activités. Les pics de forces les plus élevés ont été observés lors de la
descente et de la montée d'escalier (316%PC et 346%PC) comparés a la marche ou au squat (261%PC
et 253%PC). Les moments d'adduction-abduction sont les moments les plus élevés pour toutes les
activités, atteignant des valeurs de -2.91% a 1.61% du poids corporel multiplié par la taille du sujet
(PCxH). Le moment de flexion-extension variait de -0.44% PCxH a 3.16% PCxH, tandis que le couple de
rotation interne-externe variait entre -1.1% PCxH et 0.53% PCxH.

La Figure 4 illustre les forces et moments de contact articulaire tibio-fémoral mesurés chez I'un des
sujets pendant différentes activités de la vie quotidienne, tels que rapportés dans I'étude de Kutzner
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et al. (2010). La Figure 5, également issue de cette étude, présente la variabilité inter-sujets de la force
résultante de contact chez les cing sujets pendant la marche et le squat.
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Figure 4: Forces et moments mesurés par prothese instrumentée durant différentes activités de la vie
quotidienne (Kutzner et al., 2010)
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Figure 5: Variation inter-sujet de la force de contact lors de la marche et du squat (Kutzner et al., 2010)

1.3 Analyse musculosquelettique du membre inférieur

La modélisation musculosquelettique est une méthode qui permet de décrire et de calculer la
dynamique de systemes complexes constitués de plusieurs corps mobiles reliés entre eux par des
liaisons et mobilisés par des muscles filaires.

Cette section décrit les différentes étapes de I'analyse par modele musculosquelettique du membre
inférieur. Une revue de la littérature est effectuée pour recenser les avantages et inconvénients des
différentes méthodes développées au cours des derniéres années. Les résultats et les analyses obtenus
a l'aide de ces méthodes sont également présentés. En somme, cette section met en évidence
I'importance de la modélisation musculosquelettique, ainsi que les différentes méthodes et techniques
utilisées pour y parvenir.

1.3.1 Principe

L'analyse des mouvements et des forces associées permet d’informer thérapeutes et patients sur le
statut fonctionnel et orthopédique du corps humain. Les modeéles musculosquelettiques sont des
moyens non invasifs permettant de caractériser les mouvements du corps humain et d’estimer les
forces musculo-tendineuses, les forces (et moments) de contact dans les articulations et,
éventuellement, les forces ligamentaires. Ils peuvent étre utilisés aussi bien dans le domaine clinique
gue dans le domaine sportif. Les modeles musculosquelettiques sont constitués d’une combinaison de
modélisations visant a décrire les sous-systemes interconnectés tels que les segments osseux, les
articulations et les muscles (Figure 6).
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Figure 6: Sous-systémes de la modélisation musculosquelettique. De gauche a droite : Paramétrage des
segments, modeéle cinématique, géométrie musculosquelettique et modéle musculaires (Moissenet et al., 2014)

1.3.2 Paramétrages et contraintes de corps rigides
Dans ces travaux de thése, un paramétrage en coordonnées naturelles (Annexe 1) a été adopté pour

définir la localisation des segments du modéle (Dumas et al. 2019):
Q =,

aveci=1,2,3,4,5 pour le pied, le tibia/fibula, la patella, le fémur et le pelvis, respectivement ; u;,
I’axe antérieur-postérieur ; Ip,, le point proximal ; Ip;, le point distal et w;, I'axe latéral-médial d’un
segment

La position et 'orientation de chaque segment sont ici définies par 12 paramétres. Ainsi, 6 contraintes
de corps rigides doivent étre définies pour chacun des segments (De Jalon et al., 1986). Ces contraintes

de corps rigides sont les suivantes :

e Les deux axes du systeme de coordonnées doivent étre normés
e Lanorme de 'axe longitudinal doit étre constante (égale a la longueur du segment)

e Les angles entre les axes doivent étre constants

En coordonnées naturelles, les contraintes de corps rigides ®{ s’écrivent :

() rcosy, |
u; - (rp, — Ip, ) — L cosy;

u; = Wj — Cos Bi
(rPi — Ip, )2 - Liz
(rp, — rp, ) W; — Lj cos o

w?—1
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avec L;, la longueur du segment et a;, 5;, ¥i, les angles constants entre les axes non-orthogonaux du
systéme de coordonnées (u;, v; = rP; — rD;, w;).

Le systeme de coordonnées de la Société Internationale de Biomécanique (ISB) (Wu et al., 2002; Wu
and Cavanagh, 1995) ainsi que le passage entre les deux systemes de coordonnées sont expliqués
Annexe 1. Le systéme de coordonnées de I'ISB sera ainsi également utilisé dans I'analyse de ces
travaux.

1.3.3 Contraintes cinématiques

1.3.3.1 Modele de hanche

Il est fréquent de modéliser la hanche par une liaison rotule. Le plus compliqué est de déterminer le
centre de cette articulation a partir de mesures externes. Pour ceci, deux méthodes sont
utilisées basées sur les trajectoires de marqueurs cutanés : la méthode par régression présentant une
erreur moyenne entre 25mm et 30mm (Hara et al., 2016; Harrington et al., 2007) ou la méthode
fonctionnelle présentant une erreur moyenne de 13mm (Ehrig et al., 2006; Leardini et al., 1999).

1.3.3.2 Modéle de genou

1.3.3.2.1 Articulation patello-fémorale

Plusieurs approches ont été utilisées pour modéliser la liaison patello-fémorale. La plus fréquente
consiste a utiliser une liaison pivot d’axe fixe ou mobile, en supposant que le tendon patellaire est
isométrique (Brito da Luz et al., 2017; Dzialo et al., 2019; Marra et al., 2015). Cependant, certaines
études ont cherché a modéliser plus finement les interactions en prenant en compte les contacts et
les déformations des ligaments et du tendon patellaire (Kebbach et al., 2020; Marra et al., 2015).

1.3.3.2.2 Articulation tibio-fémorale

L'articulation tibio-fémorale est un systéme complexe et sa modélisation peut étre abordée de
différentes maniéres en fonction de 'objectif de I'étude. Cette articulation étant au coeur de ces
travaux de thése, sa modélisation et I'impact de cette derniere sur les résultats cinématiques et
dynamiques sont analysés en détails ici. Différents modeles de I’articulation tibio-fémorale ont été
développés dans la littérature. Les modeles les plus simples représentent |’articulation avec des liaisons
pivots d’axe fixe (Dzialo et al., 2018; Marra et al., 2015) ou sphérique (Richard et al., 2017). Ces modeles
ont I'avantage d’étre faciles a implémenter mais ne permettent pas de reproduire la cinématique réelle
de I'articulation qui implique des couplages entre les différents degrés de liberté (voir section 1.2.2).
Néanmoins I’étude menée par Dzialo et al. (2018) a conclu que I'utilisation d’un axe mobile permettrait
de prédire avec plus de cohérence la cinématique tibio-fémorale que le pivot d’axe fixe. Afin
d’améliorer le comportement des modeles, certains auteurs (Dejtiar et al., 2020; Lenhart et al., 2015;
Marra et al., 2015; Smith et al., 2015; Stylianou et al., 2013) ont cherché a reproduire de maniere plus
détaillée I'articulation tibio-fémorale en prenant en compte les caractéristiques mécaniques de
contact entre les surfaces articulaires (ménisques, cartilage) et en modélisant les ligaments
déformables constituant I'articulation tels que le ligament croisé antérieur (LCA), le ligament croisé
postérieur (LCP), le ligament collatéral médial (LCM) et le ligament collatéral latéral (LCL). Ces modéles
basés sur un contact élastique par méthode de pénalité et des ressorts non-linéaires, ont montré une
meilleure performance par rapport aux modeles pivots, avec une erreur quadratique moyenne de la
prédiction du déplacement dans les directions antérieure-postérieure et supérieure-inférieure égal a
6,8mm et 4,2mm respectivement pour un modele pivot lors de la phase oscillante de la marche
comparées a 3,7mm et 1,1mm d’erreurs trouvées avec un modele de contact et ligaments déformables
(Marra et al., 2015). L’étude de Deijtiar et al. (2020) a confirmé ces résultats prometteurs en rapportant
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des erreurs inférieures a 2,4mm et 2,1° en translations et rotations, respectivement, lors d’une flexion
de genou. Cependant ces modeles requierent la définition de nombreux parametres, et bien que les
techniques d’imagerie se soient grandement perfectionnées ces derniéres années, le traitement et la
mise en place de ces modeles restent difficiles. L’étude menée par Smith et al. (2015) souligne I'impact
des propriétés matériaux des ligaments sur la prédiction de la cinématique de I'articulation. Les
nouveaux modeles basés sur un mécanisme paralléle (Barzan et al., 2019; Brito da Luz et al., 2017;
Clément et al., 2015; Gasparutto et al., 2015; Martelli et al., 2020; Richard et al., 2016) semblent
concurrencer les modeles de contact en termes de performances a prédire la cinématique tibio-
fémorale. En effet, 'étude menée par Gasparutto et al. (2015) rapporte des erreurs RMS inférieures a
2,9mm et 3,4° en translations et en rotations, respectivement, lors de la course. Ces modeles
représentent |’articulation comme le contact de deux spheres représentant les condyles fémoraux sur
deux sphéres ou deux plans représentant les plateaux tibiaux. Les ligaments ACL, PCL, MCL (ligaments
croisés antérieur et postérieur et collatéral médial), et parfois LCL sont modélisés, et peuvent étre
considérés isométriques ou déformables. La déformation des ligaments peut étre minimisée ou
contrainte a suivre la variation de longueur observée par IRM (Sancisi et al., 2017). Cependant, pour
des ligaments isométriques, une optimisation sur I’'ensemble des paramétres géométriques du modele
est nécessaire afin de supprimer les singularités observées dans la cinématique et converger vers une
cinématique correcte (Brito da Luz et al., 2017). L'optimisation de ces parametres spécifiques a chaque
patient représente alors une grande limitation de ces modeéles. De plus, une grande variabilité entre
les sujets a été rapportée (Brito da Luz et al., 2017), avec un ecart type pouvant atteindre 688% de la
valeur moyenne sur |’ adduction-abduction de I'articulation tibio-fémorale.

Plusieurs modeéles alternatifs ont aussi été développés dans la littérature pour modéliser I'articulation
tibio-fémorale. Une étude menée par Delp et al. (1990) propose de modéliser I'articulation tibio-
fémorale par une ellipse roulante et glissant sur une ligne. Ainsi des relations, de type ‘spline’, entre
certains degrés de liberté sont définies pour décrire la cinématique de l'articulation dans le plan
sagittal. Cette étude utilise des données cadavériques pour déterminer ces relations de couplage
cinématique. Les travaux de Gerus et al. (2013) personnalisent ces relations de couplage cinématique
dans le plan sagittal (entre I'angle de flexion-extension et les translations antérieure-postérieure et
latérale-médiale) a l'aide de mesures fluoroscopiques. Toutefois, ces modeles restreignent
I'articulation tibio-fémorale a fonctionner dans un plan et ne sont donc pas suffisamment réalistes.
L’étude de Richard et al. (2016) propose de modéliser I'articulation tibio-fémorale par une matrice de
rigidité, basée sur des données cadavériques a 45° de flexion du genou. Enfin, les trajectoires des points
de contact dans les compartiments médiaux et latéraux de l'articulation peuvent étre mesurées lors
d'activités dynamiques courantes (marche, flexion de genou, etc.) et utilisées pour modéliser la
cinématique de l'articulation (Zeighami et al., 2017). Cette méthode est évaluée dans I'étude menée
par Dumas et Moissenet (2020), qui utilise des données de fluoroscopie du Grand Challenge incluant
5 patients ayant des prothéeses de genou instrumentées.

La Figure 7 représente les grands groupes de modeles développés dans la littérature et présentés si
dessus. Le Tableau 1 synthétise les différents travaux scientifiques développant des modeles
cinématiques de genou. Les erreurs quadratiques moyennes (RMSE) de chacun des modeéles,
représentant leur capacité a prédire la cinématique de I'articulation tibio-fémorale, sont rapportées,
lorsque disponibles, sur chacun des degrés de liberté. Les valeurs de références sont mesurées par
scanneur EOS, IRM ou sont issues de données cadavériques. Les performances dynamiques de certains
modeles (Dumas and Moissenet, 2020; Gerus et al., 2013; Marra et al., 2015; Stylianou et al., 2013;
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Zeighami et al., 2018) ne sont pas rapportées ici mais ultérieurement car ces modeéles ont étés évalués
sur les efforts de contact articulaires calculés via analyse musculosquelettique et mesurés par
prothéses instrumentées (voir Partie 1.3.9). Les études menées par Lenhart et al. (2015) et Brito da Luz
et al. (2017) ne rapportent pas de valeur d’erreur RMS. On ne rapportera pas non plus ici en détail
I’effet du modele cinématique du genou sur les prédictions des moments inter-segmentaires, mais une
telle étude a été réalisée en paralléle de ce travail de thése et en collaboration avec Zoe Pomarat
(Pomarat et al., 2023). On peut noter que les modeles non personnalisés qui contraignent le plus de
degrés de liberté ont tendance a engendrer des erreurs plus grandes en particulier sur le moment
d’abduction.

Finalement, la personnalisation des modeéles semble étre une étape clé dans le processus de
modélisation (Zeighami et al., 2018). La plupart des modeles présentés dans le Tableau 1 ont été
construits a partir de données personnalisées issues d’imagerie scanner ou d’'IRM. Cependant, seuls
les modeles de contact déformable et le modéle basé sur les trajectoires de contact permettent de
prendre en compte la géométrie personnalisée des surfaces articulaires tibio- fémorales.

1.3.3.3 Modele de la cheville

Comme pour le genou, on retrouve dans la littérature plusieurs approches de modélisation de la
cheville telles que les liaisons rotules (Heller et al., 2001), pivots (Duprey et al., 2010), le joint de cardan
(DeMers et al., 2014; Klein Horsman et al., 2007; Lerner et al., 2015; Marra et al., 2015; van den Bogert
et al., 2013) ou les mécanismes paralléles (Di Gregorio et al., 2007). La liaison universelle (ou joint de
cardan) est la méthode la plus utilisée. A notre, connaissance, il n’existe pas de modele avec contact
et ligament déformables qui soit utilisé en modélisation musculosquelettique de type multi-corps
dynamique.

Figure 7: Modeéles cinématiques de I'articulation TF : A. Modéle pivot (Moissenet, 2011); B. Modele de contact +
ligaments (Lenhart et al., 2015) ; C. Mécanisme paralléle sphéres/sphéres (Barzan et al., 2019), D. Ellipse sur un
plan (Delp et al. 1990); E. Points de contact (Zeighami et al., 2018)
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1.3.4 Calculs de cinématique

L'analyse du mouvement par capture d'images (Vicon, Motion analysis, Qualisys...) est largement
utilisée aujourd’hui afin de prédire la cinématique des articulations. Cependant, I'observation directe
des mouvements osseux a partir des trajectoires des marqueurs cutanés est limitée par les artefacts
de tissus mous, décrivant les mouvements relatifs de la peau, des muscles et de la graisse par rapport
a ceux des os (Ancillao et al., 2021; Camomilla et al., 2017; D’Isidoro et al., 2020; Leardini et al., 2005).
Par conséquent, la description de la cinématique articulaire par le suivi des marqueurs cutanés seul
meéne souvent a des incohérences telles que des dislocations articulaires. Les erreurs de mesures
peuvent ainsi atteindre I'ordre de grandeur du mouvement articulaire.

Une méthode de standardisation de la quantification des artefacts de tissus mous pour les segments
de la cuisse et de la jambe lors d’activités courantes telles que la marche, la montée d’escalier, le
changement de direction et la course est proposée dans I'étude de Cereatti et al. (2017). Cette étude
montre que les mouvements relatifs des tissus mous de la cuisse sont généralement plus importants
que ceux de la jambe, avec une amplitude moyenne comprise entre 4,9mm et 11,9mm pour la cuisse
et entre 1,9mm et 3,4mm pour la jambe pendant la marche. Les mouvements relatifs les plus élevés
ont été observés lors du lever de chaise pour le segment de la cuisse.

Plusieurs méthodes ont été proposées pour estimer et corriger ces artefacts, telles que la calibration
expérimentale (Ehrig et al., 2007), I'optimisation mono ou multi-segmentaire (Andersen et al., 2009;
Begon et al.,, 2018; Cheze et al.,, 1995). Le principal inconvénient de la méthode de calibration
fonctionnelle réside dans le fait qu’elle ne permette pas de garantir que la longueur des segments
osseux reste constante tout au long du mouvement. A l'inverse, |'optimisation cinématique mono ou
multi-segmentaire consiste a retrouver la position et |'orientation de chaque segment tout en suivant
au mieux la trajectoire des marqueurs cutanés et en respectant des contraintes de corps rigides
(comme par exemple celles citées ci-dessus section 1.3.2) et les contraintes cinématiques issues des
modeles des articulations, dans le cas de l'optimisation multi-segmentaire. Plus précisément,
I’optimisation cinématique, appelée aussi cinématique inverse ou optimisation « globale », minimise
la somme des différences au carré entre les trajectoires des marqueurs cutanés mesurées et celles
déduites des marqueurs correspondants dans le modeéle. Le probleme d’optimisation peut ainsi est
écrit comme ceci (Duprey et al., 2010) :

1
minf = (™) ¢™ (2)
contraint a (¢I:> =

®™ représente les différences entre les trajectoires des marqueurs cutanés mesurées et celles
déduites des marqueurs correspondant dans le modéle. ®¥ sont les contraintes cinématiques et @7
sont les contraintes de corps rigides.

Lorsque I'on utilise la formulation avec les multiplicateurs de Lagrange (conditions de Karush-Kuhn-
Tucker) (Andersen et al., 2010, 2009), le probléme d’optimisation revient alors a :

F<f’<> _ K™ (™) + [:f)k l?r] G{:) Y )
: o

AvecK = %, la jacobienne des contraintes et A, les multiplicateurs de Lagrange associés.
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1.3.5 Calculs de dynamique

L’étude dynamique d’un systeme nécessite la connaissance de certains parameétres inertiels tels que
la masse, la position du centre de gravité et la matrice d’inertie de chaque segment. Les tables de
régressions, issues de données cadavériques ou de mesures d’'imagerie médicale, permettent de
déterminer ces paramétres a partir de mesures anthropométriques telles que la taille, le poids, le sexe
du sujet étudié et la longueur des segments (typiquement L; a la section 1.3.2). Dans ces travaux de
doctorat, la table proposée par Dumas et Wojtush (2018) sera utilisée.

Les équations du mouvement décrivant la dynamique du modele squelettique sont explicitées dans
Chéze et al. (2015). A partir de I'équation de Lagrange (mi* = F+ Vg) reliant la masse du systéme m,

- —
I'accélération 7, les forces extérieures F et le gradient des contraintes Vg, on retrouve I'équation (4)
entre mouvements et forces musculo-tendineuses (Dumas et al., 2019b) :

GQ+K'A=R+P+Lf (4)

Avec G, la matrice de masse généralisée ; Q, le vecteur des accélérations généralisées ; K, la matrice

jacobienne des contraintes ; A, les multiplicateurs de Lagrange ; R, le vecteur des forces de réaction

au sol généralisées ; P, le vecteur des poids généralisés ; L, la matrice des bras de levier généralisés ;
f, les forces musculo-tendineuses

L'utilisation de coordonnées naturelles conduit a des équations de mouvement qui n'incluent pas de
termes liés aux forces de Coriolis ou centrifuges, et qui présentent une matrice de masse constante.
Les contraintes cinématiques et de corps rigide sont généralement linéaires ou quadratiques en Q, ce
qui simplifie également la matrice jacobienne.

La littérature scientifique présente deux approches courantes pour calculer la dynamique des systemes
physiques : la dynamique directe et la dynamique inverse. La dynamique directe utilise les forces
motrices, telles que les forces musculo-tendineuses ou les moments articulaires, pour déterminer les
trajectoires d'un systeme. Dans cette approche, les données électromyographiques (EMGs) sont
souvent utilisées comme données d’entrée avec plusieurs sous-modeles permettant de décrire le
passage des excitations musculaires (assimilables aux mesures EMG) aux forces musculo-tendineuses.
Les intégrations successives de I’équation du mouvement (4), et donc de I’accélération des segments,
menent alors directement a la cinématique des segments. Une boucle de controle en rétroaction est
alors nécessaire afin de minimiser la différence entre la cinématique estimée et la cinématique
mesurée, recalculant ainsi les forces musculaires. Bien que tres intéressante lorsque le systéme est
parfaitement défini, cette technique est cependant colteuse en temps de calcul en raison de
nombreuses intégrations d’équations différentielles de la dynamique et elle ne conduit pas a une
solution unique. Cette méthode nécessite également la connaissance de |’excitation musculaire par
mesures EMGs limitées aux muscles de surface (Chéze et al., 2015; Erdemir et al., 2007). L’approche
par dynamique directe nécessite aussi de faire intervenir un modeéle de contact entre le pied et le sol
qui influence la qualité des résultats (Dorn et al., 2012). A I'inverse, la dynamique inverse calcule les
forces motrices nécessaires a produire le mouvement des segments a partir de la cinématique mesurée
et des efforts extérieurs. Cette méthode s’inscrit bien dans le contexte de I'analyse de mouvement en
laboratoire mais elle dépend fortement de la qualité des mesures effectuées, c’est a dire de la
trajectoire des marqueurs et des efforts extérieurs. Par conséquent, la validité de I'approche par
dynamique inverse est limitée, mais elle offre un colt de calcul plus faible et ainsi permet la réalisation
d’analyse de sensibilité (Erdemir et al., 2007).
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1.3.6 Modele musculosquelettique

1.3.6.1 Modéle géométrique

Les géométries osseuses (articulaires) des différents segments sont généralement obtenues a partir
de techniques d'imagerie médicale telles que I'IRM, les scanners 3D et les radiographies biplanes EOS.
Cependant, ces mesures sont difficiles a mettre en place et les chercheurs privilégient I'utilisation de
modeles génériques mis a I’échelle a 'aide de mesures anthropométriques. Il est important de noter
que les erreurs de mise a I'échelle des segments osseux peuvent influencer les résultats des analyses
musculosquelettiques (Koller et al., 2021).

En plus de la géométrie osseuse, les modeles musculosquelettiques sont composés d’une géométrie
musculaire. Les trajectoires musculaires sont couramment représentées par des lignes d’action reliant
les points d’origine et d’insertion des muscles, avec parfois plusieurs lignes d’action pour un seul
muscle. Afin de reproduire les déviations musculaires dues aux segments osseux ou aux muscles
voisins, des points de passage, appelés « via points », sont généralement utilisés. Des surfaces de
contournement sont parfois définies, établies a partir de la géométrie osseuse (Desailly et al., 2010)
ou de primitives géométriques. La connaissance des trajectoires musculaires permet de calculer les
bras de levier des muscles par rapport aux articulations qu’ils croisent.

Parmi de trées nombreux modeles disponibles dans la littérature, deux géométries
musculosquelettiques du membre inférieur sont principalement utilisées. La premiére a été élaborée
par Delp et al. (1990) et prend en compte 7 segments osseux (pelvis, fémur, patella, tibia/fibula, talus,
pieds et orteils) et 43 lignes d’action musculaire. La seconde géométrie musculosquelettique a été
développée par Carbone et al. (2015) et utilise 163 lignes d’action pour modéliser 38 muscles.

Dans le cadre de notre étude, le modele de Delp et al. (1990) a été utilisé afin de définir la géométrie
des modeles musculosquelettiques utilisés.

1.3.6.2 Modeéle musculaire

Des équations cherchent a décrire comment I'excitation neuronale permet d’activer les muscles et
comment cette activation est transformée en force musculo-tendineuse. D’abord, afin de décrire
I'activation musculaire, il faut noter que celle-ci n’est pas instantanée. Ceci se traduira dans les
modeles par sa dépendance au temps (Pandy, 2001). C’est la dérivée de I'activation musculaire qui est
alors exprimée en fonction de I'excitation neuronale ; parameétre variant entre 0 et 1. Une excitation
égale a 1 est associée, dans des conditions isométriques, a la force isométrique maximale. Dans un
second temps, les modeles de Hill et de Huxley sont largement utilisés pour modéliser la
transformation de I’activation a la force musculo-tendineuse (détails en Annexe 3). Le modele de Hill
est composé d’éléments représentant les aspects physiologiques du muscle et du tendon. Il prend en
compte cing parametres musculaires, a savoir la force isométrique maximale, la longueur optimale de
la fibre musculaire, I'angle de pennation, la vitesse maximale de raccourcissement du muscle et la
longueur a partir de laquelle le tendon commence a transmettre la force. Ce modeéle définit les
relations traduisant les propriétés musculo-tendineuses de génération des forces, a savoir les relations
force/longueur (active et passive) et force/vitesse. Ces relations permettent de décrire les variations
de la force musculaire (dans la direction des fibres) en fonction de la longueur et de la vitesse de
contraction du muscle. En revanche, le modéle de Huxley a une vision plus microscopique du muscle.
Ce modele traduit la « théorie des filaments glissants », qui permet de comprendre les mécanismes de
contraction musculaire. Le modele de Huxley se base sur la dynamique des myofilaments d’actine et
de myosine qui glissent les uns sur les autres.
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1.3.7 Optimisation statique

Il est difficile de mesurer les forces du systeme musculosquelettique in vivo. Des méthodes indirectes,
basées sur des outils de simulation, ont ainsi été développées pour pallier a cet obstacle. Le corps
humain posseéde de tres nombreux degrés de liberté et de muscles. Lorsque nous effectuons une tache,
plusieurs groupes musculaires peuvent étre recrutés, ce qui permet plusieurs combinaisons
d’activation musculaire pouvant conduire au méme mouvement. Cela est appelé la redondance
musculaire (Yamaguchi et al., 1995). Afin de surmonter cette redondance dans les calculs de
dynamique inverse, I'approche par optimisation est utilisée. Dans cette approche, une fonction
objectif, J(x), associée a des contraintes d’égalité, h(x), et/ou d’inégalité, g(x), est alors minimisée
ou maximisée (Equation (5)) afin d’obtenir la solution la plus physiologique possible.

M) (0 = Y ("0 Y (il i) 0 Y ()"

gx) <0

h(x) = 0 (5)

contraint a {

L'optimisation statique est trés largement utilisée aujourd’hui (Erdemir et al., 2007). Cette approche
se base sur les calculs de dynamique inverse présentés ci-dessus et minimise une fonction de co(t a
chaque pas de temps. Cette approche ne nécessite pas d’intégration temporelle de la dynamique, ce
qui réduit considérablement le temps de calcul. Cependant, elle est limitée en termes d’estimation des
co-contractions musculaires et dépend fortement de la qualité des mesures expérimentales acquises,
en particulier des données d’analyse du mouvement. En outre, cette méthode est tres dépendante de
la fonction objectif, des pondérations associées aux variables optimisées ainsi qu’aux bornes minimales
et maximales. Cette approche reste néanmoins particulierement bien adaptée aux études cliniques
menées en laboratoire.

Le choix de la fonction objectif est crucial dans cette méthode afin de refléter les mécanismes
impliqués dans l|’activation musculaire pour produire les moments articulaires nécessaires au
mouvement. Les criteres sont souvent basés sur la fatigue musculaire ou la consommation d’énergie
métabolique. La minimisation des forces musculo-tendineuses f; est la fonction objectif la plus
couramment utilisée (Equation (5)). Cependant, lorsque I'exposant est égal a 1, seuls les muscles qui
produisent directement le mouvement seront activés, tandis que de nombreux muscles seront inactifs.
A l'inverse, un exposant infini conduit a un effet d’homogénéité, ou toutes les forces tendent vers la
méme valeur (co-contraction). La norme quadratique (exposant n=2) est finalement tres largement
utilisée. Différentes fonctions objectif ont été comparées dans la littérature basées sur les activations
musculaires, les contraintes musculaires, I'énergie métabolique ou bien les forces de contact
articulaire (Becanovic et al., 2023; Chéze et al., 2015; Moissenet et al., 2014; Zargham et al., 2019). De
plus, des fonctions multi-objectif peuvent étre construites et des pondérations peuvent étre
introduites. C’est souvent le cas avec la minimisation des forces musculo-tendineuses et des forces de
contact articulaire. Enfin des contraintes peuvent étre ajoutées pour améliorer les prédictions du
modele, telles que la limitation de I’activation musculaire par les données EMG ou I'ajout de bornes
sur les forces musculo-tendineuses (maximum physiologique mesuré et rapporté par la littérature
(Delp et al., 2007)). Zargham et al. (2019) montre que les criteres de performance basés sur la
contrainte ou l'activation musculaire (pondérée ou non par le volume musculaire), a la puissance de 3
ou 4, ont donné la meilleure concordance entre les valeurs mesurées et simulées. Becanovic et al.
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(2023) retrouvent aussi une bonne concordance des forces musculaires par la minimisation de la
somme des activations au cube utilisant une méthode de contréle optimal inverse. Ces criteres de
performance ont surpassé tous les autres en termes de concordance entre les excitations musculaires
simulées et I'EMG. Cependant, une bonne concordance entre les forces de contact mesurées et
prédites a été observée en minimisant les forces de contact et I'énergie métabolique. Enfin, une étude
(Moissenet et al., 2014) a proposé une procédure d’optimisation statique a une seule étape, c’est-a-
dire minimisant simultanément les forces musculo-tendineuses et les forces de contact articulaires.
Par rapport aux approches conventionnelles a deux étapes, cette étude permet de prendre en compte
les interactions entre chargement musculaire et articulaire, comme par exemple I'utilisation de co-
contraction entre fléchisseurs et extenseurs du genou pour minimiser le cisaillement (force antérieure-
postérieure) mais tout en maximisant la compression (force supérieure-inférieure).

Comme mentionné précédemment, d’autres optimisations existent telles que I'optimisation basée sur
la dynamique directe avec asservissement de données qui a pour but de minimiser les écarts entre les
données cinématiques (et/ou les efforts extérieurs) calculées et mesurées (Erdemir et al., 2007). Il
existe également les stratégies de commande optimale entiérement basées sur des calculs de
dynamique directe, sans apport de données expérimentales. La fonction objectif de ce type
d’optimisation s’applique a I’excitation, I'activation ou aux forces musculo-tendineuses (Falisse et al.,
2019; Van Den Bogert et al., 2011). Ces méthodes permettent de comprendre l'influence de
modification de I’activité musculaire sur les mouvements et moments intersegmentaires en effectuant
de multiples simulations prédictives. L'inconvénient de cette méthode réside dans la difficulté a
déterminer le critéere de performance - comme par exemple la hauteur d’un saut - lors d’activité
qguotidienne telle que la marche. Enfin certaines méthodes utilisent les données EMGs en entrée afin
d’améliorer I’estimation des forces du modele. Cette approche implique la conversion des données
EMGs en activation musculaire, ensuite transformée en force musculaire selon le modeéle de Hill.
Cependant une étape de calibration des parameétres musculaires est nécessaire pour ce type de
méthode (Lloyd and Besier, 2003). Si cette approche était souvent utilisée toute seule, |'utilisation
d’approches hybrides avec I'optimisation statique s’est maintenant généralisée (Sartori et al., 2014).

1.3.8 Etat de I'art — Généralités

Beaucoup de modeles musculosquelettiques ont été développés et étudiés dans la littérature. Chaque
étude présente alors des modeles variant selon différents critéres. Ces adaptations peuvent intervenir
lors de la construction du modele, dans le choix de la stratégie d’optimisation, lors de I'analyse des
variables évaluées ou bien des sujets et/ou activités étudiés.

Les modeles sont développés et les simulations sont effectuées sur différents logiciels tels que SIMM,
Matlab, OpenSim ou AnyBody Modelling Systems. On distingue notamment une grande famille de
modeles (Catelli et al., 2019; DeMers et al., 2014; Imani Nejad et al., 2020; Lerner et al., 2015; Rajagopal
et al., 2016; Schellenberg et al., 2018) implémentés dans le logiciel OpenSim se basant tous sur les
principes du modele du membre inférieur décrit par Delp et al. (1990). Lors de I'élaboration de modeéles
musculosquelettiques, plusieurs différences peuvent exister. Tout d’abord, le nombre de segments
modélisés peut varier, allant de la modélisation de I'articulation étudiée seule a celle du corps entier.
Comme détaillé précédemment, plusieurs modélisations des articulations sont proposées dans la
littérature variant ainsi le nombre total de degrés de liberté du modele. Il a aussi été mentionné plus
haut que le nombre de lignes d’action musculaires variait entre les modéles, présentes dans les
modeles génériques au nombre de 43 (Delp et al., 1990) et 163 (Carbone et al., 2015). Les méthodes
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utilisées pour dévier ces lignes d’actions musculaires (via points, surfaces de contournement) sont
également sources de différences entre les modeéles. Plusieurs auteurs s’intéressent de plus en plus
aux paramétres musculaires tels que I'angle de pennation et/ou la force isométrique maximale.
Concernant le choix de la méthode d’optimisation, la revue systématique récente menée par Silva et
al. (2021), se concentrant sur I'analyse du genou sain, a rapporté que 22% des études analysées ont
utilisé une optimisation statique contre 18% une optimisation dynamique. Finalement, les études qui
utilisent des approches musculosquelettiques analysent principalement la marche, a hauteur de 62%
selon Silva et al. (2021). L’analyse de la flexion-extension du genou est en 2™ position avec 14% des
études devant le saut, la course et I'étude de positions statiques. D’autre part, bien que la majorité
des études aient travaillé avec des sujets sains, certaines études commencent a s’intéresser a d’autres
populations, telles que les patients atteints d’arthrose.

1.3.9 Forces musculo-tendineuses et articulaires

De nombreuses études ont utilisé des analyses musculosquelettiques pour étudier le genou, et en
particulier I'articulation tibio-fémorale. Dans cette partie, nous nous intéressons en premier lieu a
I'estimation des forces de contact articulaires, a la validation des modeéles utilisés a cet effet, ainsi qu'a
I'influence des adaptations des modeles musculosquelettiques sur I'estimation des efforts de contact
articulaire. Pour ce faire, un état de l'art des études (Tableau 2) évaluant des modeles
musculosquelettiques sur leur capacité a prédire les efforts de contact articulaire comparant les efforts
estimés avec les efforts mesurés par prothése instrumentée a été réalisé, se basant sur I'étude de
Moissenet et al. (2017b). Cet état de I'art s’intéresse uniquement a I'analyse de la marche et du squat.
L'erreur moyenne quadratique (RMSE), le coefficient de détermination (R2) et les erreurs aux pics des
efforts de contact y sont rapportés. Moissenet et al. (2017b) répertorie trois grands groupes
d'adaptations de modeéles : altération du modele géométrique et des articulations, altération des
parametres musculaires et altérations du probléeme d'optimisation. A chaque étude, un ou plusieurs
types d’adaptations ont été étudiés Tableau 2.

Dans un premier temps, les résultats des différentes études ont montré que la fonction objectif de
I’optimisation modifiait largement I’estimation de la force de contact tibio-fémorale. L’étude de Steele
et al. (2012) a amélioré I'exactitude des modeles en déterminant un ensemble de pondérations
d’optimisation idéal par un processus itératif. L'introduction des forces de contact, ligamentaires et
osseuses comme parametres a optimiser améliore également la validité des modeles (DeMers et al.,
2014; Knarr and Higginson, 2015; Moissenet et al., 2014; Zargham et al., 2019).

En outre, Lerner et al. (2015) et Dumas et al. (2020) se sont intéressés a la personnalisation de
I'articulation tibio-fémorale. La premiere étude souligne I'importance de la personnalisation de
I'alignement tibio-fémoral. D’aprés les deux études, la prédiction des efforts de contact chez les
personnes avec une prothése instrumentée n’est cependant pas améliorée en modifiant la localisation
du contact. En revanche, d’aprés Dumas et al. (2020), la personnalisation des trajectoires de contact
articulaire agissant comme contraintes cinématiques peut étre bénéfique dans les cas ou les
trajectoires sont significativement altérées, comme chez les patients atteints d’arthrose.

Plusieurs études ont également montré que la validité des modeéles varie en fonction de la tache
étudiée et des parameétres musculaires utilisés. Par exemple, I'étude menée par Moissenet et al. (2016)
a montré qu'une augmentation de la redondance musculaire ne modifiait pas |'exactitude de
I'estimation des forces de contact totales, mais modifiait I'équilibre des forces de contact latérales-
médiales. Des modifications des parametres musculaires ont permis d'obtenir une meilleure validité
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(Curreli et al., 2021; Hosseini Nasab et al., 2022). Les études de Catelli et al. (2019) et Nejad et al. (2020)
ont montré que l'ajout de surfaces de contournement pour décrire le chemin des muscles peut
également contribuer a améliorer la justesse des modeéles et notamment permettrait d’éviter la chute
(ou I'exces) des activations musculaires lors de grandes flexions. L'étude de Hosseini Nasab et al. (2022)
suggere que la personnalisation de la force isométrique maximale et des points d'insertion musculaires
doit étre prise en compte pour minimiser les erreurs de modélisation musculosquelettique.
Cependant, les modeles musculosquelettiques restent limités lorsqu'il s'agit d'étudier des
mouvements impliquant de grandes amplitudes (Hosseini Nasab et al., 2022; Kothurkar et al., 2023;
Schellenberg et al., 2018). L'étude de Schellenberg et al. (2018) a montré que la justesse des modeles
était plus faible lors de I'étude de grandes amplitudes de mouvements. Notamment, I'étude précise
que les bras de levier de certains muscles sont particulierement faibles dans le modéle lors de grands
angles de flexion, ce qui pourrait induire une mauvaise distribution des forces musculo-tendineuses.
L'étude de Nejad et al. (2020) a également révélé une forte corrélation entre I'erreur de prédiction et
les angles de flexion du genou et de la hanche, avec des erreurs plus importantes observées lors de
squats profonds. Les erreurs de prédiction ont alors été attribuées a une représentation musculaire
inadéquate au niveau de la hanche et a une co-contraction musculaire au niveau du genou.

Tous les modeles présentés ci-dessus déterminent les forces musculo-tendineuses par la méthode
couplant dynamique inverse et optimisation statique. Cependant, cette méthode ne tient pas compte
des différences neuromusculaires éventuelles entre les sujets portant ou non une prothése. Kumar et
al. (2013) ont montré que I'estimation des forces de contact articulaire du genou avec prothese differe
des efforts prédits par I'étude de sujets sains, en raison de patterns de mouvements différents. Kumar
et al. (2013) ont ainsi suggéré I'utilisation d'une approche numérique guidée par les EMG pour
améliorer la validité de la modélisation. L'inclusion de la modélisation guidée par I'EMG a en effet
permis d'estimer les forces de contact articulaire du genou avec une meilleure précision par rapport a
I'optimisation statique (Bennett et al., 2022; Walter et al., 2014). Finalement, les méthodes
d’optimisation guidées par EMGs ou par controle de la commande musculaire (CMC) retrouvent
certains résultats démontrés avec I'approche par optimisation statique. En effet, I'étude de Gerus et
al. (2013) montre que l'utilisation de modeles musculosquelettiques personnalisés au sujet et
minimisant les forces de contact articulaires a permis d'améliorer la prédiction des forces de contact
médiales de 47% et des forces de contact latérales de 7%, respectivement, par rapport a |'utilisation
de modeles musculosquelettiques génériques. Thelen et al. (2014) ont montré que I'ajustement de
I'alignement du genou modifie I'équilibre des forces médiales et latérales, mais n'affecte pas la validité
du modeéle pour estimer la force totale. En outre, Manal et Buchanan (2013) ont proposé un processus
itératif de variations des paramétres musculaires pour améliorer la précision du modele. Cette étude
a également montré l'incapacité des modeles musculosquelettiques a prédire les forces de
compression tibio-fémorale pendant le squat.

Pour conclure, les modeéles génériques conduisent a des erreurs quadratiques moyennes pour
I’estimation des forces de contact médiales de 0,25PC a 1,15PC, des forces de contact latérales de
0,18PC a 1,12PC et des forces totales de 0,20PC a 1,12PC. Les modeles adaptés et/ou personnalisés
ont quant a eux conduit a des erreurs pour les forces médiales de 0,08PC a 0,89PC, pour les forces
latérales de 0,09PC a 1,65PC et pour les forces totales de 0,15PC a 1,08PC. Les erreurs les plus faibles
ont, bien entendu, été obtenues en minimisant I'écart avec les forces de contact mesurées
directement (Serrancoli et al., 2016; Walter et al., 2014). Comme le conclut la revue systématique
menée par Moissenet et al. (2017b), les adaptations des modéles peuvent étre regroupées en deux
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catégories : celles modifiant les bras de levier musculaires et celles modifiant la distribution des forces
musculo-tendineuses.

Cet état de I'art présente certaines limitations. Tout d’abord, plusieurs modeles ont été exclus, tels
que les modeles éléments finis (Kia et al., 2014; Stylianou et al., 2013). Ces modeles ont montré une
bonne estimation des efforts de contact articulaires tibio-fémoraux chez les patients équipés de
prothéses instrumentées, avec une erreur quadratique moyenne comprise entre 0.4PC et 0.5PC dans
la direction verticale. De plus, la plupart des études incluses dans cette revue ont évalué les modeéles
musculosquelettiques pendant la marche, ce qui peut limiter leur généralisation a d’autres
mouvements ou activités, comme vu précédemment. L'étude de Kothurkar et al. (2022) met
notamment en évidence I'importance de considérer le contact entre les tissus mous de la jambe et de
la cuisse lors d’un squat tres fléchi. Ce contact, parfois pris en compte dans les modeles, semble avoir
une influence sur le chargement articulaire. Le nombre de sujets étudiés représente également une
limitation a I’évaluation des modeles musculosquelettiques, avec un maximum de six sujets et souvent
limité a seulement un sujet par étude. Enfin, il est important de noter que cette revue de littérature
ne rapporte les résultats que pour les forces de contact articulaires verticales. En effet, les articles
ayant également validé les forces et moments de contact sur les autres degrés de liberté sont peu
nombreux. Ces études sont notées par une étoile dans le Tableau 2 (Bennett et al., 2022; Hast and
Piazza, 2013; Imani Nejad et al., 2020; Kia et al., 2014). En somme, malgré les progrés récents dans la
modélisation musculosquelettique pour I'analyse biomécanique du squat et de la marche, des
recherches supplémentaires sont nécessaires pour améliorer la validité et la généralisation de ces
modeles.

Dans un second temps, la revue systématique menée par Trinler et al. (2018) synthétise les résultats
des études rapportant les profils des forces musculaires du membre inférieur lors de la marche saine.
Cette revue inclut 22 études utilisant des méthodes d’optimisation statique, de dynamique directe et
des méthodes commandées par EMG. Les résultats montrent une concordance qualitative générale
entre les différentes approches concernant I'estimation des forces des muscles actifs tout au long du
cycle de marche. Cependant, il existe des différences considérables entre les modéles, notamment sur
les amplitudes des forces estimées. Il est encore aujourd’hui difficile d’évaluer la validité des
amplitudes estimées car il n'existe pas de relation simple entre le signal EMG et la force musculo-
tendineuse générée. Lors de la phase initiale d'appui, les extenseurs de la cuisse et du genou (moyen
fessier, biceps fémoral et vaste latéral) sont les muscles actifs. A la fin de la phase d’appui, les muscles
de la flexion plantaire de cheville (gastrocnémiens et soléaire) s’activent. Finalement, le muscle tibial
antérieur semblerait tres actif en phase initiale d’appui ainsi qu’en phase oscillante. Le modele
développé par Rajagopal et al. (2016) prédit une activation constante du grand fessier tout le long du
cycle de marche. Ceci n’est pourtant pas visible sur les mesures EMGs. Toutefois, des doutes subsistent
quant a la qualité des données EMG concernant ce muscle en raison de la possibilité de mesurer
I'activation d'autres muscles environnants. L’étude de (Walck et al., 2020) décrit les muscles impliqués
dans le mouvement du squat. Pour effectuer ce mouvement, les muscles quadriceps (droit fémoral et
vastes), les ischio-jambiers (biceps femoris, semi-tendineux et semi-membraneux), le soléaire et les
gastrocnémiens sont les muscles essentiellement actifs. Les ischio-jambiers exercent une force contre-
régulatoire de la force générée par les quadriceps sur le tibia qui inhibite ainsi le cisaillement antérieur
de l'articulation tibio-fémorale impliqué par le quadriceps. Chacune des phases excentrique et
concentrique du squat est controlée par le droit fémoral et les muscles de la chalne postérieure tels
que le grand fessier, le biceps fémoral et le semi-tendineux. Aprés 60° de flexion du genou, le couple
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généré par le droit fémoral est limité, le grand fessier est alors le plus apte a contréler la tache. Bien
que les muscles postérieurs soient généralement fléchisseurs du genou, dans cette situation, ils
semblent sollicités pour maintenir la stabilité et le contréle du mouvement. De plus, d’apres Dahlkvist
et al. (1982), le tendon patellaire est aussi I'un des acteurs principaux dans le squat. Plus précisément,
Dahlkvist et al. (1982) précise que la force exercée par le tendon patellaire est plus élevée lors de la
descente du squat qu’a la montée.
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1.4 Arthrose

Ces travaux de these portent sur I’étude de I'arthrose du genou. Cette partie décrit la maladie en se
basant sur les observations de la littérature, et présente les causes de son apparition et de sa
progression ainsi que son impact sur le chargement tibio-fémoral.

1.4.1 Description et facteurs de risques intrinseéques

L'arthrose du genou, également connue sous le nom de gonarthrose, est une maladie chronique qui
affecte principalement les personnes agées. Environ 10% des personnes de plus de 65 ans en sont
atteintes. Les patients atteints de gonarthrose souffrent de fortes douleurs au genou, ce qui limite
I"'amplitude de mouvement de I'articulation chez 80% d’entre eux (WHO Scientific Group on the Burden
of Musculoskeletal Conditions at the Start of the Millennium 2003). Cette maladie se caractérise par la
dégénérescence du cartilage dans certaines zones des surfaces articulaires. Ces travaux de thése
s’intéressent spécifiquement a la gonarthrose du compartiment médial de I'articulation tibio-fémorale
qui constitue la forme la plus rependue de la pathologie.

Les criteres de la société américaine en rhumatologie (ACR), combinant informations cliniques et
radiographiques permettent de diagnostiquer I'arthrose selon les indicateurs suivants :
e Douleur au genou associée a au moins 3 des 6 criteres cliniques suivants :
> Age supérieur a 50 ans
-> Raideur matinale ressentie pendant moins de 30 min
- Crépitement
- Douleur osseuse péri-articulaire
- Hypertrophie osseuse péri-articulaire
- Absence de chaleur locale

En plus des indications de I’ACR, le score de Kellgren & Lawrence permet de classifier la sévérité de
I'arthrose en quatre stades : arthrose douteuse, minime, certaine et évoluée (Figure 8). Pour ceci, il
évalue les ostéophytes (excroissances osseuses) et le pincement de I'espacement articulaire visible par
radiographie. Il est couramment utilisé comme critere d’inclusion pour homogénéiser la sélection des
patients dans les essais cliniques. Les stades radiologiques de la gonarthrose sont donc les suivants :

e Stade | : ostéophyte de signification douteuse

e Stade Il : ostéophyte net sans modification de I'espacement articulaire

e Stade Il : ostéophyte net et diminution de I'espacement articulaire

e Stade IV : pincement sévere de l'interligne articulaire et sclérose de I'os sous-chondral

| Il 1] v
Douteux Minime Certaine Sévere

L

| | |
Figure 8: Différents stades de I'arthrose.
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Il est impératif d’identifier les facteurs associés au stade précoce de la maladie afin de détecter les
patients a risque de développer I'arthrose a un stade avancé et ainsi pouvoir anticiper le traitement.
Selon la littérature (Duffell et al., 2014; Kumar et al., 2013; Meireles et al., 2017; Saxby and Lloyd,
2017), plusieurs facteurs, biomécaniques et neuromusculaires, peuvent étre la cause de cette
dégénération. L'arthrose du genou pourrait étre liée a I'obésité, a une baisse d’activité physique a
haute intensité, a un mauvais alignement dans le plan frontal du genou (varus) ou encore a une
altération de I'activité musculaire ou de la cinématique articulaire a la suite d’'une rupture du ligament
croisé antérieur ou d’une fissure méniscale (Saxby and Lloyd, 2017).

Selon Langlois et al. (2016), I'espacement articulaire et I'angle fémoro-tibial dans le plan frontal sont
des facteurs favorisant I'apparition et I’évolution de la gonarthrose. L'étude menée par Petersen et al.
(2022) a permis de classifier plusieurs groupes au sein d’une population souffrant d'arthrose selon
leurs caractéristiques médicales et d'observer les paramétres cinématiques associés a chacun de ces
groupes. En particulier, le groupe atteint de gonarthrose du compartiment médial, sans rupture des
ligaments, présente un angle de flexion plus élevé lors du contact initial de la marche, des angles
d'adduction (environ 1.5°) et de rotation interne (environ 3°) plus élevés ainsi qu'un rétrécissement
d’environ 2mm de |'espace articulaire par rapport aux groupes de sujets sains.

Des études (Gaasbeek et al., 2007; Kumar et al., 2013; Meireles et al., 2017; Schmalz et al., 2010) ont
examiné les moments externes de flexion et d'abduction au niveau du genou pendant la marche et ont
comparé les résultats de genoux atteints d'arthrose et de genoux sains (sujets sains ou jambes contra-
latérales). Toutes ces études ont constaté que le moment de flexion du genou affecté était inférieur a
celui du genou sain, tandis que le moment de varus augmentait. Plus précisément, Schmatz et al.
(2010) a rapporté une diminution du moment de flexion de 0,45 Nm/kg par rapport a 0,23 Nm/kg et
une augmentation du moment de varus de 0,53 Nm/kg par rapport a 0,63 Nm/kg.

D’apres I’étude menée par Saxby et Llyod (2017), ces facteurs de risques pourraient altérer l'intensité,
la distribution latérale-médiale, la localisation et la concentration du chargement articulaire qui
devient alors un indicateur pertinent pour I'étude du développement de la gonarthrose.

1.4.2 Altérations du chargement articulaire tibio-fémoral

Le chargement articulaire influence le remodelage et la morphologie de I'articulation (Saxby and Lloyd,
2017). Quelques études ont quantifié et comparé les efforts de contact dans les compartiments médial
et latéral de l'articulation au cours de la marche chez les sujets sains et arthrosiques (Dumas et al.,
2020; Kumar et al., 2013; Meireles et al., 2017). Selon la sévérité de la maladie, cette comparaison
meéne a différentes conclusions. En effet, en phase précoce de la maladie, aucune différence
significative entre sujets sains et pathologiques n’a été observée (Meireles et al., 2017; Van Rossom et
al., 2018). Une légére augmentation de I'effort de contact médial est cependant observée chez les
patients arthrosiques en phase avancée (Amiri et al., 2023; Kumar et al., 2013; Meireles et al., 2016).
L'étude menée par Amiri et al. (2023) rapporte une augmentation de la force de contact dans le
compartiment médial apres 3 ans de suivi chez les patients pour qui I’arthrose a progressé. D’apreés la
plupart des études antérieures (Dell'lsola et al., 2017; Dumas et al., 2020; Kumar et al., 2013; Van
Rossom et al., 2018), la force de contact totale chez les sujets arthrosiques est plus faible que chez les
sujets sains. Le Tableau 3 présente les résultats des études cas-témoins de la littérature.
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Auteurs n Médial Latéral Total

1 pic 2™ pic 1% pic 2"pic 1% pic 2" pic

(Kumar et al., Sain 16 24 1,8 1,3 0,5 3.7 2.2
2013) Arthrosiques 12 2,6 2,1 0,9 0,1 3.5 2.2
(Sritharan et Sain 19 2,0 3,0 0,3 0,5 2.3 3.5
al., 2017) Arthrosiques 39 2,1 3,2 0,3 0,6 2.3 3.8
(Dell’lsola et Sain 18 2,1 1,4 3.5
al., 2017) Arthrosiques 17 2,0 1,1 3.3
(Meireles et Sain 17 2,2 1,8 1,2 1,2 3.1 2.7
al., 2017) Arthrosiques précoces 14 2,6 1,9 1,4 1,5 3.7 3.0
Arthrosiques 16 2,8 2,1 1,3 1,6 3.8 3.1
(Vvan Rossom Sain 19 1,8 1,9 1,3 1,0 3.9 2.8
et al., 2018) Arthrosiques (Médial) 8 1,9 1,8 1,1 0,8 3 2.5
Arthrosiques (Latéral) 7 1,5 1,6 1,2 1,0 2.6 2.5
(Dumas et al., Sain 10 1,6 1,9 1,2 0,6 2.7 2.4
2020) Arthrosiques 12 1,6 1,7 1,1 0,5 2.5 2.1
(Amiri et al.,, Arthrosiques progressifs 7 2,7 2,8 2.7 2.9
2023) Arthrosiques non progressifs 20 2,2 2,1 2.3 2.2

Tableau 3: Forces de contact médiales et latérales (exprimées en poids du corps) rapportées dans les études cas-
témoins de la littérature

1.4.3 Facteurs biomécaniques extrinseques associés au déchargement de |'articulation
tibio-fémorale

Des facteurs biomécaniques extrinseques associés au chargement articulaire peuvent étre identifiés
(D’Souza et al., 2022). Certaines études (Amiri et al., 2023; Holder et al., 2022; Kumar et al., 2013;
Zeighami et al., 2021) révelent des corrélations entre les moments de flexion et d’adduction externes
au niveau du genou et le chargement tibio-fémoral total et dans le compartiment médial,
respectivement, lors de |la phase d’appui de la marche (R?>0.6). D’aprés la synthése effectuée par Saxby
et Llyod (2017) ces relations entre les moments inter-segmentaires et le chargement articulaire
dépendent de la sévérité de la maladie. L'étude menée par Hurwitz et al. (2000), observe aussi une
corrélation entre douleur et moments d’adduction et de flexion chez les sujets arthrosiques ; des
moments plus élevés ont étés calculés chez les sujets rapportant une diminution de la douleur aprés
médication.

Selon Duffell et al. (2014), une adaptation neuromusculaire peut se produire chez les personnes
atteintes d'arthrose. En effet cette étude rapporte une augmentation de I'activité musculaire du
muscle glutéal moyen, du quadriceps et des ischio-jambiers lors de la phase d’appui de la marche.
Toutefois, I'état de I'art présenté par Saxby et Llyod (2017) souligne qu'il existe un manque de
corrélation directe entre la force du quadriceps (extenseur du genou) mesurée par dynamométrie et
le chargement articulaire. Cette corrélation est altérée par de nombreux autres facteurs, tels que
I'activité physique, I'individu et les pathologies articulaires, de sorte que la puissance musculaire ne

semble pas étre un indicateur fiable de I'arthrose.

Selon Lerner et al. (2015), la localisation du contact entre le tibia et le fémur peut également avoir un
impact sur la distribution de la charge articulaire, ce qui peut entrainer une diminution de la charge
dans I'un des compartiments tibio-fémoraux. La localisation du contact dans les compartiments médial
et latéral de I'articulation tibio-fémorale a été étudiée chez les sujets arthrosiques (Zeighami et al.,
2017) lors de cing postures de squat statique (0°-70°) du genou. Malgré une forte variabilité inter
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sujets, une médialisation du contact dans les compartiments médial et latéral de 6.5+0.7mm et
9.6+3.1mm, respectivement, a été observée chez les patients arthrosiques. La position de ces points
de contact a ensuite été interpolée sur l'intervalle de flexion correspondant au cycle de marche de
chacun des patients afin de prédire le chargement articulaire dans chacun des compartiments lors de
la marche (Zeighami et al., 2021). Une corrélation faible mais significative (R?=0.24, p=0.001 pour les
sujets sains et R?=0.13, p=0.01 pour les patients arthrosiques) a ainsi été observée entre la localisation
du contact et les forces de contact dans le compartiment médial de I'articulation. Ainsi, la localisation
du contact tibio-fémoral modifie la distribution du chargement articulaire. Ce chargement délocalisé
dans des régions ou le cartilage n’est pas prédisposé a ce niveau de chargement pourrait alors initier
et faire évoluer la dégénérescence des surfaces articulaires (Andriacchi et al., 2004).

1.5 Orthése de genou pour le traitement de |'arthrose

Les ortheses de genou sont de plus en plus recommandées et prescrites par le corps médical afin
d’améliorer la qualité de vie des patients arthrosiques et repousser une éventuelle chirurgie.

Cette section introduit les différentes orthéses de genou utilisées aujourd’hui et rapporte les
performances de ces orthéses évaluées sur des variables biomécaniques dans la littérature. On peut
noter que I'action mécanique de l'orthése sur le membre inférieur est rarement modélisée. Ainsi, les
guelgues méthodes mises en ceuvre précédemment pour caractériser mécaniquement I'action de ces
orthéses sur le membre inférieur sont synthétisées ici.

1.5.1 Principe

Les ortheses de genou sont classifiées en trois groupes: prophylactique, fonctionnelle et de
réhabilitation. Les orthéses prophylactiques restreignent la mobilité du genou afin d’éviter les
blessures. Les orthéses fonctionnelles permettent d’améliorer la stabilité de I'articulation en limitant
les mouvements de rotation. Les ortheéses de réhabilitation post-opératives limitent aussi les
mouvements du genou. Les orthéses utilisées pour le traitement de I'arthrose - dites « de
déchargement » - font partie des orthéses fonctionnelles. Elles cherchent a réduire la mobilité et les
moments de flexion-extension et d’abduction-adduction du genou. Certaines orthéses valgisantes
tentent, via I'application d’'un moment d’abduction externe, de modifier I'alignement tibio-fémoral
dans le plan frontal et de redistribuer le chargement de I'articulation tibio- fémorale dans les deux
compartiments.

Les orthéses disponibles sur le marché aujourd'hui peuvent étre classées en deux catégories
principales (voir Figure 9) : celles avec une unique articulation (Brandon et al., 2019; Clouthier et al.,
2017; Della Croce et al., 2013; Fantini Pagani et al., 2010b; Gaasbeek et al., 2007; Kutzner et al., 2011;
Matsuno et al., 1997; Pollo et al., 2002; Schmalz et al., 2010; Self et al., 2000) et celles avec deux
articulations de part et d'autre du genou (Arazpour et al., 2014; Brand et al., 2017; Brandon et al.,
2019; Budarick et al., 2020; Cusin et al., 2018; Lamberg et al., 2016; Laroche et al., 2014; Robert-
Lachaine et al., 2020; Zeighami et al., 2020). La plupart de ces articulations sont polycentriques. Les
orthéses valgisantes utilisent principalement un systeme de flexion trois points ou quatre points
(comme l'orthése étudiée par Arazpour et al. (2014)). Des systéemes modulaires ont été développés
pour permettre aux patients d'ajuster I'angle de correction des ortheéses, soit par vis soit par I'ajout de
coussins pneumatiques (voir Figure 9) afin de fournir un meilleur confort aux patients. L'orthese
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étudiée dans I'étude menée par Laroche et al. (2014) propose un nouveau mécanisme de
déchargement articulaire grace au déplacement des charnieres selon des axes verticaux et
horizontaux. Il s'agit d'une orthése de distraction et de rotation axiale (voir Figure 9). Enfin, certaines
orthéses (Bishop et al., 2023; Huber et al., 2021; McGibbon et al., 2021) incluent des systemes de
ressorts, en plus des charniéres polycentriques, pour décharger l'articulation en appliquant un
moment de soutien d'extension au genou. Plusieurs études (Cusin et al., 2018; Huber et al., 2021;
Laroche et al., 2014) précisent que I'orthese est active lorsque le genou est en extension, mais n'a pas
d'effet lors de la flexion.

L'orthése étudiée dans ces travaux est I'orthése valgisante Evoke™, développée par la compagnie
OssKin. Cette orthése est composée de deux supports rigides, au niveau de la cuisse et du tibia,
fabriquée par impression 3D SLS permettant un ajustement personnalisé au patient. Une correction
angulaire ainsi qu’un déplacement médial du tibia sont imposés au modeéle 3D avant impression dans
le but de réaligner les segments osseux du patient. L'orthése est composée d’une charniere hélicoidale
ASYMOTION™ permettant de reproduire la cinématique tridimensionnelle naturelle du genou. En
effet, ce systéme de charniére asymétrique a été congu pour reproduire les couplages articulaires
entre le mouvement de flexion-extension et celui de rotation interne-externe du genou,
précédemment rapporté dans une étude sur spécimens cadavériques (Walker et al., 1985).
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Figure 9: Structures classiques d’orthéses de genou : A. Simple articulation (Monarch brace, dj Orthopedics, LLC,
Vista) ; B. Double articulations (Evoke, Osskin) ; C. Avec cousins pneumatiques (Sof'Tec OA brace, Bauerfiend

GmbK) ; D. De distraction et de rotation (ODRA, Proteor France) ; E. Avec ressorts (Levitation Trio compartment
unloader, Spring technology Inc.)
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1.5.2 Evaluation des performances — Etat de I'art

L’évaluation des ortheses de genoux pour le traitement de la gonarthrose reste limitée et notamment
en ce qui concerne I'évaluation de leur effet sur la fonction de I'articulation tibio-fémorale. Cette
guestion demeure incertaine et controversée d’apres la littérature. Cette partie se concentre sur les
méthodes décrites dans la revue de Parween et al. (2019) et les résultats résumés dans les études
systématiques de Moyer et al. (2015) et Yan et al. (2022) pour évaluer les performances des orthéeses
de genou. Différents facteurs peuvent étre utilisés pour évaluer I'efficacité d'une orthése de genou,
tels que les perceptions des patients, les parametres morphologiques, les parameétres spatio-
temporels de la marche, la cinématique et la cinétique de l'articulation tibio-fémorale et les forces
musculaires (Figure 10).

Perceptions des patients

Les questionnaires les plus couramment utilisés pour évaluer I'efficacité des orthéses de décharge
valgisantes sont Visual Analog Scale (VAS), le Knee Osteoarthritis Outcome Score (KOOS), le Knee
Society Score (KSS) et le Western Ontario and McMaster Universities Osteoarthritis Index (WOMAC).
Toutes ces méthodes, basées sur la perception, évaluent la douleur, la fonction et la qualité de vie des
sujets, qui sont des biomarqueurs qualitatifs de la progression de la maladie. Le score VAS est une
échelle visuelle ou les patients notent leur douleur sur une ligne graduée de 0 a 10. Les scores KOOS,
KSS et WOMALC sont basés sur des questionnaires.

Des améliorations ont été constatées sur la douleur, le niveau d’activité, la raideur et la fonction chez
les patients portant des orthéses valgisantes (Esrafilian et al., 2012; Karimi et al., 2015; Matsuno et al.,
1997). Cependant, I'’étude de Parween et al. (2019) souligne les limites de ces questionnaires. En effet,
ces approches subjectives dépendent aussi de I'état émotionnel du sujet et ne sont pas capables de
prédire les modifications pour des arthroses modérées ou les effets a long terme sur I'ensemble des
activités des patients. De plus, ils ne fournissent pas de critéres biomécaniques ou morphologiques.

Parameétres morphologiques

L'utilisation d’une orthése de genou valgisante semblerait modifier les parametres morphologiques de
I"articulation tibio-fémorale. Les techniques d’imagerie médicale ont été utilisées afin de mesurer
I'espacement articulaire, I'angle de I'articulation dans les plans sagittal et frontal ainsi que, plus
récemment, la localisation du contact. Plusieurs études (Komistek et al., 1999; Nagai et al., 2019) ont
montré une augmentation de I'espacement articulaire pendant la marche, en moyenne de 0,8 mm,
mesurée a l'aide de la fluoroscopie dynamique. Pareillement, I'étude de (Zeighami et al., 2020) a révélé
une augmentation de la distance os a os, calculée a partir de reconstructions 3D basées sur
radiographies biplanes EOS, de 0,52 + 0,82 mm avec le port de l'orthése. L'alignement du membre
inférieur est également un parametre important a considérer dans |'évaluation de I'efficacité de
I'orthése de genou. Des études antérieures (Arazpour et al., 2014; Matsuno et al., 1997) ont montré
une diminution de l'angle de varus de 1° a 6° en position statique debout. Enfin, I'étude de Zeighami
et al. (2020) a évalué les positions des points de contact médiaux et latéraux de l'articulation tibio-
fémorale lors de différentes postures de squat statique. Les résultats ont montré un déplacement
latéral de 11,52 mm et un déplacement antérieur de 10,75 mm des points de contact médiaux avec
I'orthése de genou. Ces résultats suggerent que l'utilisation d'une orthese de genou peut
potentiellement modifier la répartition de la charge dans l'articulation tibio-fémorale pendant des
activités fonctionnelles telles que la marche et le squat.

Parametres spatio-temporels
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L'impact du port d’'une orthése de genou sur certains parameétres spatio-temporels de la marche a été
précédemment étudié, mais les résultats restent mitigés. En ce qui concerne la vitesse de marche,
certaines études ont observé une augmentation allant jusqu’a 25.53% (Arazpour et al., 2014; Gaasbeek
et al., 2007; Laroche et al., 2014; Schmalz et al., 2010) tandis que d’autres n’ont pas trouvé de
différences significatives (Brand et al., 2017; Della Croce et al., 2013; Karimi et al., 2015; Kutzner et al.,
2011; Pollo et al., 2002). Bien que certaines études aient trouvé avec I'orthése une augmentation de
la cadence, définie comme le nombre de pas effectués par minute (Schmalz et al., 2010; Toriyama et
al.,, 2011), d’autres n’observent pas de différences (Brand et al., 2017; Karimi et al., 2015). Les
longueurs du pas et de la foulée ont également été mesurées. La longueur du pas représente la
distance parcourue en un pas, tandis que la longueur de la foulée représente la distance entre deux
contacts de talon consécutifs du méme pied. Des augmentations ont été observées dans certaines
études (Arazpour et al., 2014; Schmalz et al., 2010), allant jusqu'a 16,9%, mais d’autres études (Brand
et al., 2017; Karimi et al., 2015; Kutzner et al., 2011; Toriyama et al., 2011) n’ont pas observé de
différence. Certaines études ont méme révélé une diminution de ces longueurs, qui pourrait étre due
a une limitation de I'amplitude de mouvement avec I'orthese (Gaasbeek et al., 2007; Hall et al., 2019).
Quant a la largeur du pas, qui représente la distance entre les centres des talons des deux pieds,
aucune différence significative n'a été observée avec |'utilisation de I'orthése (Hall et al., 2019; Laroche
et al., 2014). Enfin, I'angle de progression du pied, qui mesure I'angle généré entre |'axe longitudinal
du pied et la ligne de progression vers |'avant lors de la marche, a également été étudié. Laroche et al.
(2014) a révélé une augmentation moyenne de 36,76% de l'angle de progression du pied avec
|'utilisation de I'orthése. Cependant, d'autres études n'ont pas trouvé de différence significative sur ce
parametre (Brand et al., 2017; Gaasbeek et al., 2007). A noter que cet angle pourrait étre relié au
moment d’adduction du genou, paramétre important dans I’étude du déchargement tibio-fémoral.

Cinématique tibio-fémorale

L'usage de l'orthese de genou semble avoir un impact sur la mobilité des patients. L'amplitude de
mouvement de l'articulation tibio-fémorale, qui est définie par I'amplitude de l'angle de flexion-
extension lors du mouvement, est souvent utilisée pour évaluer cet effet (voir Annexe 2). Des études
antérieures (Arazpour et al., 2014; Gaasbeek et al., 2007) ont toutes révélé une réduction de
I'amplitude de mouvement pendant le port d'une orthese de genou, égale a 11,36 %, 25,68 % et 5,45
%, respectivement. Cependant, I'étude menée par Laroche et al. (2014) a aussi observé que I'angle
d'extension lors de la pose du talon et au milieu de la phase d’appui était significativement plus élevé.
Dans le plan frontal, I'étude de Brand et al. (2017) a indiqué que I'angle d'adduction du genou était
réduit de 84.31 % et 55.31 % lors des évenements de la phase d’appui "heel strike" et "push off",
respectivement. A la marche, I'étude de Guo et al. (2023) présente des résultats plus détaillés de
I’évolution de la cinématique de I'articulation tibio-fémorale avec orthése. Lors de la phase d’appui et
de la phase oscillante, une diminution moyenne de I'abduction de 3,09°et de 2,83°, respectivement a
été observée. Ces résultats (en particulier sur les déplacements articulaires) restent néanmoins sujets
a caution puisque basés sur des marqueurs cutanés.

Parametres dynamiques (Tableau 4)

Les parametres analysés dans cette partie sont représentés de maniére standard lors de la marche
dans I’Annexe 2.

Dans un premier temps, aucune différence significative n'a été observée pour la force verticale de
réaction au sol entre les conditions avec et sans orthése (Brand et al., 2017; Karimi et al., 2015) ;
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néanmoins, Schmalz et al. (2010) a avancé que la force horizontale sur le membre arthrosique
augmentait de 16,4% du poids corporel dans les conditions avec orthése.

De nombreux travaux ont analysé les niveaux de forces et de moments inter-segmentaires dans le
genou avec et sans orthése lors d'un cycle de marche. La plupart de ces études (17 sur 30 recensées
par Moyer et al. (2015), et 17 sur 32 par Yan et al. (2022)) se sont intéressées au moment de varus du
genou (KAM) lors de la marche, que ce soit le pic global ou les 1°" et 2°™ pics. Pour I'équilibre et la
stabilité du genou pendant la marche, le KAM externe doit étre équilibré par la répartition de la force
de contact tibio-fémorale dans les compartiments médial et latéral. La magnitude du KAM a donc été
utilisée comme une estimation indirecte de la distribution du chargement tibio-fémoral. Dans
I'ensemble, la plupart des études (Arazpour et al., 2014; Bhave, 2013; Brand et al., 2017; Della Croce
et al., 2013; Esrafilian et al., 2012; Fantini Pagani et al., 2010b; Gaasbeek et al., 2007; Hall et al., 2019;
Lamberg et al., 2016; Laroche et al., 2014; Pollo et al., 2002; Self et al., 2000; Toriyama et al., 2011) ont
montré que les ortheses réduisaient significativement le KAM, avec une réduction maximale de 48%
(Bhave, 2013) et une réduction minimale de 3,6% (Arazpour et al., 2014). Seules deux études n'ont pas
trouvé de différence significative dans le KAM (Brandon et al., 2019; Ebert et al., 2014). Il est important
de noter que I'étude de Brandon et al. (2019) montre que I'évolution du KAM avec port de I'orthése
dépend de la prise en compte d’'un moment externe appliqué par I'orthése lors du calcul. En effet, une
réduction significative du moment d’adduction interne n’est trouvée que lorsqu’'un moment
d’abduction d(i a I'orthése est ajouté.

Les études qui ont décrit les effets des orthéses de genou sur le moment de flexion-extension ne sont
pas en accord. Certaines études (Brandon et al., 2019; Hall et al., 2019; Toriyama et al., 2011) ont
rapporté des variations du moment de flexion-extension du genou lors de la phase d'appui. Cependant,
ces différences n'ont pas été confirmées par Schmalz et al. (2010).

En fin de compte, les travaux de Hall et al. (2019) ont souligné une grande variabilité interindividuelle
guant aux modifications des moments de flexion et d'adduction externe.

Parfois, I'impulsion d’adduction (KAI, voir Annexe 2) est également analysée car elle permet de
considérer a la fois 'amplitude et la durée du KAM pendant la phase d’appui de la marche. Les études
de Fantini et al. (2010b) et Lamberg et al. (2016) ont observé une diminution d’environ 36% de ce
parametre.

Chargement articulaire

Un chargement physiologique normal est essentiel pour maintenir la santé des tissus et des os. L’étude
menée par Kutzner et al. (2011) a observé l'effet d’une orthése valgisante sur le chargement du
compartiment médial in vivo via les mesures d’'implants instrumentés. Cette étude a rapporté une
diminution du chargement médial pendant la marche et la montée/descente d'escaliers. Avec trois
ajustements d’angle de varus de I'orthese, neutre, 4° et 8°, I'étude observe une diminution de la force
de contact médiale de 10%, 18% et 23%, respectivement au moment du 1* pic du KAM, et une
diminution de 9%, 24% et 30%, respectivement au 2" pic du KAM. De plus, des études ultérieures
(Brandon et al., 2019; Hall et al., 2019; Karimi et al., 2015; Pollo et al., 2002) estiment les forces de
contact au cours de la marche, en utilisant par exemple la modélisation musculosquelettique et ne
rapportent pas de modification de la force de contact totale avec le port d’'une orthése de genou.
Certaines de ces études (Brandon et al., 2019; Pollo et al., 2002) ont signalé une diminution de la force
de contact médiale estimée, indiquant ainsi que le chargement était transféré vers le compartiment
latéral. Cependant, d'autres études (Hall et al., 2019; Karimi et al., 2015) n'ont pas observé de
différences significatives. En étudiant le lever de chaise et I'action de s’assoir avec le port d’une orthése
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appliguant un moment de flexion externe (ressort linéaire dans le plan sagittal), I'étude menée par
Bishop et al. (2023) rapporte une diminution de 20% de la force de contact totale estimée par
dynamique inverse.

Le Tableau 4 rapporte les caractéristiques des travaux de la littérature, s’intéressant a la réponse
biomécanique du genou ; les variations des parameétres dynamiques sont rapportées, lors du port de
différentes orthéses utilisées pour le traitement de I'arthrose.

Forces musculo-tendineuses
Selon plusieurs études (Hall et al., 2019; Moissenet et al., 2017a; Pandy and Andriacchi, 2010), les
muscles du membre inférieur contribuent a la force de contact articulaire et en particulier dans sa

distribution entre les compartiments médial et latéral de par la création d’'un moment d’adduction au
niveau du genou. Par conséquent, les forces musculaires et la co-contraction musculaire du membre
inférieur peuvent étre considérées comme des estimations indirectes du chargement articulaire. Des
études antérieures ont indiqué que les individus atteints d'arthrose présentent une plus grande co-
contraction musculaire latérale-médiale autour de I'articulation du genou (Saxby and Lloyd, 2017).
Malgré cela, peu d’études (5 sur 32 revues par Yan et al. (2022) ont examiné |'effet des orthéses
valgisantes sur les paramétres musculaires. L’étude menée par Fantini et al. (2010b) a d’abord trouvé
des réductions significatives de I’activation dans tous les groupes musculaires observés (droit fémoral,
ischio-jambiers latéraux et gastrocnémiens latéraux). Cependant, seule une diminution du signal EMG
du muscle droit fémoral a été observée (Brandon et al.,, 2019) et I'étude de Hall et al. (2019) ne
rapporte aucune différence significative. En outre, les études (Fantini Pagani et al., 2010b; Hall et al.,
2019) s’accordent sur une diminution du ratio de co-contraction latérale-médiale impliquant les paires
des muscles suivantes: vaste médial / ischio-jambiers médiaux, vastes latéral / ischio-jambiers
latéraux, vaste médial / gastrocnémien médial, vaste latéral, gastrocnémien latéral. L’étude de Hall et
al. (2019) ajoute qu’une augmentation du ratio de co-contraction de flexion-extension existerait avec
le port de l'orthese. Finalement, Hall et al. (2019) ne révéle pas de différence significative sur la
contribution des muscles aux chargements externes ainsi qu’a I’effort de contact dans le compartiment
médial avec ou sans orthéese. Cependant le port d’'une orthése de déchargement semblerait augmenter
de 2.35% la contribution relative des muscles a I'effort de contact latéral. Selon Brandon et al. (2019),
la contribution des muscles quadriceps diminuerait lors de la marche alors que celle des
gastrocnémiens augmenterait avec I'orthese. Enfin, le mouvement de squat est étudié dans les travaux
de Walck et al. (2020). L'orthese utilisée est une genouillere dotée d’un ressort non linéaire qui libére
I’énergie lors de I'extension stockée lors de la flexion. Cette étude observe une augmentation des
forces maximales des vastes latéral et médial (4.7% et 4.6% en moyenne), du semi-tendineux (29%) et
du grand fessier. A I'inverse, les forces maximales du soléaire et du biceps fémoral sont diminuées de
66% et de 39.96% respectivement lors du port de 'orthese. Cette diminution des efforts du soléaire
laisse penser que I'orthese stimulerait la chaine musculaire postérieure.

Finalement, il est important de noter la grande variabilité des performances des orthéses entre les
sujets, comme observée dans les études menées par Clouthier et al. (2017) et Hall et al. (2019). Les
résultats suggerent que les orthéses pourraient étre plus efficaces pour les patients atteints d'arthrose
a un stade avancé et ayant un pic maximal du moment d'adduction externe élevé, selon les régressions
linéaires établies par Clouthier et al. (2017) étudiant différents parameétres pouvant affecter |'efficacité
de 'orthese. En somme, les orthéses de genou peuvent étre bénéfiques pour certains patients atteints
d'arthrose, mais leur efficacité peut varier en fonction de différents facteurs et doit étre évaluée au
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cas par cas. La sévérité de la maladie pourrait impact I'efficacité des orthéses et des études
longitudinales sont nécessaires pour confirmer ceci.
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1.5.3 Prise en compte de I'orthese dans un modeéle numérique

Bien que le moment inter-segmentaire d’adduction au niveau du genou soit largement étudié lors de
I’évaluation de la performance d’une orthese de genou (Moyer et al., 2015), la plupart des précédentes
études ne modélisent pas I'orthése dans leurs travaux (Arazpour et al.,, 2014; Ebert et al., 2014,
Esrafilian et al., 2012; Fesharaki et al., 2020; Gaasbeek et al., 2007; Laroche et al., 2014; Robert-
Lachaine et al., 2020; Segal et al., 2015; Shriram et al., 2019; Walck et al., 2020). En effet, 'interface
entre le membre inférieur et I'orthése n’est que tres peu étudiée. Le Tableau 5 synthétise les méthodes
utilisées pour caractériser les actions mécaniques de I'orthese sur le membre inférieur, le plus souvent
lors de la marche. Les méthodes les plus couramment utilisées s’appuient sur des mesures de capteurs
de pression ou de forces (Brand et al., 2017; Cusin et al., 2018; McGibbon et al., 2021; Self et al., 2000)
et de jauges de contraintes (Fantini Pagani et al., 2010b; Pollo et al., 2002). Certaines études ont
également utilisé la déformation de I'orthése couplée avec sa rigidité mesurée dans le plan frontal (ou
plus rarement sagittal) afin de calculer la force latérale-médiale (antérieure-postérieure) et/ou le
moment de varus-valgus (moment de flexion-extension) appliqué par I'orthése. En général, les études
ont révélé des forces latérales-médiales allant de 10N a 65N, des moments d’abduction atteignant
15Nm et des moments d’extension jusqu’a 25Nm. Il est intéressant de préciser ici les valeurs des
moments intersegmentaires au niveau du genou durant la marche. En effet, le moment d’abduction-
adduction intersegmentaire au niveau du genou est inférieur a 50Nm, tandis que le moment de flexion-
extension se situe entre -100Nm et 50Nm (Kadaba et al., 1989). Face a ces valeurs, les efforts appliqués
par |'orthése, tels que rapportés dans la littérature, semblent non négligeables. Les résultats de la
littérature soulignent également des variations entre les différentes phases d’appui de la marche, ainsi
que des différences selon le niveau de serrage de l'orthése. Kutzner et al. (2011) révele aussi des
différences de rigidités entre deux orthéses étudiées (9.8N/mm et 4.0N/mm) qui pourraient selon les
auteurs amener a un moment d’adduction appliqué plus ou moins élevé. Il est donc important de noter
que les efforts appliqués par I'orthése peuvent aussi varier selon les différents designs d’orthéses ainsi
gu’en fonction des populations étudiées. De plus, ces études caractérisent les efforts appliqués par
I'orthése de facon unidimensionnelle, principalement par I'application d’'un moment d’abduction pur.
Aucune de ces études ne semble s’intéresser aux forces et moments dans les trois directions de
I'articulation. Enfin, ces méthodes ne permettent d’estimer que des efforts externes appliqués sur le
membre inférieur et non sur l'articulation ; les tissus mous ne sont pas pris en compte dans la
transmission des efforts.

D’autre part, certaines études (Huber et al., 2021; Langlois, 2016; Mallat et al., 2020) ont comparé
I'orientation de I'axe de I'orthese et de I'axe de flexion du genou. Les résultats de ces études montrent
un désalignement de I'orthése qui augmente avec I'amplitude de mouvement du genou, quelle que
soit I'activité physique (flexion du genou - (Langlois, 2016); flexion-extension assise du genou - (Mallat
et al., 2020); marche - (Huber et al., 2021)). Une déviation 3D maximale de 11,4° (Mallat et al., 2020)
et un angle mesuré dans le plan sagittal de 17,3° (Langlois, 2016) entre I'axe de 'orthése et I'axe de
flexion-extension du genou ont été observés. L'étude menée par Huber et al. (2021) ajoute que, lors
de la marche, I'angle de l'orthése évolue plus lentement que I'angle du genou. En revanche,
|'orientation de l'orthése dans le plan frontal ainsi que l'orientation dans le plan transverse ne
présentent pas de différence significative avec I'orientation du squelette (Langlois, 2016). En effet, en
analysant les différences cinématiques entre une orthéese en tissus et I'articulation tibio-fémorale,
Reneaud et al. (2021) constante une erreur quadratique moyenne de 8,3° pour I'angle de flexion-
extension face a 2,3° et 3,8° pour la rotation interne-externe et I'angle d’abduction-adduction,
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respectivement. Ces différences d'orientation entre I'orthése et le squelette peuvent s'expliquer par
deux phénomeénes : I'articulation tibio-fémorale n'est pas une liaison pivot pure et les tissus mous entre
I'orthése et le squelette peuvent jouer un réle. En outre, une étude menée par Pierrat et al. (2015) a
observé les déformations de la cuisse et la migration de I'orthése lors de la flexion du genou (0°-90°,
correspondant a un cycle de marche normal), en utilisant une approche par corrélation d'images. Cette
étude a révélé une migration distale de I'orthése jusqu’a 18,6 mm lors de la premiéere phase de flexion
(0°-45°). La migration de I'orthese diminue ensuite, n'atteignant que 7,7 mm entre 45° et 90° de flexion.
Pierrat et al. (2015) ont souligné que cette migration est principalement due a la déformation des tissus
mous et a un faible glissement entre I'orthése et la peau.

Etudes Activité Méthode Force LM Moment AA
(Self et al., Marche Capteur de 38N-48N de 0% a 80% de la
2000) pression phase d’appui.

Variations entre 10% et 20%
de la phase d’appui.
Diminution entre 80% et fin

de I'appui.
(Pollo etal.,, Marche Jauge de 5,9Nm - 11Nm
2002) contraintes
(Schmalzet  Marche Rigidité + 3,3Nm en moyenne. Variations
al., 2010) déformation LM entre 10% et 30% du cycle.
(capture de mvt)
(Fantini Marche Jauge de 2,2Nm —7,6Nm
Pagani et Escalier contraintes
al., 2010b)
(Della Croce  Marche Modele éléments ONm - 10Nm
et al., 2013) finis
(Brand et Marche Capteur de 10N-65N
al., 2017) pression
(Cusin etal., Marche Capteur de force ONm —12Nm.
2018) Variation lors de la phase
d’appui.
Modifications selon serrage de
I'orthese.
(Brandon et  Marche Rigidité + ONm —15Nm
al., 2019) déflection AA Plus faible chez sujets sains.
(capture de mvt)
Etudes Activité Méthode Force AP Moment FE
(McGibbon Squat Capteur de force ONm —25Nm.
et al., 2021) Augmente avec flexion
(Bishop et Lever de Test mécanique ONm —30Nm
al., 2023) chaise sur orthése Augmente avec flexion (linéaire)

mvt : mouvement; LM : latéral-médial ; AA: adduction-abduction; AP : antérieur-postérieur ; FE: flexion -
extension

Tableau 5: Caractérisation des efforts (force latérale-médiale et moment d'adduction-abduction) appliquée par
une orthese sur le membre inférieur
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1.6 Synthese

L'articulation tibio-fémorale permet de larges amplitudes de mouvement, notamment en flexion-
extension, et met en jeu des couplages entre les six degrés de liberté. Dans la littérature, certains
auteurs proposent de définir I'articulation tibio-fémorale comme une articulation a un degré de liberté
indépendant. Cette articulation est, par ailleurs, soumise a de forts niveaux de chargements. L’analyse
biomécanique de cette articulation est difficile a mettre en place expérimentalement. En effet I'étude
de sa cinématique lors d’activité du quotidien nécessite de lourds dispositifs tels que la fluoroscopie
dynamique et la mesure du chargement articulaire in vivo se fait uniquement par I'implantation de
prothése instrumentée. En plus d’étre largement invasive, cette approche est limitée a un faible
nombre de sujets et a une population spécifique. L'approche par modélisation musculosquelettique
est une approche non invasive, fiable et réaliste, qui permet de quantifier et d’estimer la cinématique
du membre inférieur ainsi que les forces musculo-tendineuses, les forces et moments de contact
articulaires et les forces ligamentaires. Afin de pallier aux erreurs de positionnement des segments
osseux au cours du mouvement, dues aux artefacts des tissues mous, la cinématique inverse est
proposée et largement utilisées dans la littérature. Cette approche nécessite la définition de modéles
cinématiques des articulations. Afin de réduire les couts de calcul et dans le cadre d’une analyse en
laboratoire, la redondance musculaire semble pouvoir étre traitée via une méthode d’optimisation dite
statique ; méthode basée sur les calculs de dynamique inverse. L’analyse musculosquelettique est
utilisée dans ces travaux de doctorat afin d’étudier la biomécanique de I'articulation tibio-fémorale a
la marche mais aussi au squat ; activité qui s’avére étre bien moins étudiée dans la littérature. La Figure
11 résume la méthode d’analyse musculosquelettique.

Face a la complexité de I'articulation tibio-fémorale, le modele élaboré se doit d’étre assez précis, et
pourquoi pas personnalisé afin d’étre capable de reproduire la cinématique réelle de I'articulation lors
de mouvements dynamiques de la vie quotidienne telle que la marche ou le squat. La trajectoire des
points de contact utilisée comme contrainte cinématique au niveau de I'articulation tibio-fémorale
permet d’estimer une cinématique plausible et permet notamment d’estimer une amplitude de
mouvement non nulle hors du plan sagittal de I'articulation. Bien que cette modélisation n’ait pas
montré d’amélioration sur I'estimation des forces de contact verticales jusqu’a maintenant par rapport
aux estimations données par des modeles génériques ; il se pourrait que les forces et moments de
contact sur les autres degrés de liberté puissent étre estimés de facon plus réaliste grace a cette
approche. De plus, en vue d’étudier des patients arthrosiques, il est important de noter que la
littérature rapporte une médialisation des points de contact chez cette population face a une
population saine. La prise en compte de cette information dans le modéle cinématique de I’articulation
semble donc intéressante.

En outre, I'arthrose se caractérise par des facteurs biomécaniques tels qu’un genou dit « en varus »,
un espacement articulaire réduit, un angle de flexion plus élevé lors de I'impact du talon a la marche
ainsi que des moments articulaires externes altérés. Ces facteurs pourraient modifier I'intensité, la
distribution et la localisation du chargement tibio-fémoral. En effet, en phase avancée de la pathologie,
une augmentation de I'effort dans le compartiment médial a été observée chez les sujets arthrosiques.
Une diminution de la force totale chez cette population est également majoritairement observée. Le
chargement tibio-fémoral semble donc étre un indicateur important dans la prévention de l'initiation
et de la progression de I'arthrose. Enfin, un chargement délocalisé dans les régions ou le cartilage n'est
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pas prédisposé a ce niveau de chargement pourrait initier et faire évoluer la dégénérescence des
surfaces articulaires. Encore une fois I’étude de la localisation du contact semble primordiale.

Enfin, ces travaux s’intéressent au traitement de la gonarthrose par le port d’'une orthése de genou,
dite orthése fonctionnelle. Ce type d’orthéses cherche a réduire la mobilité et les moments de flexion-
extension et d'abduction-adduction du genou. Plus précisément les ortheses valgisantes visent a
réaligner le tibia et le fémur dans le plan frontal afin de redistribuer le chargement tibio-fémoral.
Plusieurs parameétres sont étudiés pour évaluer les performances des orthéses de genou. La perception
des patients est un critere subjectif et qualitatif. Au niveau morphologique, une augmentation de
I'espacement articulaire, un réalignement dans le plan frontal et un déplacement des points de contact
ont déja été observés par quelques études. La littérature ne converge pas vers un consensus sur les
parametres spatio-temporels. Pour la cinématique tibio-fémorale, une diminution de I'amplitude de
mouvement, une diminution de I'angle de flexion a la pose du talon ainsi qu’une diminution de I'angle
d’adduction ont été observées par quelques études. Mais cette cinématique est en revanche
majoritairement étudiée a la marche. Les moments inter-segmentaires de flexion-extension et
d’adduction-abduction sont les parametres les plus évalués en dynamique. Une réduction du moment
d’abduction externe est observée mais la littérature ne conduit pas a un consensus vis-a-vis du moment
de flexion-extension. Concernant les forces de contact, une redistribution du chargement impliquant
une diminution du chargement médial a été observée. Enfin, une diminution de la co-contraction
latérale-médiale et une augmentation de la co-contraction de flexion-extension ont été observées.
Cependant, le nombre d’études ayant estimé les forces musculo-tendineuses et de contact avec le port
d’une orthese de genou reste faible.

Finalement, les performances des orthéses devraient étre évaluées au cas par cas étant donné la
variabilité des parametres entre les sujets. De plus, bien que la littérature présente des résultats quant
a lI'influence du port d’'une orthése de genou sur les parameétres dynamiques et notamment sur les
moments externes au niveau de |'articulation, seulement quelques études prennent en considération
I'action mécanique du dispositif dans leur modélisation. L'interface entre l'orthese et le membre
inférieur n’est que tres peu étudiée et lorsque I'orthése est modélisée son action se limite alors a
I"application d’'un moment externe dans le plan frontal de I'articulation.

Le chapitre suivant se penchera d’abord sur [’évaluation des prédictions d'un modele
musculosquelettique pour estimer les efforts de contact tibio-fémoraux a la marche et au squat. Bien
que le chargement tibio-fémoral soit fréquemment estimé a partir de modéles musculosquelettiques,
ces modeles ne sont que rarement personnalisés, en particulier au niveau articulaire. Généralement
seules les forces de contact dans la direction supérieure-inférieure sont analysées. Ce chapitre mettra
en évidence, a I'aide de données expérimentales provenant de six patients ayant subi une arthroplastie
totale du genou, l'influence de la personnalisation d’'un modéle au niveau du genou sur la prédiction
des efforts de contacts, estimés dans toutes les directions de I'espace. Il sera présenté sous la forme
d’un article scientifique. Ainsi 'article publié dans Annals of Biomedical Engineering a été traduit en
francais et intégré avec des éléments contextuels (Guitteny et al., 2023).
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2 Chapitre Il : Personnalisation d’un modele musculosquelettique au
niveau du genou — Evaluation via données fluoroscopiques et
prothese instrumentée, au squat et a la marche

Le deuxiéme chapitre de cette thése se penchera sur I'évaluation des prédictions d’un modele
musculosquelettique pour estimer les efforts de contact a la marche et au squat. Bien que le
chargement tibio-fémoral soit fréquemment estimé a partir de modeles musculosquelettiques, ces
modeéles ne sont que rarement personnalisés en détail, en particulier au niveau articulaire. De plus,
généralement seules les forces de contact dans la direction supérieure-inférieure sont analysées.

Ce chapitre mettra en évidence, a I'aide de données expérimentales provenant de six patients ayant
subi une arthroplastie totale du genou, I'influence de la personnalisation d’'un modéle au niveau du
genou sur la prédiction des efforts de contacts, estimés dans toutes les directions de I'espace.

A l'exception de la premiéere partie, ce chapitre est rédigé conformément au format d’un article
scientifique (Introduction, Matériel et Méthode, Résultats, Discussion). Les Figures et Tableaux sont
issus de Guitteny et al. (2023).
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2.1 Préambule - Histoire du modele

Le modele musculosquelettique utilisé dans notre étude est basé sur le modéle générique développé
par Delp et al. (1990). Dans ce modeéle initial, quarante-trois lignes d’action musculaires sont
représentées. L’articulation de la hanche est modélisée comme une liaison sphérique et I'articulation
patello-fémorale est modélisée par des couplages cinématiques dans le plan sagittal en fonction de la
flexion tibio-fémorale, ce qui correspond a un pivot dont la position de I'axe serait variable. Afin de
modéliser |'articulation tibio-fémorale des couplages cinématiques sont définis, basés sur la géométrie
des condyles fémoraux considérés comme des ellipses qui se déplacent sur un plan représentant le
plateau tibial. Cela implique que seuls les mouvements dans le plan sagittal sont, la encore, permis
dans cette modélisation initiale. Les articulations talo-curale, subtalaire et métatarso-phalangienne
sont considérées comme des liaisons pivots sans frottement.

En 2014, I’étude menée par Moissenet et al. (2014) revisite le modéle au niveau des articulations tibio-
fémorale, patello-fémorale, talo-curale et subtalaire en y ajoutant des ligaments et en modifiant la
méthode d’optimisation statique. Cing segments sont alors modélisés : le pied, la jambe, la patella, la
cuisse et le pelvis. L'articulation tibio- fémorale est modélisée via un mécanisme paralléle constitué de
deux sphéres (condyles fémoraux) sur deux plans (plateaux tibiaux) et de trois ligaments isométriques
(ACL, PCL, MCL). L'articulation patello-femorale devient un pivot d’axe fixe avec un tendon patellaire
isométrique. De méme, la cheville est modélisée par un mécanisme parallele composé d’une liaison
sphérique et de deux ligaments isométriques (TiCal, CaFiL). Comme vue dans le 1°" chapitre, |'étude
menée par Moissenet et al. (2014) propose également une nouvelle procédure d’optimisation statique
permettant de prédire simultanément les forces musculo-tendineuses, les forces de contact dans les
articulations, les forces ligamentaires et les forces de compressions dans les os. En effet, en comparant
une stratégie traditionnelle d’optimisation sur les forces musculo-tendineuses uniquement et la
minimisation simultanée des forces musculo-tendineuses et des forces de contact, cette étude montre
que la deuxiéme stratégie permet d’améliorer la validité du modele. Cependant, il faut noter que cette
nouvelle technique semblerait réduire la concordance des forces musculaires prédites avec les
données EMGs. Bien que ce nouveau modele produise une cinématique anatomiquement correcte
(notamment les relations entre la flexion tibio-fémorale et les autres degrés de liberté), les
mécanismes paralleles rendent difficile la personnalisation et ne semblent donc satisfaisants que pour
I’élaboration de modeéles génériques. Le mécanisme paralléle de la cheville conduit aussi a un seul
degré de liberté indépendant, ce qui semble acceptable pour la marche mais pourrait poser probleme
pour d’autres activités motrices.

C’est ainsi que nous arrivons au modele aujourd’hui utilisé (Dumas et al., 2019b; Dumas and Moissenet,
2020; Zeighami et al., 2018). Les modifications apportées en 2018 concernent les articulations du
genou et de la cheville. L'articulation tibio- fémorale est maintenant caractérisée par la trajectoire des
points de contact dans les compartiments médial et latéral de I'articulation. La cheville est définie
comme un joint de cardan ; I'axe de supination-rétroversion et I'axe de flexion-extension se croisent
avec une orientation relative constante. En utilisant les coordonnées naturelles (voir Annexe 1), cette
modélisation implique un total de 18 contraintes cinématiques. Les contraintes cinématiques et la
matrice jacobienne associée K¥ sont définies pour chaque articulation. Dans Zeighami et al. (2018)
I"articulation tibio-fémorale est modélisée avec cing contraintes cinématiques :
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(N 9)Q. — N} (9)Q;) - N3 (9)Q,
(N7 09)Qs — N2 (9)Q;) - N (9)Qs

O = | (N 9)Qs — N2 9)Q;) - N2 (9)Q, (6)
(N 0)Qs - NyF (9)Q;) - N (9)Q

v7? V7 Y.
(N} (9)Qs — Ny (9)Q2) - N3 (9)Q;
v/
avec N;' la matrice d’interpolation pour le marqueur virtuel j du segment i exprimée en fonction de

I’angle de flexion-extension tibio-fémoral & et N;‘Z; N‘Z(Z; N%Z les matrices d’interpolations des axes du
systemes de coordonnées du tibia. Ces matrices d’interpolations permettent de définir les positions
de n’importe quels points (ou n’importe quelles directions) dans le repéere local de son segment associé
d’apreés ses coordonnées naturelles Q;. Plus précisément, les marqueurs virtuels (V; V.Z; Vi; and V2)
représentent les points de contact médiaux et latéraux associés au segment tibia (2) et fémur (4). A
noter, bien que la liaison tibio- fémorale soit définie par deux points de contact, elle sera décrite
uniquement par 5 contraintes cinématiques afin de libérer un degré de liberté. En effet, les points de
contact médiaux du tibia et du fémur sont contraints a étre superposés dans les trois directions de
I’espace, tandis que les points de contact latéraux du tibia et du fémur le sont uniqguement dans les
directions antérieure-postérieure et supérieure-inférieure du segment tibia. Une étape de cinématique
inverse est réalisée afin d’estimer les positions Q, les vitesses Q, et les accélérations Q des segments
(voir Chapitre 1, partie 1.3.4). Cela correspond a une premiére optimisation qui minimise la somme
des carrés des différences entre les trajectoires des marqueurs cutanés mesurées et celles dérivées du
modele. L’équation de la dynamique inverse peut ensuite étre formulée (Voir Chapitre |, partie 1.3.5).
Cette équation met directement en jeu les forces musculo-tendineuses et les multiplicateurs de
Lagrange correspondants immédiatement aux forces de contact articulaires, aux forces ligamentaires
et osseuses. Dans cette version du modele, la seule force dite ligamentaire est la force dans le tendon
rotulien. Une seconde optimisation en une étape couplée a une méthode par réduction partielle du

K
paramétrage (c’est-a-dire une projection dans un sous espace K; de la Jacobienne K = [Kl]) est alors
2
réalisée afin de résoudre le probleme de redondance musculaire :
: ToeN'  (f
mint =3a) W)
Ay

f ..

Zgr[L - KT] (zh) =Zyr(GQ—P—R)

(fmin)<(f)<(fmax>
Almin N /11 N Almax

Avec J, la fonction objectif, W une matrice diagonale composée des pondérations de I'optimisation

contraint a

(7)

., f . .
associées au vecteur ( ) des forces musculo-tendineuses et des multiplicateurs de Lagrange ; L la

A
matrice des bras de levier généralisés ; G la matrice de masse généralisée ; P le vecteur des poids
généralisés ; R le vecteur des forces au sol généralisées ; K; la matrice jacobienne des contraintes et

ZK§ une base orthogonale de I'espace nul de KZT.

Les contraintes de l'optimisation représentent I'équilibre dynamique du modeéle et les bornes
minimales et maximales des forces musculo-tendineuses, ligamentaires et de contact articulaire. Les

-48 -



Guitteny Sacha 2020-2023

forces musculo-tendineuses et ligamentaires sont obligatoirement positives alors que certaines forces
de contact articulaires peuvent étre négatives dans les directions transverses. Les forces musculo-
tendineuses sont bornées aux forces isométriques maximales. Les pondérations de |'optimisation
utilisées pour notre étude sont décrites dans le Tableau 6.

Multiplicateurs de Lagrange Pondération(s)
Forces musculo-tendineuses Tous 1le0
Forces de contact articulaires  Hanche X/Y/Z 1le0/1e0/ 1e0
TF médial X/Y/Z le-6/2e0/ le-6
TF latéral X/Y le-6/ 4e0
Patello-fémoral X /Y/Z le-6/0/0
Cheville X/Y/Z 1le0/1e0/ 1e0
Forces ligamentaires Tendon patellaire le-6
Forces osseuses Fémur le-6
Tibia le-6

TF : tibio-fémoral ; X : antérieur-postérieur ; Y : supérieur-inférieur ; Z : latéral-médial
Tableau 6 : Multiplicateurs de Lagrange introduits dans la fonction objectif et pondérations associées
(Moissenet et al., 2014)

Le modéle musculosquelettique du membre inférieur utilisé dans la présente étude est quasiment
identique a celui de Zeighami et al. (2021) mais les parametres des contraintes cinématiques tibio-
fémorales et patello-fémorales sont personnalisés. Des objets de contournement sont ajoutés pour
modifier les lignes d’action musculaires au niveau du genou c’est-a-dire du quadriceps, des ischio-
jambiers et des gastrocnémiens. La suite du chapitre sera rédigée selon le format d’un article
scientifique et des précisions sur les travaux additionnels effectués en rapport avec le modele lors de
ce doctorat sont données en Annexe 4.

2.2 Introduction

L'intensité, la distribution et la localisation du chargement tibio-fémoral sont des parametres essentiels
dans le suivi des patients atteints d’arthrose. Un chargement anormal est parfois observé chez cette
population, or la mesure in vivo de ces forces de contact est difficile a mettre en place. En effet la
mesure via une prothese de genou instrumentée reste I'unique approche expérimentale connue. Bien
que ce processus fournisse des données de références, les protocoles expérimentaux sont
extrémement complexes et invasifs, réalisables que pour une population limitée en nombre, plus agée
et atteinte d’arthrose sévére.

Ainsi, la modélisation musculosquelettique est de plus en plus utilisée (Erdemir et al., 2007). Les
prédictions des forces de contact estimées par ces modeéles sont alors comparées aux mesures des
prothéses instrumentées. Jusqu’a présent, ces évaluations se sont principalement faites dans le
contexte de I'analyse de la marche et uniquement dans la direction supérieure-inférieure. Durant la
marche, les erreurs quadratiques moyennes (RMSE) varient entre 8.2%PC et 165%PC (voir Chapitre 1,
partie 1.3.9). Quelques études ont analysé le squat: Nejad et al. (2020) rapporte une RMSE de
105.7%PC tandis que Dumas et Moissenet (2020) rapportent une RMSE inférieure a 72%PC. Etant
donné la forte amplitude de flexion du genou pendant le squat comparé a la marche, I'adaptation de
la modélisation de I'articulation du genou pourrait étre nécessaire pour améliorer I'estimation de la
cinématique articulaire et des forces de contact.
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Différentes approches ont été suggérées pour modéliser I'articulation du genou (voir chapitre 1, partie
1.3.3.2.2). Allant du simple au plus complexe, les modeles cinématiques peuvent représenter
I"articulation avec une liaison pivot, un mécanisme paralléle, les trajectoires des points de contact ou
bien méme modéliser les sous-ensembles déformables (ligaments, cartilage, ménisques) et les
contacts surfaciques. La personnalisation des modeles est souvent limitée a une mise a I'échelle
linéaire de la géométrie musculosquelettique et a I'adaptation de certaines lignes d’action musculaires
(Catelli et al., 2019). A notre connaissance, peu de modéles musculosquelettiques ont personnalisé le
modele cinématique de l'articulation du genou (Dumas and Moissenet, 2020; Gerus et al., 2013).
L'influence de la personnalisation sur la prédiction des forces de contact n’a pas clairement été établie :
bien qu’il ait été rapporté que la personnalisation améliorait les prédictions (Gerus et al., 2013), elle
n’a pas montré beaucoup d’effet dans I'étude de Dumas et Moissenet (2020). Ceci pourrait s’expliquer
par le fait que ces précédentes études se sont principalement intéressées a |'évaluation de la
composante supérieure-inférieure de la force de contact alors que la personnalisation de I’articulation
tibio-fémorale pourrait également affecter les prédictions dans les autres directions. Qu’il s’agisse de
modeles personnalisés ou génériques, les erreurs sur les autres composantes de la force de contact
sont rarement étudiées (Bennett et al., 2022; Dumas et al., 2019a; Hast and Piazza, 2013; Imani Nejad
et al.,, 2020; Kia et al., 2014). Les prédictions des moments de contact n’ont étés abordées que dans
une seule étude (Kia et al., 2014).

Pourtant, une connaissance précise du chargement de contact dans l'articulation tibio-fémorale
pourrait améliorer I'analyse des facteurs impliqués dans la durabilité des composants des protheses
de genou, tels que le descellement et/ou l'usure de I'implant (Au et al.,, 2007; Liau et al., 2002;
Varadarajan et al.,, 2008). En effet I'usure du polyéthyléne semble dépendre de la géométrie de
I'implant et de la cinématique du genou (Blunn et al., 1997, McEwen et al., 2005). De plus, les
chargements articulaires — comprenant non seulement les forces de compression, mais aussi les
moments de flexion-extension et d’adduction-abduction — pourraient étre corrélés aux
micromouvements (Fitzpatrick et al., 2014). Des variations de la force antérieure-postérieure et du
moment interne-externe sembleraient aussi influencer la cinématique des protheses de genou (Laz et
al., 2006).

L’objectif de cette premiére étude est d’évaluer les prédictions de modeles musculosquelettiques
personnalisés au niveau du genou et adaptés a la géométrie et a la cinématique d’une prothese de
genou. L'implantation d’'une prothése de genou totale implique plusieurs modifications des
articulations tibio-fémorale et patello-fémorale, ainsi que de certains chemins musculaires. Les
trajectoires des points de contact, les parametres de la liaison pivot patello-fémoral, la longueur du
tendon patellaire et les points de passage des muscles sont alors personnalisés. La prédiction des
forces et des moments de contact tibio-fémoral lors de la marche et du squat seront alors analysés et
comparés aux mesures de la prothése de genou instrumentée.

2.3 Matériels et Méthodes

2.3.1 Traitement des données

Notre étude utilise les données expérimentales rapportées par Taylor et al. (2017) (https :cams-
knee.orthoload.com/). Ce jeu de données, appelé CAMS-Knee, fournit des mesures cinématiques et
dynamiques du systeme musculosquelettique du membre inférieur pendant la marche et le squat chez
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6 sujets (5 hommes et 1 femme, agés de 68+5ans, pesant 88+12kg et mesurant 1.73+0.04m). Ces
patients sont équipés de prothéses de genou instrumentées. Les mesures sur un unique cycle de
marche sont disponibles pour deux sujets sur six, sur deux cycles de marche pour deux autres sujets et
sur trois cycles de marche pour un sujet. Les données de marche enregistrées pour le patient K2R ont
été exclues car le mouvement des marqueurs cutanés relatif au squelette semblait incohérent. Les
patients ont également effectué un mouvement de squat chacun, qui ont tous été analysés. Les
caractéristiques des six sujets sont fournies dans le Tableau 7.

La position de I'implant est mesurée par fluoroscopie mono-plane a une fréquence de 25Hz, le
mouvement des marqueurs cutanés a été enregistré a 100Hz et les forces de réaction au sol ont été
mesurées a 'aide de plateformes de force a 2000Hz. Toutes les données ont été rééchantillonnées a
100Hz. La méthode d’interpolation par les quaternions (« slerp » sur Matlab) a été utilisée pour les
données de fluoroscopie. Le logiciel QTM (Qualisys Track Manager) a été utilisé afin de post-traiter les
données d’analyse du mouvement et notamment afin de remplir les trous des trajectoires des
marqueurs. Des interpolations polynémiales ont été utilisées lorsque le trou était inférieur a 0.1s (10
images) et la méthode « corps rigide / relationnel » était utilisée dans les autres cas. Les positions des
points anatomiques, repérés dans les images CT, du tibia et du fémur et les marqueurs cutanés associés
au pied et au pelvis ont été utilisés pour définir les systemes de coordonnées (CS) conformément aux
recommandations de I'ISB. Toutes les matrices de transformation entre les systémes de coordonnées
du repere global du laboratoire de mesure, du scanner et des implants sont fournies dans la
documentation de la base de données.

KIL  K2L K3R  K5R K7L K8L
Genre H H H H F H
Coté prothese G G D D G G
Age (années) 70 78 77 65 80 76
Masse (Kg) 101.5 90.8 100.3 956 66.5 788
Taille (cm) 175 169 173 174 165 175

H:homme ; F:femme; G :gauche; D : droite
Tableau 7 : Anthropométrie des patients de la base de données CAMS-Knee

2.3.2 Modélisation musculosquelettique

Un modele a cing segments (pied, tibia/fibula, rotule, fémur et pelvis), basé sur Delp et al. (1990), avec
guatre articulations, six degrés de liberté articulaires et quarante-trois lignes d’action musculaire est
utilisé pour notre étude. Tous les segments, toutes les articulations et la g¢ométrie musculaire sont
mis a I’échelle individuellement selon I'anthropométrie du sujet ; plus précisément selon les longueurs
des segments issues de I'imagerie médicale. Deux modeles de genou ont été congus a des fins de
comparaison : un modele générique et un modeéle personnalisé. Notre étude se focalise sur la
personnalisation du modeéle au niveau du genou dans le but d’évaluer les modifications apportées par
le positionnement et I'implantation de la prothese. Les contraintes cinématiques de I'articulation tibio-
fémorale sont décrites par les trajectoires des points de contact (Dumas and Moissenet, 2020;
Zeighami et al., 2021), soit génériques, c’est a dire dérivées de la cinématique du modeéle de Delp et al.
(1990), soit personnalisées, c’est a dire définies a partir des mesures de fluoroscopie pendant le
mouvement de squat. L’étude de Trepczyski et al. (2019) rapporte la position antérieure-postérieure
des points les plus bas de I'implant fémoral, de ces mémes sujets, en fonction de I’'angle de flexion-
extension du genou. La position latérale-médiale de ces points est ensuite définie a partir des images
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CT et reste constante au cours de la flexion. Ces deux parametres permettent ainsi de définir les
positions des points de contact personnalisées dans le plan transversal de I'articulation, c’est a dire le
plan du plateau de l'insert tibial. Afin de déterminer leurs positions supérieures-inférieures, ces points
sont projetés sur la surface de I'implant tibial. Initialement connues dans le repeére de I'implant tibia,
ces positions sont ensuite exprimées dans les systémes de coordonnées des segments osseux du fémur
et du tibia a chaque instant; calculés grace aux matrices de transformations entre les différents
reperes. Enfin, ces positions sont interpolées sur la plage de flexion de chaque cycle de marche et de
squat des sujets, mesurées a partir des données fluoroscopiques. Les trajectoires des points de contact
sont illustrées dans la Figure 12.

Implant tibial — Implant fémoral — Implant tibial — Implant fémoral —
Vue transversale Vue sagittale Vue transversale Vue sagittale
KiL K1L . K5R K5R
'I | |' d / / g
K2L K2L K7L K7L

, - y l ']_I

(\Q

K3R K3R K8L K8L

— | — e —

I = N | D

(=

® ® CPs personnalisés (Gait & Squat) ® ® CPs génériques (Gait & Squat) —— Axes anatomiques TF

CPs : points de contacts ; TF : tibio-fémoral

Figure 12 : Vues transversales et sagittales des composants tibiaux et fémoraux des prothéses. Trajectoires des
points de contact pour chaque patient, définies lors de la marche et du squat pour les modéles génériques
(points bleus) et personnalisés (points rouges). Les axes anatomiques de I’articulation TF sont représentés par
rapport aux composants des protheses ; définis a partir des repéres issus des images CTs fournis dans la base de
données. Les figures pour les patients K1L, K7L et K8L (avec une prothese a gauche) ont été symétrisées.

L'articulation patello-fémorale est définie comme une liaison pivot ; ici aussi soit de facon générique
(Delp et al., 1990) soit personnalisée. Pour les modeles personnalisés, la position du centre articulaire
et I'axe de la charniere sont définis a partir du cylindre le plus proche au sens des moindres carrés de
la trochlée de I'implant fémoral. La position latérale-médiale personnalisée de I'insertion du tendon
patellaire est définie au niveau du marqueur cutané placé sur la tubérosité tibiale. La longueur du
tendon est définie comme la distance entre son insertion tibiale et 'apex de la patella dans une
position virtuelle ou tous les segments seraient alignés. Au cours du mouvement, le tendon patellaire
est supposé isométrique. Enfin, des cylindres de contournement, ajustés aux surfaces de la trochlée et
des condyles de I'implant fémoral, sont définis afin d’adapter les points de passages des lignes d’action
musculaires des ischio-jambiers, des quadriceps et des gastrocnémiens au niveau du genou,
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initialement définis dans le modele générique (Delp et al., 1990). Le modéle personnalisé est illustré
Figure 13.

La position et l'orientation des segments ont été estimées par cinématique inverse. Les forces de
contact dans les compartiments médial et latéral de I'articulation tibio-fémorale ainsi que les forces
musculo-tendineuses ont été calculées par optimisation statique (Moissenet et al., 2014). Les forces et
les moments de contact (c’est-a-dire les forces multipliées par les bras de levier de contact) prédits par
les modeles génériques et personnalisés, selon les six degrés de liberté, ont été comparés aux mesures
des prothéses instrumentées. Pour cela le coefficient de détermination (R2), 'erreur quadratique
moyenne (RMSE) et les valeurs aux pics caractéristiques (Bergmann et al., 2014) sont les parametres
étudiés. Les forces musculo-tendineuses estimées par les modeéles ont aussi été étudiées, cette fois-ci
comparées aux valeurs rapportées dans la littérature (Hosseini Nasab et al., 2022; Trinler et al., 2018).

Vue frontale Vue sagittale

Lignes d’action musculaires
Implants
Marqueurs cutanés
Cylindre de contournement ischio-jambiers et gastrocnémiens
Cylindre de contournement quadriceps
Points de contact TF
— Axes liaison pivot PF
Tendon patellaire

0011

TF : tibio-fémoral ; PF : patello-fémoral

Figure 13 : Modéle personnalisé adapté a I’arthroplastie totale de genou : points de contact médial et latéral
(points rouges), position et direction de I'axe de la pivot PF (étoile et fleche violettes), tendon patellaire (rose) et
cylindres de contournement musculaires (orange et rouge)

2.4 Résultats

Les modeles personnalisés permettent de reproduire une cinématique de I’articulation tibio-fémorale
plus réaliste que le modele générique. Les Figure 14 et Figure 15 montrent les cinématiques prédites
pour un des sujets (K8L) lors de la marche et du squat, respectivement. Le Tableau 8 rapporte les
coefficients de détermination (R?) et les erreurs quadratiques moyennes (RMSE) moyennés sur les
sujets étudiés, pour tous les degrés de liberté de I'articulation tibio-fémorale. Comme attendu, le
modele générique ne permet pas les mouvements de I'articulation hors du plan sagittal.
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Cinématique TF du sujet K8L sur les six degrés de I’articulation lors d’un cycle de marche — mesures

Figure 15 : Cinématique TF du sujet K8L sur les six degrés de I'articulation lors du squat — mesures

fluoroscopiques (noir), modeéle générique (bleu) et personnalisé (rouge).

Marche

R? FE AA IER LM AP PD
Générique 0,98 0,01 0,01 0,02 0,40 0,63
Personnalisé 0,98 0,84 0,30 0,15 0,54 0,80
RMSE (° et mm)

Générique 3,34 5,54 3,73 1,74 6,87 1,35
Personnalisé 2,91 3,04 3,47 0,82 1,67 0,57
Squat

R? FE AA IER LM AP PD
Générique 0,99 0,01 0,01 0,00 0,73 0,33
Personnalisé 0,99 0,92 0,83 0,27 0,83 0,86
RMSE (° et mm)

Générique 3,91 8,46 7,88 2,48 11,3 2,36
Personnalisé 3,74 3,64 0,94 0,87 1,82 0,43

AP : antérieur-postérieur ; Sl : supérieur-inférieur ; LM : latéral-médial ; AA : adduction-abduction ; IER :
rotation interne-externe ; FE : flexion-extension

Tableau 8 : Coefficients de détermination (R?) et erreurs quadratiques moyennes (RMSE) sur tous les degrés de
liberté, pendant la marche et le squat : mesures par fluoroscopie comparées aux prédictions des modéles
génériques (bleu) et personnalisés (rouge).
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Le chargement de I'articulation tibio-fémorale évalué a la fois par les modéles génériques et
personnalisés a été comparé aux forces et moments mesurés par les prothéses de genou
instrumentées. Toutes les mesures et prédictions sont présentées pour chacun des patients pendant
la marche (Figure 16) et pendant le squat (Figure 17). Le Tableau 9 donne un apercu de la validité des
résultats (R, RMSE) sur chacun des six degrés de liberté, moyennée sur tous les sujets. La prédiction
des forces supérieures-inférieures pendant le squat a été améliorée par la personnalisation ; la RMSE
décroit de 52% du poids corporel (PC) a 37%PC. Quel que soit le modéle utilisé ou I'activité étudiée, les
coefficients de détermination liés aux forces supérieures-inférieures et aux moments d’adduction-
abduction sont élevés (R?=0.91 et 0.74 en moyenne pour les forces supérieures-inférieures pendant la
marche et le squat, respectivement, et R>=0.76 et 0.68 pour les moments d’adduction-abduction). Les
coefficients de détermination liés aux forces antérieures-postérieures et latérales-médiales ainsi qu’au
moments de flexion-extension résultants des modeles personnalisés, lors de la marche sont en
moyenne plus élevés de 0.11, 0.17 et 0.13, respectivement que ceux résultants du modéle générique.
De plus, I'estimation des forces AP et des moments FE pendant la marche semble améliorée (RMSE =
8%PC et 0.37%PCxH en moyenne avec les modeles personnalisés contre RMSE = 10%PC et 0.69%PCxH
avec le modeéle générique). Pendant le squat, les deux types de modeles semblent converger vers une
prédiction correcte des forces AP (R*=0.77 et 0.73, RMSE=15%PC et 14%PC pour les modeéles
génériques et personnalisés, respectivement). Cependant, la justesse des modeles personnalisés reste
limitée quant a I'estimation de la force latérale-médiale (R>=0.22 en moyenne pendant la marche et
R2=0.42 pendant le squat). En somme, les modeles personnalisés sembleraient améliorer la validité
des estimations du chargement maximal sur la plupart des degrés de liberté et en particulier pendant
le squat ; la Figure 18 et le Tableau 10 rapportent les erreurs aux pics. Enfin, la justesse du moment
d’adduction-abduction varie considérablement d’un sujet a un autre ; bien que ces prédictions soient
proches des mesures des protheses instrumentées quel que soit le modeéle utilisé, il est important de
noter que le modele générique est parfois plus précis que le modele personnalisé (sujets K3R et K5R).

Marche

R? AP SI LM AA IE FE
Générique 0,48 0,94 0,05 0,77 0,36 0,38
Personnalisé 0,59 0,92 0,22 0,75 0,32 0,71
RMSE (PC et PCxH)

Générique 0,10 0,44 0,12 5,1e-3 2,7e-3 6,9e-3
Personnalisé 0,08 0,52 0,09 4,2e-3 2,7e-3 3,7e-3
Squat

R? AP Sl LM AA IE FE
Générique 0,77 0,75 0,46 0,69 0,35 0,20
Personnalisé 0,73 0,73 0,42 0,67 0,24 0,24
RMSE (PC et PCxH)

Générique 0,15 0,52 0,15 3,7e-3 4,9e-3 12,6e-3
Personnalisé 0,14 0,37 0,18 4,7e-3 2,7e-3 3,0e-3

PC : poids du corps ; PCxH : poids du corps multiplié par la taille du sujet ; AP : antérieur-postérieur ; SI :
supérieur-inférieur ; LM : latéral-médial ; AA : adduction-abduction ; IE : interne-externe ; FE : flexion-extension
Tableau 9 : Coefficients de détermination (R?) et erreurs quadratiques moyennes (RMSE) sur tous les degrés de
liberté, pendant la marche et le squat : mesures des protheses instrumentées comparées aux prédictions des
modeles génériques (bleu) et personnalisés (rouge).
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Figure 16 : Forces et Moments TF pendant un cycle de marche pour chacun des sujets — prothéses instrumentées
(noir), modeles génériques (bleu) et personnalisés (rouge). Les intervalles d’un écart-type ont été tracés lorsque
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Figure 17 : Forces et Moments TF pendant un squat pour chacun des sujets — protheéses instrumentées (noir),
modeles génériques (bleu) et personnalisés (rouge).
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Figure 18 : Forces et moments aux pics standardisés (Bergmann et al., 2014) pour tous les sujets pendant la
marche (graphes A. et B.) et pendant le squat (graphes C. et D.) — prothéses instrumentées (noir), modéles
génériques (bleu) et personnalisés (rouge).

Marche
Erreurs moyennes aux pics (PC and PCxH)
AP SI LM
15t znd 15t znd 1st znd 3rd
Générique 0,08 0,08 0,23 0,75 0,09 0,13 0,07
Personnalisé 0,07 0,05 0,32 0,73 0,09 0,07 0,08
AA IER FE
1st 2nd 1st 2nd 1st 2nd
Générique 4,9e-3 8,1e-3 2,1e-3 2,8e-3 9,4e-3 5,1e-3
Personnalisé 3,2e-3 7,1e-3 1,9e-3 2,6e-3 2,1e-3 0,6e-3
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Squat
Erreurs moyennes aux pics (PC and PCxH)

AP SI LM AA IER FE
Générique 0,55 1,52 0,48 8,8e-3 17,9e-3 50,9e-3
Personnalisé 0,48 0,98 0,6 13,3e-3 7,6e-3 8,9e-3

PC : poids du corps ; PCxH : poids du corps multiplié par la taille du sujet ; AP : antérieur-postérieur ; Sl :
supérieur-inférieur ; LM : latéral-médial ; AA : adduction-abduction ; IE : interne-externe ; FE : flexion-extension

Tableau 10 : Erreurs des forces et moments aux pics standardisés (Bergman et al. 2014) pour tous les sujets
pendant la marche et le squat. : mesures des prothéses instrumentées comparées aux prédictions des modéles
génériques (bleu) et personnalisés (rouge).

Les Figure 19 et Figure 20 représentent les valeurs moyennes des forces musculo-tendineuses des
muscles entourant le genou, estimées avec chacun des modeles pendant la marche et le squat,
respectivement. Pendant la marche, les forces estimées des ischio-jambiers et des gastrocnémiens
sont cohérentes avec les valeurs rapportées dans la littérature (Trinler et al., 2018). Pendant le squat
cependant, les modéles ne prédisent pas d’activations des ischio-jambiers, pourtant activés dans la
littérature (Hosseini Nasab et al., 2022). La prédiction des forces des vastes et du droit fémoral semble
montrer des patterns similaires a ceux rapportés par la littérature (Hosseini Nasab et al., 2022; Trinler
et al., 2018) pour les deux activités. Enfin les forces estimées pour les autres groupes musculaires
présents dans les modéles sont représentées et comparées a la littérature dans I’Annexe 5.

Droit Fémoral Vastes
10 20
~ 8
=
X
Z 6
13
8 4
&
2
ol N A
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
Ischio-jambiers Gastrocnémiens
10 20

Forces (N/Kg)
o N S o
o v 8

0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% Cycle de marche % Cycle de marche

Figure 19 : Forces moyennes des muscles croisant I’articulation TF pendant un cycle de marche — (Trinler et al.,
2018) (noir), modéles génériques (bleu) et personnalisés (rouge). Les intervalles d’un écart-type ont été tracés.
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Figure 20 : Forces moyennes des muscles croisant I’articulation TF pendant un squat — (Hosseini Nasab et al.,
2022) (noir), modéles génériques (bleu) et personnalisés (rouge).
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2.5 Discussion

Dans cette partie, un modele musculosquelettique est personnalisé au niveau du genou a partir de la
cinématique et de la géométrie d’une prothése implantée. Alors que certaines études (Gerus et al.,
2013; Lerner et al., 2015) proposent d’adapter les contraintes cinématiques dans le plan sagittal, le
modele développé ici reproduit la cinématique tibio-fémorale dans les trois dimensions en définissant
les trajectoires 3D des contacts, comme proposé précédemment (Zeighami et al., 2018). Cela permet
également de calculer directement les bras de levier des contacts et ainsi les moments de contact.

Ce travail a évalué la capacité des modeles génériques et personnalisés a estimer le chargement de
contact dans I'articulation tibio-fémorale pendant la marche et le squat en le comparant aux mesures
de protheses de genou instrumentées. En plus de la force de contact supérieure-inférieure,
généralement rapportée dans la littérature, les forces et moments de contact en 3D ont été analysés.
L’erreur quadratique moyenne (RMSE) des forces supérieures-inférieures prédites avec le modeéle
générique (RMSE = 44%PC en moyenne) est comparable aux erreurs rapportées dans la littérature
(Moissenet et al., 2017b) pendant la marche. Bien que les modeéles personnalisés aient entrainé une
légere augmentation de cette erreur (RMSE = 52%PC en moyenne), la justesse reste du méme ordre
de grandeur que celle rapportée par de précédents modeles personnalisés (Dumas and Moissenet,
2020). Pendant la marche, la distribution des forces supérieures-inférieures entre les compartiments
médial et latéral estimée par les deux types de modeles de cette étude semble cohérente avec celle
rapportée dans la littérature. L'utilisation de modeéles personnalisés a conduit a une amélioration de la
prédiction des forces supérieures-inférieures pendant le squat. De plus, la surestimation de ces forces
lors du squat profond semble atténuée face aux estimations d’études précédentes (Catelli et al., 2019;
Imani Nejad et al., 2020). En effet, la force totale maximale calculée par les modéles pendant le squat
est plus faible que les valeurs rapportées par la littérature (Hosseini Nasab et al., 2022; Imani Nejad et
al., 2020; Schellenberg et al., 2018). Enfin, pendant le squat, les forces supérieures-inférieures latérales
estimées sont plus élevées que les forces médiales, comme rapporté par Bedo et al. (2020). Les valeurs
aux pics standardisés (Bergmann et al., 2014) sont rapportées en Annexe 5 pour la marche et le squat.

En ce qui concerne les autres degrés de liberté, les erreurs quadratiques moyennes des forces
antérieures-postérieures et latérales-médiales se situent dans la plage d’erreur rapportée dans la
littérature pendant la marche (Bennett et al., 2022; Hast and Piazza, 2013; Kia et al., 2014) et la justesse
des estimations du moment de flexion-extension est similaire a celle de (Kia et al., 2014).
L'amélioration de la prédiction des moments de flexion-extension avec les modéles personnalisés est
probablement due a un meilleur suivi de la translation antérieure-postérieure et de la rotation interne-
externe ou des différences notables sont visibles dans les Figure 14 et Figure 15. Bien que la justesse
de la prédiction des moments d’adduction-abduction dépende des sujets, la RMSE moyenne reste
inférieure a 1.5%PCxH rapportée par Kia et al. (2014).

Les prédictions calculées par les modeles musculosquelettiques de notre étude semblent alors
acceptables face aux résultats de la littérature et comparables aux mesures des protheses.

La personnalisation des modeles n’a pas permis d’améliorer les prédictions des forces latérales-
médiales et des moments d’adduction-abduction pour tous les sujets et la justesse de ces estimations
a notamment été dégradée chez les sujets K3R et K5R. Ce résultat pourrait étre d{i a une rotation de
la prothéese par rapport aux axes anatomiques plus marquée chez ces patients (voir Figure 12).
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Les forces musculo-tendineuses, des muscles entourant le genou, calculées dans cette étude sont
comparables aux valeurs rapportées dans la littérature, se situant généralement dans la plage
inférieure (Trinler et al., 2018). Contrairement aux approches précédentes qui se concentrent
principalement sur la minimisation des activations musculaires, dans cette étude, une approche
d’optimisation statique en une étape visant a minimiser simultanément les forces musculo-
tendineuses et les forces de contact de I'articulation tibio-fémorale est utilisée. Ceci pourrait expliquer
les forces musculo-tendineuses plus faibles ainsi trouvées. Il estimportant de noter que la minimisation
des forces de contact simultanément avec les forces musculo-tendineuses est largement adoptée dans
la littérature (DeMers et al., 2014; Dumas and Moissenet, 2020; Lin et al., 2010; Manal and Buchanan,
2022; Moissenet et al., 2017b; Zargham et al., 2019).

L’analyse musculosquelettique présentée ici comporte certaines limitations. Bien qu’un des objectifs
du modele était de personnaliser I'articulation patello-fémorale, la position de la patella reste
imprécise. En effet I'utilisation d’images CTs pourrait permettre de préciser le positionnement de la
patella ; les paramétres de calibrage des images fluoroscopiques n’étant pas disponibles actuellement.
Il a été identifié que I'articulation patello-fémorale joue un réle majeur dans le chargement tibio-
fémoral, notamment lors de grands angles de flexion (Kebbach et al., 2020; Trepczynski et al., 2012).
La position de la patella influencant les orientations du tendon patellaire et des lignes d’action du
quadriceps est donc un parametre trés important. La position du contact tibio-fémoral a été
personnalisée afin de prédire correctement la cinématique de I'articulation. Pour cela, les trajectoires
des points de contact ont été définies lors du squat puis utilisées afin d’analyser le comportement de
I'articulation lors de la marche. Il est donc nécessaire de souligner des éventuelles erreurs sur la
localisation du contact a la marche dues aux variations de ces trajectoires en fonction de I'activité.
Cependant, des études antérieures (Byrapogu et al., 2023; Kour et al., 2023; Varadarajan et al., 2008),
n‘ont pas rapporté de différences majeures quant a la localisation du contact lors de différentes
activités du quotidien (fente avant, marche, marche en descente, descente et montée d’escalier) chez
les sujets avec protheése totale de genou. De plus, les sujets présentent des trajectoires tres similaires
entre eux, comme observé par Dumas et Moissenet (2020) . La géométrie des prothéses - étant
identique pour tous les patients - serait en fait le facteur déterminant dans les trajectoires de contact.
Néanmoins, le chargement articulaire, lui, differe selon les sujets, ce qui suggere que la
personnalisation du modele au niveau du genou uniquement (cela incluant les cylindres de
contournement musculaires) pourrait ne pas étre suffisante afin de surmonter la variabilité entre les
sujets. Cela est étayé par I'étude de (Hosseini Nasab et al., 2022) qui démontre des variations
significatives du chargement tibio-fémoral selon la géométrie musculo-tendineuse et les parametres
musculaires et notamment la force isométrique maximale. L’étude de Nejad et al. (2020) a également
constaté qu’une adaptation des lignes d’action musculaires au niveau de hanche réduisait les forces
musculo-tendineuses prédites lors de grands angles de flexion. Par ailleurs, cette étude n’a pas
modélisé les ligaments collatéraux de I'articulation tibio-fémorale, ce qui pourrait limiter la justesse de
la prédiction du chargement tibio-fémoral et en particulier le moment d’adduction-abduction. Enfin, il
faut noter quelques divergences entre les prédictions des modeles des différents sujets. En effet, la
personnalisation du modele pour le sujet K1L semble dégrader les prédictions du chargement tibio-
fémoral sur certains axes, tandis qu’elle améliore ces mémes prédictions pour les autres sujets. Les
trajectoires de contact de ce sujet semblent cependant trés similaires entre les modélisations
générique et personnalisée (Figure 12) contrairement aux autres sujets, ce qui pourrait expliquer
I"absence d’amélioration dans la prédiction du chargement tibio-fémoral. Il est intéressant de noter
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également que le sujet K1L présente des efforts de contact différents des autres sujets et présente la
pente tibiale postérieure la plus faible, mesurée a 5°, par rapport aux autres sujets qui étaient de 7° a
11°.

Des adaptations supplémentaires pourraient améliorer les performances de ces modeles
personnalisés. Une personnalisation minutieuse de Iarticulation patello-fémorale permettrait
certainement d’améliorer la prédiction du chargement tibio-fémoral lors du squat profond. De plus,
une modélisation plus précise des articulations de la cheville et de la hanche, adaptée au sujet, aurait
des avantages certains. En revanche, un modele simplifié du contact tibio-fémoral pourrait étre
suffisant pour les patients avec prothése de genou. Ce modeéle simplifié pourrait se baser uniqguement
sur les courbures de la prothése — la seule différence identifiée entre les sujets étant la pente
postérieure et la rotation interne ou externe de la prothése résultant de la chirurgie. Cette approche
offrirait notamment une alternative a la réalisation d’essais de fluoroscopie dynamique. Enfin, la
justesse du modele pourrait étre améliorée en modifiant la géométrie musculaire a I'aide de points de
passage qui préciseraient I'enroulement des lignes d’actions ou de positions personnalisées des
insertions et origines. Il serait également intéressant de porter une attention plus particuliere aux
muscles les plus puissants du membre inférieur tels que le grand fessier.

Cette étude suggére que la personnalisation du modele de I'articulation du genou basée sur la
cinématique et la géométrie de la prothése améliore I'estimation du chargement tibio-fémoral. Cela
semble notamment prometteur afin d’étudier les sujets atteints d’arthroses ou les sujets obéses ;
populations dans lesquelles un déplacement des points de contact médial et latéral dans la direction
médiale a été observé (Li et al., 2022; Zeighami et al., 2017). De plus, aprés une arthroplastie totale de
genou (TKA), la position du contact semble étre modifiée de nouveau, vers la direction latérale (Li et
al., 2015) et le type d’'implant semble avoir un impact sur cette position (Gray et al., 2020). Des études
antérieures ont montré que le déplacement du contact affecte la distribution des forces dans les
compartiments médial et latéral (Dumas et al., 2020; Lerner et al., 2015).

Une meilleure compréhension du chargement tridimensionnel pourrait améliorer la conception et le
développement des protheses; offrant alors une connaissance précise des mécanismes de
chargement in vivo, ce qui notamment pourrait permettre de prévenir les défaillances des prothéses
tels que le descellement ou 'usure des composants (Au et al., 2007; Liau et al., 2002). Outre ces
améliorations, I'observation du chargement tibio-fémoral tridimensionnel pourrait permettre
d’obtenir des informations précieuses sur l'apparition et I'évolution de I'arthrose. Une telle
connaissance serait d'une grande utilité dans un contexte clinique pour la prévention de cette maladie.
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3 Chapitre lll : Définition de I'interface entre un dispositif externe et
le systeme musculosquelettique

Ce chapitre se concentrera sur I'interface entre un dispositif externe et le membre inférieur. Dans un
premier temps une caractérisation du comportement mécanique des tissus mous sera proposée.

La premiére étude visera a estimer les raideurs des tissus mous en translation et en rotation au niveau
de la cuisse et de la jambe lors d’activités du quotidien. Pour cela un traitement numérique des
mouvements de corps rigides des tissus mous est développé.

A partir de ces résultats, une méthodologie innovante, basée sur I'imagerie médicale et les raideurs
des tissus mous, est ensuite développée afin de calculer les efforts imposés par une orthese de genou
directement sur I’articulation tibio-fémorale.

Les parties IlI.2 et 111.3 sont rédigées conformément au format d’un article scientifique (Introduction,
Matériel et Méthode, Résultats, Discussion) et d’un chapitre de livre, respectivement. Les Figures et
Tableaux associés a la partie 111.2 sont issus de Guitteny et al. (2022).
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3.1 Introduction

La simulation multi-corps gagne en popularité pour la conception et I'évaluation des dispositifs
externes soutenant le corps humain tels que les emboitures de prothéses trans-tibiales et trans-
fémorales (LaPre et al., 2018; McGeehan et al., 2021; Pew et al., 2021), les orthéses de genou (Arch et
al., 2016; Ebert et al., 2014; Hall et al., 2019; Mouzo et al., 2020) ou les exosquelettes passifs ou actifs
(Chander and Cavatorta, n.d.; Fournier et al., 2018; Gordon et al., 2018; Serrancoli et al., 2019; Torricelli
etal., 2018; Uchida et al., 2016; Zhang et al., 2021). Malheureusement, les effets des charges générées
par les dispositifs externes sur le systeme musculosquelettique restent encore peu connus (Asbeck et
al., 2015). Pour concevoir, commander et évaluer efficacement ces dispositifs, il est crucial de
modéliser I'interface entre les différents segments osseux du membre inférieur et une emboiture, une
orthése ou un exosquelette. Dans ce contexte, 'interface fait ainsi référence aux tissus mous tels que
la peau, le tissu adipeux et les muscles. Ces tissus mous jouent un role important dans la transmission
des forces et des moments appliqués par le dispositif externe et il est donc primordial de caractériser
leurs propriétés mécaniques.

Dans un contexte plus clinique, les sujets atteints de gonarthrose - maladie chronique caractérisée par
la dégradation du cartilage articulaire — souffrent de douleurs sévéres limitant leur amplitude de
mouvement et alors leurs activités physiques quotidiennes. Pour améliorer la qualité de vie de ces
patients et retarder une éventuelle arthroplastie du genou, les professionnels de la santé prescrivent
aujourd’hui des orthéses de genou. Ces orthéses visent a corriger le désalignement en varus observé
sur les membres inférieurs des patients arthrosiques. On suppose que les forces et moments appliqués
au fémur et au tibia a travers les tissus mous aideraient les patients a retrouver un mouvement et des
chargements articulaires plus proches de la normale lors de la flexion du genou. Cependant, trés peu
de valeurs quantitatives des charges appliquées a l'interface entre I'orthése et le membre inférieur,
évoluant au cours de la flexion du genou, semblent avoir été rapportées dans la littérature. Cela
apparait pourtant d’'une importance capitale lors d’étude de dynamique inverse et/ou de modélisation
musculosquelettique. En effet, en plus de modifier le chargement intersegmentaire au niveau du
genou, les forces et moments externes appliqués par un dispositif externe doivent étre pris en compte,
car ils pourraient influencer les forces musculo-tendineuses et de contact articulaire. Ces efforts a
I'interface entre un dispositif d’assistance comme une orthése et les segments osseux de fémur et du
tibia sont donc cruciaux dans I’étude des performances d’une orthése de genou pour le traitement de
I'arthrose.

3.2 Caractérisation du comportement mécanique des tissus mous de la cuisse et de
la jambe

3.2.1 Introduction

La définition de l'interface entre les segments osseux du fémur et du tibia et un dispositif d’assistance
(emboiture, orthése ou exosquelette) est une étape importante dans la modélisation. Dans ce domaine
d’application, les tissus mous sont souvent caractérisés comme des ressorts, avec une raideur
supposée nulle ou infinie (Grabke et al.,, 2019). En d’autres termes, en fonction de la direction
anatomique, le dispositif externe peut soit se déplacer librement (raideur nulle) soit étre rigidement
attaché (raideur infinie) au squelette (et transmettre donc entiérement les forces et moments externes
gu’il produit). Certains modeles introduisent des coefficients de raideurs définis arbitrairement
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(Gordon et al., 2018; Lim et al., 2016; McGeehan et al., 2021). Cependant une compréhension
approfondie de ces parametres semble indispensable pour une modélisation plus valide.

La raideur des tissus mous joue un réle important dans le confort et les performances d’un dispositif
d’assistance (Cherry et al., 2016; Shafiei and Behzadipour, 2020; Yandell et al., 2017). Quelques études
récentes ont tenté d’identifier les raideurs des tissus mous grace a la simulation numérique (Mouzo et
al.,, 2020; Serrancoli et al.,, 2019). Cependant ces études se sont limitées a I'étude de ressorts
unidimensionnels qui ne représentent pas de facon réaliste le comportement de I'interface. Sur le plan
expérimental, la raideur des tissus mous a également été estimée, dans une direction a la fois, via des
méthodes d’indentation (Daley et al., 1993; Erickson et al., 1993; Liu et al., 1995). Cette approche ne
permet de mesurer les raideurs que dans des conditions statiques, le plus souvent dans une position
assise et détendue. Récemment, une étude (Shafiei and Behzadipour, 2020) a établi les matrices de
raideurs 6x6 des tissus de la cuisse et de la jambe chez trois sujets, mais encore une fois dans une
condition statique et détendue. Les raideurs des tissus mous peuvent étre utilisées pour modéliser leur
comportement comme une masse oscillante et |'effet de ces paramétres sur la dynamique du corps
entier a ainsi été précédemment étudié (Alonso et al., 2007; Gittoes et al., 2006; Gruber et al., 1998;
Pain and Challis, 2004). Dans ce contexte, la décomposition orthogonale aux valeurs propres (smooth
orthogonal decomposition, SOD) a été appliquée aux mouvements de marqueurs cutanés placés sur
quatre sujets lors de la marche, du saut, du virage et de la course et a permis d’estimer des valeurs de
raideurs des tissus mous en translations dans les trois directions de I'espace (Dumas and Jacquelin,
2017). Dans cette nouvelle étude, nous suggérons que cette méthodologie peut étre étendue afin
d’estimer les raideurs en rotation et étudier des activités plus représentatives d’un contexte de
rééducation.

L’objectif de notre étude est donc d’estimer les raideurs des tissus mous de la jambe et de la cuisse en
translation et en rotation. Des données issues de la littérature (Taylor et al., 2017) ont permis d’étudier
le mouvement des marqueurs cutanés par rapport aux os sous-jacents. Sur le plan cinématique, cette
déformation est généralement considérée comme un artefact, mais elle peut également étre
pertinente dans I'étude de masses oscillantes (Camomilla et al., 2017) et, dans le cas présent,
permettre d’estimer la raideur entre le squelette et un dispositif externe. A titre d’évaluation des
valeurs calculées, les raideurs en translation et en rotations estimées par SOD lors du squat, du lever
de chaise, de la marche et de la descente d’escalier, sont supposées étre du méme ordre de grandeur
que les raideurs rapportées précédemment par la littérature. Les objectifs de ces travaux sont (i)
d’étudier si la SOD offre une méthode alternative opérationnelle pour caractériser I'interface entre un
dispositif externe et des segments du membre inférieur dans des conditions dynamiques, (ii) de
confirmer que les évaluations statiques et dynamiques présentent des résultats comparables et (iii)
d’étendre I'estimation des raideurs des tissus mous a différents sujets et différentes activités.

3.2.2 Matériels et Méthodes
3.2.2.1 Traitement des données
Les données expérimentales de notre étude sont les mémes que celles utilisées dans le premier
chapitre (Taylor et al., 2017) (https://cams-knee.orthoload.com/). Cette fois-ci toutes les activités
effectuées par les sujets ont été étudiées : squat, assise et lever de chaise, marche et descente

d’escalier. Comme dans le chapitre |, les données de marche du sujet K2L ont été exclues. Chaque sujet
était équipé d’'un ensemble de huit marqueurs cutanés sur le segment jambe et de dix marqueurs
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cutanés sur le segment cuisse ; les marqueurs étaient placés sur les cotés médial, latéral, frontal et
ventral.

Les données brutes ont été traitées de la méme facon que dans le chapitre précédent (remplissage des
trous dans les trajectoires de marqueurs cutanés et échantillonnage a 100Hz des données
fluoroscopiques). Les origines des systémes de coordonnées anatomiques du fémur et du tibia ont été
définies au centre de I'articulation du genou (point médian entre les épicondyles fémoraux médial et
latéral issus des images CT). Une position de référence pour chaque marqueur cutané a été définie
comme la position moyenne, exprimée dans les systemes de coordonnées anatomiques des segments,
au cours du mouvement.

3.2.2.2 Décomposition orthogonale aux valeurs propres (SOD)

La SOD appliquée aux mouvements relatifs des marqueurs cutanés par rapport aux os sous-jacents a
été utilisée pour calculer les raideurs en translations des tissus mous de la cuisse et de la jambe
pendant certaines activités dynamiques (Dumas and Jacquelin, 2017). Pour cela, un vecteur, V;, dits
des artefacts de tissus mous (STA) du segment i, représentant le déplacement des marqueurs cutanés
par rapport a leurs positions de référence, exprimées dans chacun des systemes de coordonnées
anatomiques des deux segments, a été défini (Figure 21). Ce vecteur a été projeté sur les trois
directions anatomiques afin de définir les amplitudes de mouvements de corps rigides des tissus mous
de la cuisse et de la jambe, a%(k), en translation :

al() = {@!} V,(k)

1 0
Jh ;
ith @] = , @ = / , and @] =
wi l 0 ; M and @, |
: S

0

avec {q)f} (I=1, 2, 3), les vecteurs de bases unitaires construits a priori pour définir les trois

translations du groupe de marqueurs du segment i selon, respectivement, les axes X, Y et Z de son
systeme de coordonnées anatomiques ; I'exposant T, la transposée du vecteur et m;, le nombre de
marqueurs cutanés sur le segment i.

Aucune interprétation des résultats dans la direction latérale-médiale n’a été faite en raison des limites
de précisions des données du fluoroscope monoplan dans cette direction.

La matrice de raideurs K; (dimension 3x3) est ensuite calculée pour les deux segments ; définissant la
raideur le long des vecteurs propres. En effet, la matrice de raideurs est solution d’un probléme aux
valeurs propres représentant les vibrations libres non amorties d’un groupe de masses ponctuelles
(Dumas and Jacquelin, 2017) (Annexe 6). En supposant que les vibrations libres non amorties selon
lesquelles ces masses ponctuelles se déplacent sont de bonnes estimations du mouvement du
systéme, les directions associées sont considérées comme correspondantes aux directions
anatomiques. Les masses M; des tissus mous de la jambe et de la cuisse (incluant la peau, le tissu
adipeux et les muscles) ont été estimées a 4.8% et 12.3% du poids du corps total (Dumas et al., 2007)
et 77.65% et 90.3% du poids du segment (Clarys and Marfell-Jones, 1986), respectivement et sont
assignées aux barycentres des marqueurs.
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Dans notre étude, cette méthode a été étendue au calcul des raideurs associées a la rotation du groupe
de marqueurs. Pour cela, trois vecteurs de base unitaires ont été définis pour représenter les rotations
autour de l'origine du systeme de coordonnées anatomiques :

Li
(of o7 of}=[7| el of @
. . 0 -rlz rly
withLi=[ L ] and Ll =|r/z 0 -rlx
- T
-]y Ijx 0

avec Z{, la matrice des bras de levier du vecteur position de référence rl-] du marqueur cutanéj du
segment i (voir Figure 21) ; det(L;) le déterminant de la matrice L;; les directions X : antérieur-
postérieur ;Y : supérieur — inférieur et Z : supérieur - inférieur

Cette formulation est basée sur la relation (bras de levier) entre la force appliquée a un marqueur
cutané et le moment associé exprimé a |'origine du systeme de coordonnées anatomiques, ou de facon
équivalente, sur la relation entre le déplacement linéaire d’un groupe de marqueurs cutanés et la
rotation associée autour de I'origine. La rotation ainsi calculée, pour chaque segment, correspond a la
rotation du groupe de marqueurs étudié comme un corps rigide. Seuls les parametres de raideurs en
flexion — extension et en rotation interne-externe ont été analysés dans notre étude, car les données
du fluoroscope monoplan ne semblaient pas fiables pour étudier I’adduction-abduction.

HJC
KIC
400 0
300 100 |
]
=200 ygo -200 |
100 ¢ 300 |
ol L/MFE . LM ™ ‘MM ‘ .
A\
200 100 O 100 200 200 100 O 100 200
(mm) (mm)

HIC : centre de hanche ; L/MFE : épicondyle fémoral latéral/médial ; KIC : centre du genou ; L/MM : malléole
latérale/médiale ; r{ : position de référence du marqueur cutané j du segment i, exprimée dans le repére
anatomique du segment ; v{ (k) : déplacement du marqueur cutané j du segment i a l'instant k

Figure 21 : Vue sagittale des déplacements relatifs des marqueurs cutanés de la cuisse et de la jambe par
rapport aux segments osseux, pour un sujet (K1L) et une activité (lever de chaise).

3.2.3 Résultats

Pour tous les sujets, toutes les directions anatomiques et toutes les activités, les coefficients de
raideurs linéaires et en rotation des tissus mous se retrouvent dans les intervalles suivants: [0,18 -
4,77 kN/m] et [13,4 — 85,7Nm/°] pour la jambe, et [0,17 — 16,9kN/m] et [2,6 — 231Nm/°] pour la cuisse.
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La Figure 22 compare les raideurs linéaires et en rotations pour toutes les activités aux coefficients de
raideurs rapportés dans la littérature (Daley et al., 1993; Karlsson and Tranberg, 1999; Kuiken et al.,
2018; Lim et al., 2016; Liu et al., 1995; Mouzo et al., 2020; Pew et al., 2021; Shafiei and Behzadipour,
2020).

Lors d’activités peu dynamiques (squat et lever de chaise), les coefficients de raideurs des tissus mous
de la jambe sont plus élevés que ceux de la cuisse: 1.39kN/m et 41.5Nm/° pour la jambe contre
0.89kN/m et 17.6Nm/° pour la cuisse en moyenne selon les axes anatomiques. Cette différence n’est
pas observée pour des activités plus dynamiques. En effet les coefficients de raideurs des tissus mous
de la cuisse augmentent lors d’activités plus dynamiques telles que la marche et la descente d’escalier
(2.61kN/m et 55.8Nm/° en moyenne selon les axes). Les coefficients calculés en fonction de I'activité
pratiquée sont disponibles dans le Tableau 11 et sur les figures de I’Annexe 7. Des différences sont
observées entre les raideurs linéaires calculées selon les différents axes anatomiques : pour toutes les
activités et pour les deux segments, les raideurs calculées dans la direction antérieure-postérieure sont
plus fortes que celles calculées dans la direction supérieure-inférieure. Ceci n’est pas remarquable
pour les raideurs en rotation. Enfin, comme l'indique le Tableau 1, une grande variabilité inter-sujets
existe quel que soit le segment étudié ; cette variabilité est la plus forte lors de la descente d’escalier
(IQR =2.14kN/m et IQR = 36.8Nm/° pour la jambe et IQR = 3.69kN/m et IQR = 47.8Nm/° pour la cuisse).
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Figure 22: Coefficients de raideurs linéaires et en rotations calculés par SOD pendant toutes les activités
(orange) — Comparaison avec la littérature (noir)
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3.2.4 Discussion

L'objectif de notre étude était d’estimer les raideurs en translation et en rotation des tissus mous de
la jambe et de la cuisse pendant des activités de la vie quotidienne. La décomposition orthogonale aux
valeurs propres (SOD) a été utilisée pour calculer les coefficients de raideur suivant et autour des
différents axes du systeme de coordonnées anatomique de chacun des segments, révélant une
hétérogénéité entre les activités, les sujets, les segments et les directions. Les résultats de notre étude
s’accordent avec ceux d’études précédentes qui ont montré l'influence de ces facteurs sur les artefacts
de tissus mous (Camomilla et al., 2017; Leardini et al., 2005; Peters et al., 2010). La raideur semblerait
aussi dépendre de I'endroit ou elle est définie (point d’attache du dispositif externe, centre du genou,
...) (Asbeck et al., 2015). La présente étude n’a pas estimé les termes extra-diagonaux de la matrice de
raideurs et a défini les coefficients de raideurs au niveau du centre du genou car il s’agit d’une
localisation bien établie et pratique pour I'analyse du mouvement et la modélisation
musculosquelettique.

Il est important de noter que la SOD differe des autres méthodes de calcul des coefficients de raideur.
En effet, la SOD n’analyse pas la relation linéaire force-déplacement, mais les vibrations libres non
amorties d’un cluster de masses ponctuelles. On suppose ici que les coefficients de raideurs obtenus
grace a I'analyse vibratoire des tissus mous sont en accord avec les valeurs de raideurs rapportées dans
la littérature décrivant I'interface entre les segments du membre inférieur et un dispositif externe. Les
résultats de notre étude semblent soutenir partiellement cette hypothese. Des études antérieures
(Daley et al., 1993; Karlsson and Tranberg, 1999; Liu et al., 1995; Shafiei and Behzadipour, 2020) ont
évalué les coefficients de raideurs en translation des tissus mous de la cuisse et de la jambe par
méthode expérimentale (indentation, exosquelette instrumenté). Ces études rapportent des
coefficients pour les tissus mous de la cuisse compris entre 0,5kN/m et 3,28kN/m. Particulierement,
les coefficients de raideurs calculés par la SOD sont du méme ordre de grandeur que ceux décrits dans
I’étude de Karlsson et Tranberg (1999) (voir Figure 22). Afin de simuler la marche, I'’étude menée par
Mouzo et al. (2020) relie le squelette au dispositif externe par des ressorts de raideurs égales a 2,7kN/m
et 9,8kN/m pour les tissus mous de la cuisse et de la jambe, respectivement. Les études précédentes
(Karlsson and Tranberg, 1999; Mouzo et al., 2020; Shafiei and Behzadipour, 2020) ont rapporté des
raideurs plus élevées pour les tissus mous de la jambe que pour ceux de la cuisse, et cette tendance
est confirmée par notre étude pour des activités peu dynamiques (squat, lever de chaise). De plus,
I’étude de Shafiei et Behzadipour (2020) a montré des coefficients plus faibles dans la direction
longitudinale par rapport aux autres directions, pour les deux segments (3,3kN/m et 1,4kN/m pour la
jambe et la cuisse, respectivement). De méme, les coefficients de raideur obtenus a I'aide de la
méthode SOD dans la direction antérieure-postérieure (2,2 kN/m et 2,8 kN/m en moyenne pour la
jambe et la cuisse, respectivement) étaient plus élevés que ceux obtenus dans la direction
longitudinale (0,84 kN/m et 1,01 kN/m pour la jambe et la cuisse, respectivement).

Peu d’études ont cherché a caractériser les coefficients de raideur en rotation. Shafiei et Behzadipour
(2020) ont défini des matrices de raideurs 6x6 par méthode expérimentale (attache instrumentée),
tandis que Pew et al. (2021) ont estimé les raideurs en rotation des tissus mous de la jambe chez des
amputés trans-tibiaux en utilisant la cinématique inverse et la dynamique inverse a l'interface
(modélisée telle une articulation a 4 degrés de liberté). Bien que ces études aient trouvés des
coefficients de raideurs du méme ordre de grandeur, la SOD donne des coefficients plus élevés pour
les mouvements étudiés. Enfin, Kuiken et al. (2018) ont rapporté des coefficients de raideur en rotation
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dans le plan sagittal pour les tissus mous de la cuisse de 5,6Nm/° en moyenne, comparable aux
coefficients calculés par la SOD pour le lever de chaise.

Il existe des différences entre les coefficients de raideurs calculés dans notre étude et ceux trouvés
dans la littérature, notamment pour les coefficients de raideur en rotation. D’abord, il faut noter que
les artefacts de tissus mous représentent principalement le comportement de la peau ; certaines
méthodes proposées dans des études antérieures explorent davantage les tissus plus profonds grace
notamment a la pénétration d’'un indenteur et du serrage du dispositif externe sur le membre inférieur.
De plus, la méthode utilisée dans notre étude analyse le comportement global du segment en étudiant
le mouvement de marqueurs placés uniformément sur toute la surface du segment, tandis que
d’autres méthodes se concentrent sur le comportement plus local au niveau des points d’attache du
dispositif. Enfin il convient de noter que les approches numériques telles que la dynamique inverse et
directe utilisées par Pew et al. (2021) et Mouzo et al. (2020), ont rapporté des valeurs de raideurs
extrémes, correspondant aux valeurs maximales et minimales documentées ici. L'étude menée par
McGeehan et al. (2021) définit méme des coefficients de raideur arbitraires atteignant les valeurs
maximales de 20kN/m et minimales de 0,01Nm/° (ces valeurs n’ont pas été affichées dans la Figure 22
pour des raisons de visibilité). Outre les différences méthodologiques dans le calcul des raideurs, les
différences observées pourraient étre liées au niveau d’activation musculaire (conditions statiques vs
mouvements dynamiques). En effet, des études ont mis en évidence des différences entre les raideurs
de tissus mous de la cuisse mesurés dans un état musculaire relaxé et activé (Fougeron et al., 2020;
Karlsson and Tranberg, 1999). L'étude menée par Karlsson et Tranberg (1999) rapporte une
augmentation moyenne de 0,4kN/m et 0,3kN/m dans les directions antérieure-postérieure et
supérieure-inférieure, respectivement, des raideurs des tissus mous de la jambe. Malheureusement,
aucun détail sur le niveau d’activation musculaire n’a été fourni dans les précédentes études (Daley et
al., 1993; Liu et al., 1995; Shafiei and Behzadipour, 2020). On peut ici rappeler qu’en plus de I'activité
musculaire, les artefacts des tissus mous, utilisés ici pour calculer les raideurs, dépendent aussi du
glissement de la peau, des effets inertiels lors de I'impact ainsi que des amplitudes de mouvement
articulaire (Camomilla et al., 2017).

Notre étude présente quelques limites. Tout d’abord, I'approche proposée est sensible a la précision
des mesures expérimentales, ainsi qu’au nombre et a 'emplacement des marqueurs cutanés. Pour
cette raison, la présente étude a pris en compte I'amplitude de mouvement du cluster de marqueurs
(Annexe 6). Néanmoins, I'ensemble de marqueurs doit étre réparti de maniere homogene sur chacun
des segments, et leur nombre doit étre suffisant pour décrire correctement les artefacts de tissus mous
(Barré et al., 2017) dans toutes les directions anatomiques. Dans notre étude, la base de données
CAMS-Knee a été utilisée ; huit et dix marqueurs sont uniformément répartis sur la circonférence des
segments de la cuisse et de la jambe, respectivement. Pour définir le vecteur des artefacts de tissus
mous, le mouvement relatif des marqueurs par rapport aux os doit étre mesuré suffisamment
précisément. Ces mouvements ont été définis a partir de mesures par fluoroscopie monoplan, dont
I’erreur était inférieure a 1° pour toutes les rotations et inférieure a 1mm pour les translations dans le
plan (Taylor et al., 2017). Notre approche numérique basée sur la capture de mouvement est
également sujette aux erreurs dans les trajectoires des marqueurs en raison d’éventuelles occultations
(Conconi et al., 2021) ou plus précisément en raison de la méthode de remplissage utilisée pour
résoudre ces occlusions. De plus, la fréquence d’acquisition du fluoroscope, fixée a 25Hz, représente
une autre limitation de notre étude. En effet, Wakeling et al. (2003) ont démontré que les vibrations
des tissus mous par rapport au sol atteignent des fréquences plus élevées au moment de I'impact du
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talon. Toutefois, certaines études antérieures (Bonci et al., 2014; Murphy, 1990) ont montré que la
bande de fréquence des vibrations des tissus mous par rapport a I'os sous-jacent, se situe
généralement entre 0 et 10Hz au cours d’un cycle de marche complet. Par conséquent, une fréquence
d’acquisition de 25Hz peut étre considérée comme adéquate dans le cadre de notre étude, cela
répondant au critére du taux d’échantillonnage de Nyquist-Shannon et la marche étant I'activité la plus
dynamique étudiée. Toutefois, afin d’augmenter la précision du calcul de la vitesse et de |'accélération
des tissus mous, il aurait été préférable de choisir une fréquence quatre fois supérieure a la fréquence
de vibration de la bande de fréquence. Cette pratique respecterait les normes recommandées et
permettrait d’éviter tout phénomene de repliement de spectre. Finalement, les coefficients de raideur
résultant de I’analyse vibratoire sont susceptibles de différer lors de I'analyse de sujets portant un
dispositif externe, en raison de la masse ajoutée ou de la compression des tissus dues au serrage.

La méthode SOD présentée dans notre étude offre une approche innovante pour I'estimation des
raideurs des tissus mous du membre inférieur. Elle a été précédemment utilisée pour I'analyse de
masses oscillantes lors de sauts, de virage et de courses (Dumas and Jacquelin, 2017) et permet
d’estimer les composantes des forces et des moments a I'interface (non étudiées ici). La déformation
des tissus mous peut étre influencée par des mouvements tels que le squat, le lever de chaise, la
marche, la descente d’escalier, et donc une évaluation statique — comme précédemment proposée
(Daley et al., 1993; Erickson et al., 1993; Liu et al., 1995; Shafiei and Behzadipour, 2020) — ne semble
pas appropriée pour prendre en compte cette dépendance a I'activité. Avec le développement de
I'analyse des artefact de tissus mous par fluoroscopie, étudiée pour diverses activités et différents
segments (Akbarshahi et al., 2010; Fiorentino et al., 2020; Kuo et al., 2011; Tsai et al., 2009), ainsi que
pour définir les interactions entre les segments osseux et les emboitures de prothéses ou les orthéses
(Gale et al., 2020; Papaioannou et al., 2010), la méthode SOD pourrait ouvrir de nouvelles perspectives
dans I'estimation des raideurs des tissus mous, dans toutes les directions anatomiques pendant
diverses activités dynamiques. Les forces et moments appliqués par les dispositifs externes et parfois
utilisés pour caractériser la performance de tels dispositifs (Brandon et al., 2019) pourraient étre
calculés a partir des raideurs des tissus mous. Il serait également envisageable, de remplacer les
ressorts unidirectionnels utilisés en simulation multi-corps (Lim et al., 2016; Mouzo et al., 2020;
Serrancoli et al., 2019) par trois ressorts linéaires et trois ressorts de torsion, dans le but de modéliser
de maniére plus réaliste I'interface entre le squelette et le dispositif externe.

En conclusion, notre étude a tenté d’étendre I'application de la méthode SOD appliquée aux artefacts
de tissus mous pour caractériser les raideurs en translation mais aussi en rotation lors d’activités
dynamiques du quotidien effectuées par six sujets. Les résultats de notre étude ont mis en évidence
une dépendance des coefficients de raideurs vis-a-vis des activités, des sujets, des segments et des
directions anatomiques. Les coefficients de raideurs en translation étaient comparables a ceux
rapportés dans la littérature, tandis que les coefficients de raideurs en rotation étaient plus élevés,
peut-é&tre en raison de la profondeur des tissus étudiés, du niveau d’activation musculaire et/ou de
chargement externes.

Etre capable de calculer les coefficients de raideurs devrait améliorer la conception, la modélisation et
le controle des dispositifs médicaux externes tels que les exosquelettes, les ortheses ou les emboitures
de protheses. Prendre en compte la raideur de l'interface entre le squelette et le dispositif pourrait
aider a limiter les forces de compression et de cisaillement lors du port de ces dispositifs et améliorer
ainsi leurs performances et le confort des usagers.
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3.3 Caractérisation de l'interface : conclusion et parametres retenus pour la suite

Afin de prendre en compte les propriétés mécaniques des tissus mous pour la conception et
I’évaluation de dispositifs externes dans la simulation multi-corps, on pourrait initialement envisager
d’utiliser des techniques de modélisation et d’analyse par éléments finis, en utilisant des logiciels tels
que Comsol ou Abaqus. Cependant, dans une perspective de simplification de la modélisation et de la
réduction du temps de calcul, I'idée de caractériser les propriétés mécaniques des tissus mous par des
ressorts multidirectionnels semble prometteuse.

Les coefficients de raideur sélectionnés pour caractériser I'interface et modéliser par la suite I'effet
d’une orthése de genou sur le membre inférieur sont ceux rapportés par Shafiei et Behzadipour (2020).
Bien que notre étude ait révélé des variations des coefficients de raideur selon I’activité pratiquée et
ait mis en évidence la variabilité inter-sujets de ces parametres, la limite d’un fluoroscope monoplan
ne nous a pas permis d’étudier les mouvements des marqueurs et de calculer les raideurs selon tous
les degrés de liberté. En effet, notre étude ne nous a permis d’avoir des résultats en translation sur
deux axes et en rotations dans deux plans seulement, tandis que I'étude de Shafiei et Behzadipour
(2020) a rapporté une matrice compléte 6x6. De plus notre interprétation des modes de rotations peut
étre critiquée sachant que la relation (d = L * 9) est seulement valide pour des petits angles inférieurs
a 5° et ne s’applique pas pour des angles supérieurs a 10°. En outre, nous avons aussi remarqué que
les modes de translations et de rotations utilisés ne sont pas orthogonaux entre eux, ce qui signifie que
la rotation définie contient des informations de translation. Pour utiliser les raideurs associées
correctement, il faudrait alors projeter les mouvements relatifs mesurés entre le dispositif externe et
le squelette selon ces modes pour obtenir les amplitudes correspondantes et non pas utiliser
simplement les rotations relatives mesurées.

Le Tableau 12 présente les avantages et les inconvénients de I'utilisation des raideurs issus de Guitteny
et al. (2022) ou bien de celles de Shafiei et Behzadipour (2020).

Avantages Inconvénients
Guitteny et al. (2022) e Population pathologique (sujets e Raideur LM et AA non calculées
arthrosiques) e Modes non orthogonaux
e Activités dynamiques e Hypothése de petits angles
e Raideurs en rotations élevées
Shafiei et e Matrice de raideurs 6x6 e Personnes saines
Behzadipour (2020) e Position assise

e Muscles relaxés ou contractés ?

Tableau 12 : Avantages et Inconvénients de I'utilisation des coefficients de raideurs calculés par Guitteny et al.
(2022) et Shafiei et Behzadipour (2020) et

3.4 Modélisation d’une orthése de genou

3.4.1 Introduction

Les ortheses de genou, dispositif externe, visent a réaligner, stabiliser et soulager I'articulation. Cette
étude se concentre sur les orthéses fonctionnelles et plus particulierement sur les ortheses utilisées
en cas de gonarthrose du compartiment médial du genou.

Une revue systématique menée par Moyer et al. (2015) sur 478 sujets portant des orthéses valgisantes
révéle que le moment d’abduction externe du genou (KAM) est le paramétre biomécanique le plus
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souvent observé dans I'étude des performances de ces orthéses. Alors que les moments d’abduction
et de flexion externes du genou ont été calculés dans la plupart des travaux précédents pour évaluer
I’efficacité des orthéses, ces études ne considerent généralement pas les efforts externes a l'interface
entre I'orthese et le membre inférieur. En effet, peu de méthodes ont été proposées dans la littérature
pour calculer ces efforts et seules quelques études ont été menées pour mesurer les forces et moments
appliqués par les ortheses sur les segments du membre inférieur. Afin de déterminer le moment
d’abduction appliqué par I'orthése lors de la flexion du genou et plus majoritairement lors de la
marche, certaines études ont recours a des analyses numériques par éléments finis (Della Croce et al.,
2013), tandis que d’autres mesurent ce moment expérimentalement grace a des axes instrumentés
sur l'orthése permettant directement de mesurer les contraintes a I'interface (Fantini Pagani et al.,
2010a; Pollo et al., 2002) ou bien de mesurer les déformations de I'orthése (Brandon et al., 2019;
Schmalz et al., 2010), ce qui permet de remonter aux chargements en connaissant la raideur des
orthéses dans le plan frontal. Trois études mesurent les forces médiales au niveau de I'attache de
I'orthése (Brand et al., 2017; Cusin et al., 2018; Self et al., 2000). La derniére de ces études (Cusin et
al., 2018) rapporte également le moment d’abduction associé a cette force en utilisant la méthode du
bras de levier. Enfin, quelques études s’intéressent aux orthéses munies de ressorts dans le plan
sagittal de I'articulation et commencent a définir le moment d’extension appliqué par ces orthéses
(Bishop et al., 2023; McGibbon et al., 2021). Enfin, tout comme la quantification de ces efforts, leur
évolution au cours de la flexion du genou demeure peu étudiée.

Dans un second temps, lorsque ces mesures sont utilisées pour étudier les performances des ortheses
en termes de chargements intersegmentaires de |'articulation tibio-fémorale, la modélisation reste
simplifiée en ne considérant qu’un seul moment d’abduction ou d’extension (Brandon et al., 2019;
Clouthier et al., 2017; Della Croce et al., 2013; Fantini Pagani et al., 2010a; Hall et al., 2019; Kutzner et
al., 2011). Aucune de ces études ne semble modéliser les forces et les moments dans les trois
dimensions de I'espace.

Cette étude se base sur des données personnalisées provenant d’un protocole expérimental
combinant I'imagerie médicale et les forces de réaction au sol et vise a (i) développer un modéle des
efforts appliqués par une orthese de genou au cours de la flexion du genou et a (ii) comprendre
comment la personnalisation de ces efforts a I'interface entre I'orthése et le membre inférieur pourrait
modifier le chargement intersegmentaire au niveau du genou pendant une tache de squat quasi-
statique.

3.4.2 Matériels et Méthodes

Il est important de noter que le protocole expérimental mis en place a été élaboré et exécuté par Ali
Zeighami a la toute fin et apres ses travaux de doctorat entre 2015 et 2018. De méme, les
reconstructions osseuses des segments fémur et tibia issues des images radiographiques ont été
initialement effectuées par Ali Zeighami puis vérifiées en 2021 par Marie Moulin, étudiante a la
maitrise au sein du LIO. C'est également Marie Moulin qui a collecté les points anatomiques
nécessaires pour décrire les positions anatomiques des autres segments du modele du membre
inférieur (le pelvis et le pied dans la présente étude et la patella par la suite).
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3.4.2.1 Ensemble de données

Les données expérimentales utilisées dans notre étude ont été obtenues auprés de 16 patients (5
hommes et 11 femmes, agés de 59+19 ans, pesant 93+49kg et mesurant 1.69+0.09m) atteints
d’arthrose sévére (stade 4 de Kellegren-Laurence) du compartiment médial du genou. Deux
participants (id=07, id =05) ont été exclus de |'étude dés le début en raison d’une collecte de données
incomplete. Une orthese valgisante personnalisée, Evoke (Osskin, Ortho Inc., Montréal, Canada) a été
fabriquée pour chaque participant. Grace a la technologie de scan 3D (/pad + Structure Sensor), la
morphologie de chacun des patients a été enregistrée sur laquelle I'orthése a été adaptée puis
fabriquée par impression 3D. Une correction standard de 4mm dans la direction médiale et de 5° en
abduction a été appliquée entre les parties fémorale et tibiale des orthéses, quel que soit le patient.
Tous les patients ont bénéficié d’une période d’adaptation au port de I'orthése de 4 semaines avant
de participer aux tests expérimentaux. Une évaluation clinique a été effectuée par un chirurgien
orthopédiste du département orthopédique du Centre Hospitalier de I'Université de Montréal
(CHUM). Tous les sujets ont rempli un formulaire de consentement approuvé par les comités éthiques
du centre de recherche du CHUM et de I'Ecole de Technologie Supérieure (ETS).

3.4.2.2 Protocole expérimental

Cing postures de squat statique « en charge » ont été adoptées par les patients (flexion de genou a 0°,
15°, 30°, 45° et 70°) pour lesquelles une paire d’images radiographiques biplanes a faibles doses (EOS)
a été acquise. Par soucis d’encombrement lors de fortes flexion de genou dans la cabine EQS, les
patients sont tournés de 45° par rapport a I'orientation de la cabine. Un support de positionnement
est placé derriere le patient en cas d’instabilité, mais le patient a pour consigne de ne pas s’appuyer
dessus lors des acquisitions. Chaque posture a été répétée avec et sans orthése. Les images
radiographiques ont ainsi permis de construire via segmentation multi-acquisitions les reconstructions
3D des segments osseux du fémur et du tibia (Figure 23). Certains points anatomiques caractéristiques
ont été pointés sur les autres segments du membre inférieurs :

- Pour le pelvis: les épines iliaques supérieures et inférieures antérieures et postérieures
lorsqu’elles étaient disponibles; le centre du plateau sacré; la tubérosité pelvienne (ou
symphyse)

- Pour le pied : les tétes des métatarses 1 et 5 ; la tubérosité calcanéenne

- Pour la patella : 'apex et la base (non utilisée dans la présente étude)

Deux capteurs inertiels (Noraxon, Inc.) sont placés dans le plan sagittal de la jambe et de la cuisse afin
de controdler I'angle de flexion-extension du genou en temps réel. Une plateforme de force AMTI (ORS-
6) a été fixée a l'intérieur de la cabine EOS et un plancher en bois a été concu pour isoler les forces de
réaction au sol sous le pied étudié, tandis que les deux pieds étaient maintenus au méme niveau (Figure
23). On peut noter, qu’un des deux participants (id = 05) exclus a été écarté en raison de données
erronées de forces au sol, probablement causées par un contact défectueux avec le plancher en bois ;
une incohérence sur la position du centre de pression a en effet été observée. Enfin, six marqueurs
réfléchissants étaient collés sur chaque partie, tibiale et fémorale, de I'orthése (Figure 23).
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Figure 23 : Dispositif expérimental — A) Orthése équipée de marqueurs réfléchissants, B) Plancher en bois et
plateforme de force, C) Image EOS + reconstructions des segments osseux et CAD de I'orthése

3.4.2.3 Mouvement relatif de I'orthése par rapport au squelette

L'orthése est composée d’une partie tibiale et d’une partie fémorale, toutes deux considérées comme
des corps rigides dans notre étude. Les déplacements linéaires et les rotations de chaque partie de
I'orthése par rapport au segment osseux sous-jacent ont été calculés entre la posture debout et toutes
les autres postures de flexion du genou (15°, 30°, 45°, 70°). Pour cela, les systemes de coordonnées
associés a chacun des segments osseux du fémur et du tibia ont été définis a partir des reconstructions
osseuses et suivant les recommandations de I'lSB (Wu et al., 2002). Les positions des marqueurs
réfléchissants collés sur les parties de I'orthése ont été exprimées dans le systéme de coordonnées du
segment osseux sur lequel ils sont situés. Les transformations géométriques (déplacements et
rotations) des clusters de marqueurs entre les postures debout et les postures fléchies ont ainsi pu
étre calculées a I'aide de I'algorithme numérique développé par Soderkvist et Wedin (1993). Le
déplacement du cluster de marqueurs est dans un premier temps calculé au niveau de I'attache de
I'orthese. Ce déplacement est noté d*. Les corrélations potentielles entre les mouvements de I'orthése
et I'indice de masse corporelle (IMC) des sujets ont été examinées en étudiant les valeurs absolues des
déplacements d* et des rotations 6, traduisant le mouvement de 'orthése de la position debout a
chacune des positions fléchies (15°, 30°, 45°, 70°). Un test statistique de Mann-Whitney a également
été réalisé afin de comparer les mouvements de I'orthése entre la posture debout et la posture la plus
fléchie (70°) entre deux populations obese (IMC >30) et non obése (IMC<30). Enfin I'axe hélicoidal
associé a chacune de ces transformations géométriques (Chéze et al., 1998) a été défini et 'amplitude
de translation t est rapportée. L'amplitude de translation t est ici étudiée en plus des déplacements au
niveau de I'attache de I'orthese d* pour caractériser de facon univoque les mouvements relatifs de
I'orthése par rapport au squelette, contrairement au déplacement qui dépend du point ou il est calculé.

3.4.2.4 Chargement a l'interface
Ici les mouvements relatifs de I'orthése par rapport au squelette sont supposés correspondre aux
déformations des tissus mous (plus communément appelées « artefacts » dans le cas de I'analyse de
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la cinématique articulaire). Les forces, F{, et moments, M!, appliqués par I'orthése aux segments
osseux au niveau de I'articulation du genou sont calculés a partir des mouvements de 'orthése par
rapport aux segments osseux (déplacements d' et rotations 9%) et des coefficients de raideurs des
tissus mous du membre inférieur rapportés par Shafiei et Behzadipour (2020) (Equation (8)). Les
matrices de raideurs 6x6, K*, ont d’abord été déplacées pour étre exprimées au centre du genou selon
la relation de transport décrite par Loncaric et al. (1987). Le format de la matrice déplacée au centre
du genou de chaque segment i, K¢, et les matrices moyennes sont rapportés ici (Equation (9)). Le
déplacement d; est donc ici calculé au centre du genou.

Fi) (db—d
J=xki{". (8)
(M‘ 9t — 9§
tK;x 0 0 0 0 "Kgcz
0 ‘K, 0 to_ 0 0
kie| 0 0 K Kexe 00|
| o o ki, Ky 0 0 [’
0 0 0 0 "KL, O
trKi 0 0 rui
xz 0 0 K., 9)
/3889 0 0 0 0 778\ /2318 0 0 0 0 —348\
0 2911 0 0 0 0 0 1331 0 0 0 0
=| o 0 6162 -1232 0 0 |wa_| O 0 3002 450 0 0
koo—usz 28500) \00450 7800)
0 0 0 0 7 0 0 0 0 0 8 0
778 0 0 0 0 181 347 0 0 0 0 62

avec i=2 pour le segment tibia et i=4 pour le segment fémur. Les coefficients des matrices de
raideurs sont exprimés en N, N/m and N/rad.

Le chargement initial, défini en position debout, a été calculé en se basant sur les étapes du processus
de fabrication de I'orthese. D’abord les deux parties (fémorale et tibiale) de I'orthése sont moulées sur
la morphologie externe des patients, enregistrée en position debout. Puis une correction est apportée
en appliquant un angle d’abduction de 5° (9,)) et un déplacement médial de 4mm (d,) entre les deux
parties de I'orthese. Ainsi, I'orthése a été initialement congue pour appliquer uniqguement un moment
d’abduction et une force médiale sur le genou. Dans notre étude, I'orthese est modélisée comme un
chargement intersegmentaire ; c’est-a-dire que les forces et moments appliqués au fémur seront
opposés et de mémes amplitudes que les forces et moments appliqués au tibia (Equation (10)). Ceci
assurera notamment I'équilibre statique de l'orthése a chaque posture. En supposant que les
corrections initiales sont égales aux différences entre les déformations des tissus mous de la jambe et
de la cuisse en position debout (Equation (11)), I"équilibre des forces et moments appliqués sur
I'orthese (Equation (10)) mene a un systéme d’équations a 4 équations et 4 inconnues. La résolution
de ce systeme nous permet ainsi de définir les déformations initiales des tissus mous des deux
segments et ainsi le chargement initial (force latérale-médiale et moment d’abduction-adduction)
appliqué par I'orthése sur les segments osseux du fémur et du tibia, au niveau du genou. La Figure 24
représente cette modélisation.
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do\ _ (d§ dg (11)
()= (50)- (%)

Les chargements initiaux ainsi définis sont alors, dans un premier temps, supposés constants
indépendamment de la position de flexion du genou adoptée. Cette approche de modélisation des
chargements de |'orthése sera appelée « Modéle constant » par la suite. Dans un second temps, les
mouvements relatifs (déplacements linéaires au centre du genou d et rotations &) de chaque partie de
I’orthése par rapport au segment osseux sous-jacent, entre la position debout et chacune des positions
de flexion du genou ont été utilisés afin de moduler en conséquence le chargement dans tous les
degrés de liberté (Equation (9)). Ceci équivaut a utiliser les déplacements d* calculés précédemment
(section 3.4.2.3), et calculer les efforts avec les matrices diagonales directement rapportées par Shafiei
et al. (2020) puis transporter le moment résultant au centre du genou. Cette approche de modélisation
sera appelée « Modéle sur mesure ». Ici, il faut noter qu’une étape de contrble a été ajoutée afin
d’assurer I'équilibre statique de I'orthése a chaque position (Equation (12)). En effet, pour chaque
direction, les forces et moments calculés ont été révisés afin d’imposer un chargement
intersegmentaire qui sera alors égal a la moitié de la différence entre les forces et moments appliqués
sur chacun des segments (Equation (12)).
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Figure 24 : Schéma de la configuration corrigée de I'orthése et représentation des tissus mous du membre
inférieur par des ressorts linéaires et de torsions

3.4.2.5 Dynamique inverse

Un modeéle composé de quatre segments (bassin, cuisse, jambe et pied) a trois articulations (hanche,
genou et cheville) est utilisé dans cette étude. Tous les segments sont positionnés de sorte que les
repéres anatomiques et les centres d’articulations correspondent aux reconstructions osseuses 3D
personnalisées ou aux points anatomiques collectés. Afin de positionner le pelvis, il a été nécessaire
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de réaliser un recalage et une mise a I’échelle du modeéle de Delp et al. (1990). Cette étape a di étre
réalisée en raison de la taille limitée de la cabine EOS, qui ne permettait pas d’obtenir des images
radiographiques biplanes complétes de ce segment osseux alors que le patient était tourné a 45° dans
la cabine. Des détails supplémentaires sur cette procédure sont fournis dans I’Annexe 8. Les
coordonnées naturelles sont utilisées afin de définir les positions et orientations des différents
segments dans le systeme de coordonnées global. Les orthéses sont modélisées selon différentes
approches définies ci-dessus : modélisation constante ou sur mesure. Pour chaque posture de squat
statique et chaque modélisation de I'orthése, les forces et moments intersegmentaires au niveau du
genou ont été calculés par dynamique inverse. Les recommandations de I'ISB ont été adoptées pour
exprimer les forces et moments intersegmentaires dans le repére articulaire associé au genou (voir
Annexe 1).

3.4.3 Résultats

3.4.3.1 Mouvements relatifs de I'orthése par rapport au squelette

Les déplacements et rotations des orthéses par rapport aux segments osseux sous-jacents sont
représentés sur la Figure 25. Les amplitudes de translations t des parties fémorale et tibiale de I'orthése
sont rapportées Annexe 9. La partie fémorale de I'orthése présente la plus grande rotation dans le plan
sagittal égale a -11.0° en moyenne. Un effet « piston » est observé, atteignant -5,3mm et -12,4mm en
moyenne a 30° et 70° de flexion du genou pour les parties fémorale et tibiale de l'orthese,
respectivement. Des rotations axiales d’environ 4,7° et -3,3° apparaissent pour les parties fémorale et
tibiale de I'orthése, respectivement, entre la position debout et une flexion de genou de 15°. Les
valeurs absolues (moyenne et écart type) des rotations et des déplacements d* exprimés au niveau
des attaches de l'orthése sont rapportées dans le Tableau 13. Ces valeurs absolues peuvent étre
interprétées comme des artefacts de tissus mous. Enfin, les mouvements des différentes parties de
I’orthese entre la position debout et chacune des positions fléchies sont tracés en fonction de I'indice
de masse corporelle de chacun des sujets sur la Figure 26 et la Figure 27. Seuls certains mouvements
(déplacement latéral-médial et rotations dans les plans frontal et transversal) de I'orthese tibiale
semblent corrélés a I'indice de masse corporelle entre la position debout et la position fléchie a 45°.
Entre la position debout et la position fléchie a 70°, seule la rotation dans le plan transversal de la
partie tibiale reste significativement corrélée a I'lMC, mais les déplacements antérieurs-postérieurs de
I'orthése fémorale sont désormais significativement corrélés a I'IMC. Plus I'indice de masse corporel
est élevé, plus ces mouvements sont élevés. Il est a noter que, bien que la corrélation ne soit pas
significative, le déplacement de I'orthése fémorale dans la direction supérieure-inférieure augmente
également avec I'IMC. Les mouvements des autres degrés de liberté des différentes parties de |'orthese
ne semblent pas étre corrélés a I'lMC. Aucune différence significative n’a été rapportée entre les
mouvements de I'orthése des populations obéses et non obeéses. Il est important de noter que I'angle
anatomique de flexion mesuré avec les reconstructions osseuses des sujets obéses était, bien que de
maniére non significative, plus faible (49°) que celui des sujets non obéses (58°) pour la position de
flexion de 45° mesurée avec les capteurs inertiels. A 30° de flexion mesurée avec les capteurs inertiels,
cette différence est significative. Enfin, cette différence est bien plus faible pour la position a 70° avec
une différence de seulement de 2° en moyenne entre les deux populations.
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Fémorale 161 () |d*| (mm)
X Y z X Y YA

0° > 15° 0,9 (0,9) 5,1 (3,0) 3,5(2,1) 1,4 (1,0) 3,6 (2,0) 1,2 (0,9)
0° > 30° 1,6 (0,9) 6,6 (4,0) 5,9 (2,8) 2,0 (1,6) 5,3(3,7) 1,7 (0,9)
0° > 45° 2,2 (1,4) 7,2 (4,8) 8,3 (3,5) 2,6 (1,9) 5,1(3,2) 2,5(1,8)
0° - 70° 4,0 (1,7) 8,2 (4,8) 11,2 (5,3) 4,1(3,6) 4,8 (3,3) 4,3(2,5)
Tibiale

0° > 15° 1,1(0,7) 3,6 (3,2) 3,1(2,2) 3,2 (1,5) 3,9(2,0) 1,4 (1,1)
0° - 30° 1,1(0,9) 4,1(3,4) 4,2 (2,7) 4,3(1,7) 6,7 (2,7) 1,5(1,2)
0° > 45° 1,3 (0,9) 4,7 (4,2) 5,3(3,9) 4,4 (2,0) 9,0 (3,5) 2,0(1,7)
0° > 70° 1,6 (1,6) 6,3 (4,7) 8,0 (5,6) 5,7 (4,4) 12,4 (5,5) 3,1(2,2)

X : antérieure — postérieure ; Y : supérieure-inférieure ; Z : latérale-médiale

Tableau 13: Rotations et déplacements absolus moyens (écart-type) des parties fémorale et tibiale des orthéses,
exprimés au niveau des attaches de I'orthese dans les repéres anatomiques des segments osseux.
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Figure 25 : Déplacements d* et rotations O des parties tibiale (violet) et fémorale (orange) de I'orthése, exprimés
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Figure 27 : Rotations 0 des deux parties de I'orthése (fémorale et tibiale) en fonction de I'indice de masse
corporelle. Les corrélations sont rapportées si significative (p<0.05)

3.4.3.2 Chargement a l'interface

Le chargement initial de 'orthése appliqué au membre inférieur, calculé a partir des corrections
appliquées lors de la fabrication de l'orthese (9,= 5°, dp= 4mm), est égal a 3,4N et 1,0Nm. Le
chargement modulé en fonction des mouvements de I'orthése a chaque posture de squat statique, est
représenté Figure 28 sur tous les degrés de liberté. Une forte variabilité entre les sujets est observée
et particulierement pour les forces. Les forces supplémentaires dues au mouvement de |'orthése par
rapport au squelette augmentent avec la flexion mais reste généralement faibles, atteignant en
moyenne 12,8N, 14,7N, 9,8N, a 70° de flexion dans les directions antérieure-postérieure, supérieure-
inférieure et latérale-médiale, respectivement. Les moments supplémentaires dans les plans
transversal et sagittal augmentent également avec la flexion, atteignant 1,4Nm et 4,8Nm,
respectivement. Enfin, le moment d’abduction appliqué sur le tibia diminue lors de forts angles de
flexion, jusqu’a devenir un moment d’adduction pour quelques sujets. Le chargement présenté ici (et
utilisé par la suite) est celui calculé apres I'étape de controle, assurant I'équilibre du systeme. Le
chargement avant cette étape est rapporté dans I’Annexe 9. Il est a noter que ce contrdle semble étre
tres important dans le calcul des forces, tandis que les moments initialement calculés a partir des
mouvements relatifs de I'orthése semblaient déja plutot bien équilibrés.
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Figure 28 : Chargement exercé par I'orthése au niveau du genou appliqué aux segments osseux tibia (violet) et
fémur (orange) et exprimé dans le repére articulaire du genou defini selon I’ISB. Les lignes verticales
représentent I’écart type et les points représentent les moyennes.
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3.4.3.3 Dynamique inverse

Les forces et moments intersegmentaires calculés sans modélisation de I'orthese (Sans modéle) et pour
chaque approche de modélisation (Constant ou Sur mesure) sont représentés dans la Figure 29. Les
chargements intersegmentaires calculés en prenant en compte le chargement externe appliqué par
I'orthese sont ainsi comparés avec ceux calculés sans application de chargement externe. Prendre en
compte le chargement exercé par |'orthése entraine une modification de la force intersegmentaire
latérale-médiale : plus I'angle de flexion du genou est important, plus cette force est augmentée. En
position debout, la force intersegmentaire latérale-médiale calculée sans chargement externe est en
moyenne augmentée de 11.5%, tandis qu'a un angle de flexion du genou de 70°, cette augmentation
atteint en moyenne 127% et 364% pour les modeles Constant et Sur Mesure, respectivement.
L'application d'une charge externe lors de la flexion n’influence que tres légérement les forces
intersegmentaires dans les directions antérieure-postérieure et supérieure-inférieure. L'approche par
modélisation d’'un chargement externe constant entraine l'ajout d'un moment d'adduction
intersegmentaire de 1,0Nm au moment d'abduction intersegmentaire estimé a -5,8Nm en position
debout. La modulation de ce chargement externe avec I'angle de flexion réduit cette différence a forte
flexion. A 70° de flexion, le modeéle Sur Mesure augmente fortement le moment intersegmentaire de
rotation interne-externe et diminue en moyenne le moment d’extension de 9,1%.
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Figure 29 : Forces et moments intersegmentaires au niveau du genou selon les différentes approches de
modélisation de I'orthese.

3.4.4 Discussion

Les résultats de notre étude rapportent les mouvements relatifs d’'une orthése de genou par rapport
au squelette du membre inférieur, qui n‘ont étés que peu explorés jusqu’a présent. Comme
précédemment observés (Clément et al., 2018; Reneaud et al., 2021), les artefacts de tissus mous
augmentent lorsque la flexion de genou augmente, dans la plupart des degrés de liberté, a la fois au
niveau de la cuisse et de la jambe. Selon le segment observé, ces déformations varient également
(Benoit et al., 2015; Clément et al., 2018). Le déplacement supérieur-inférieur de la partie fémorale
de l'orthése semble cohérent avec la migration rapportée par Pierrat et al. (2015) : en moyenne un
déplacement linéaire de 5,1mm a été observé au niveau de I'attache de I'orthése par rapport a 18,6mm
rapporté par Pierrat et al. (2015) entre la position debout et 45° de flexion du genou. Dans I'étude de
Pierrat et al. (2015), il a été observé que I'amplitude de la migration de I'orthese diminuait entre 45°
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et 90° de flexion du genou. Ce résultat est cohérent avec les observations effectuées dans notre étude,
qui ont montré un point d’inflexion du déplacement supérieur-inférieur autour de 45° de flexion. Les
rotations décrites dans le plan transversal du genou pour les deux parties de I'orthése entre la position
debout et les positions fléchies peuvent étre expliquées par le mécanisme connu de rotation interne
automatique du genou (Hallén and Lindahl, 1966). Les rotations observées dans le plan sagittal de
I'articulation semblent cohérentes avec la littérature. En effet, une déviation 3D de plus de 10° entre
I’axe de flexion-extension du genou et I'axe d’une orthese a été rapportée lors de I'étude de la flexion
du genou en position assise (Mallat et al., 2020). De plus, en étudiant une orthese en tissu, Reneaud et
al. (2021) ont constaté une erreur quadratique moyenne de 8,3°, 2,3° et 3,8° pour les angles de flexion-
extension, de rotation interne-externe et d’abduction-adduction, respectivement, entre la
cinématique de I'orthese et celle du squelette au cours d’'un mouvement de flexion de genou de 100°.
Bien que les différences entre les groupes obéses et non obéses n’aient pas été significatives, il a été
noté que certains mouvements de I'orthése, tels que les déplacements latéraux-médiaux ou la rotation
interne-externe entre |'orthése et le fémur, étaient plus grands pour le groupe non obése. Cette
observation a été rapportée précédemment (Clément et al., 2018) pour les déplacements antérieurs-
postérieurs et latéraux-médiaux, ainsi que pour les rotations dans les plans transversal et frontal. En
outre, il convient de noter que les mouvements de |'orthése ne sont pas systématiquement corrélés
avec l'indice de masse corporelle des sujets. De plus, les quelques corrélations constatées sont faibles
(R%<0.4), suggérant que l'indice de masse corporelle ne semble pas étre principalement responsable
de la variance des mouvements relatifs observés. Par conséquent, I’évaluation des performances de
I'orthése sur un groupe de sujets présentant divers profils anthropométriques semblerait
prometteuse.

Notre étude propose une méthode innovante pour calculer les forces et moments appliqués par une
orthése de genou sur les segments osseux du membre inférieur, dans les six degrés de liberté de
I’espace. Deux approches de modélisation sont proposées et comparées selon leur impact sur le
chargement intersegmentaire au niveau du genou. Ces modeles incluent les coefficients de raideurs
des tissus mous du membre inférieur rapportés dans la littérature dans tous les degrés de liberté
(Shafiei and Behzadipour, 2020), ce qui permet de prendre en compte I'influence de I'interface dans la
modélisation. Dans la littérature (Brandon et al., 2019; Cusin et al., 2018; Della Croce et al., 2013;
Fantini Pagani et al., 2010a; Pollo et al., 2002; Schmalz et al., 2010), des moments de valgus exercés
par des ortheses allant de 2,2Nm a 15Nm ont été rapportés lors de la marche. La variation de ce
moment lors d’un cycle de marche pourrait atteindre jusqu’a 11,3Nm (Cusin et al., 2018). Nos travaux
ont également montré une variation, plus faible, du moment d’abduction-adduction variant entre
0,52Nm a 1,5Nm selon la position de squat adoptée. De plus, en calculant le chargement de I'orthese
pour tous les degrés de liberté, il a été mis en évidence I'existence de moments de rotation interne-
externe et de flexion-extension, variant au cours de la flexion du genou. Ici aussi, le moment
d’extension moyen calculé a 70° de flexion (4,8Nm) est inférieur a ceux rapportés dans la littérature
(Bishop et al., 2023; McGibbon et al., 2021). Enfin, il convient de noter la forte variabilité inter-sujet,
en particulier en ce qui concerne les forces exercées par I'orthése.

Certaines limites de ce travail peuvent étre soulignées. Tout d’abord, un support de positionnement
avec une hauteur réglable a aidé les participants a maintenir la posture dans la cabine EOS et les
patients étaient autorisés a se tenir aux parois de la cabine lorsqu’ils se sentaient mal a I'aise ou
déséquilibrés. Cette consigne était indispensable car certains patients éprouvaient de I'inconfort lors
de positions de fortes flexions, susceptibles de causer de la douleur. Néanmoins, certaines forces
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mesurées sous le pied et donc certains moments intersegmentaires calculés au genou peuvent étre
altérés dans les positions en grande flexion. De plus, chaque partie de I'orthese a été considérée
comme un corps rigide afin de définir son mouvement par rapport au squelette. Le glissement de
I'orthése n’a pas été pris en compte dans notre étude. Cependant, selon les résultats de Pierrat et al.
(2015), ce phénomeéne reste limité par rapport aux déformations des tissus mous. Le serrage de
I'orthese sur le membre inférieur pourrait également étre un facteur important a considérer pour
calculer le chargement. En effet des études antérieures ont montré une relation entre le moment
externe d’abduction appliqué par I'orthese et le serrage (Cusin et al., 2018) ainsi qu’entre la raideur
des tissus mous et la profondeur d’indentation (Fougeron et al., 2020). Les coefficients de raideur des
tissus mous utilisés dans cette étude ont été obtenus a partir de la littérature existante et ne sont donc
pas spécifiques a chacun des sujets étudiés. L’'ensemble de ces hypothéses de modélisation conduit a
des chargements externes qui ne sont pas toujours completement réalistes. En effet, afin de garantir
I’équilibre statique de I'orthése, une étape de contrdle a di étre effectuée. Il est important de noter
que cet équilibre était déja presque respecté pour les moments. Enfin, les erreurs de reconstructions
multi-acquisitions peuvent également influencer la justesse des mouvements relatifs mesurés,
affectant par conséquent le cacul des chargements. Néanmoins ces erreurs ont été quantifiées dans la
these d’Ali Zeighami sur un sujet et restent inférieures a 1,1° et 1,2mm en rotations et translations,
respectivement.

En conclusion, le chargement intersegmentaire differe selon I'approche de modélisation de I'orthese
adoptée. Ainsi, afin d’améliorer I'évaluation des performances des orthéses, cette étude suggere de
prendre en compte les orthéses dans les modéles numériques. |l est tout a fait envisageable que cette
approche de modélisation soit intégrée a une modélisation musculosquelettique dans des travaux
futurs, en vue d’optimiser I'estimation des forces de contact chez les patients atteints d’arthrose et
analyser des activités dynamiques du quotidien tel que la marche.

3.5 Conclusion

Ce chapitre a permis de développer une méthode numérique (SOD, recalage) et des protocoles
expérimentaux pour définir I'interface entre un dispositif externe, tel qu’une orthese de genou, et le
systeme musculosquelettique du membre inférieur.

Dans un premier temps, nos travaux ont tenté de caractériser les propriétés mécaniques des tissus
mous de la jambe et de la cuisse. Bien que des résultats prometteurs aient été observés pour les
raideurs en translations, des incertitudes sur les raideurs en rotations et des difficultés de mise en
ceuvre ont conduit a sélectionner les coefficients rapportés par la littérature pour la suite des travaux.

Les propriétés mécaniques des tissus mous rapportées dans la littérature nous ont ainsi permis de
définir les chargements appliqués par une orthése de genou sur I'articulation tibio-fémorale. Ces
chargements ont été comparés aux valeurs d’études antérieures, bien que peu nombreuses, et des
similitudes ont étés observées. Ces travaux proposent une modélisation d’'une orthese de genou,
prenant en compte les propriétés mécaniques des tissus mous et les mouvements relatifs entre
I'orthese et le squelette. Tout d’abord implémentés lors de calculs de dynamique inverse, ces
chargements semblent influencer notablement le chargement intersegmentaire au niveau du genou.

Ce modeéle de chargement peut alors étre implémenté dans un modele musculosquelettique du
membre inférieur. Il sera intéressant de quantifier |’effet de cette modélisation sur le chargement tibio-
fémoral, parametre primordial dans I'étude d’une population arthrosique. Grace a une estimation plus
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réaliste du chargement articulaire, cette modélisation permettra de comparer des situations avec et
sans orthése, offrant ainsi une évaluation plus fiable des performances d’une orthese de genou. Ces
perspectives sont I'objet du quatriéme chapitre de ce manuscrit.
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4 Chapitre IV : Performances d’une orthese de genou

Ce chapitre applique une analyse musculosquelettique, basée sur les travaux du chapitre Il et y ajoute
la modélisation de l'orthése proposée dans le chapitre Il afin d’étudier les mécanismes de
(dé)chargement articulaire chez des sujets arthrosiques portant une orthése de genou. Dans un
premier temps, ces analyses seront effectuées sur plusieurs postures de squat statique, puis la
dynamique a la marche et au squat dynamique sera étudiée.
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4.1 Introduction

Les orthéses de genou valgisantes sont recommandées pour améliorer la qualité de vie des patients
atteints d’arthrose et retarder une éventuelle chirurgie. La compagnie Médicus, en partenariat avec
Osskin, a mis au point une orthese (Evoke) avec un matériau flexible et ajustable a la morphologie du
participant et un axe polycentrique capable d’engendrer un couplage articulaire entre la flexion-
extension et la rotation interne-externe proche de la cinématique articulaire du genou normal (Walker
et al., 1985). Cette orthése a déja été mentionnée dans le protocole expérimental de la partie 3.4 du
Chapitre 1ll. Ce dispositif est destiné a réaligner, stabiliser et soulager I'articulation du genou. Afin
d’évaluer I'efficacité des ortheses, des paramétres biomécaniques importants pour la détection et le
suivie de la progression de I'arthrose, tels que I'espacement et les moments articulaires, doivent étre
examinés (Yan et al., 2022).

Des travaux antérieurs ont tenté d’évaluer |'efficacité des orthéses, majoritairement pendant la
marche, en examinant d’abord la douleur articulaire (Komistek et al., 1999; Matsuno et al., 1997), les
parametres spatio-temporels tels que la vitesse et/ou la cadence ainsi que I'amplitude de mouvement
(Arazpour et al., 2014; Fesharaki et al., 2020; Kutzner et al., 2011; Lamberg et al., 2016; Laroche et al.,
2014; Schmalz et al., 2010) et certains aspects morphologiques tels que I'espacement articulaire,
I'alignement frontal du genou ou la position des points de contact articulaire (Brand et al., 2017;
Esrafilian et al., 2012; Komistek et al., 1999; Zeighami et al., 2020). Une réduction de la douleur a été
observée chez une majorité de patients (Komistek et al., 1999; Matsuno et al., 1997). Une
augmentation de I'espace articulaire a été révélée (Komistek et al., 1999; Zeighami et al., 2020). L'angle
varus-valgus de l'articulation tibio-fémorale semble aussi réduit en position debout et pendant la
marche avec une orthese valgisante (Brand et al., 2017; Esrafilian et al., 2012). Un déplacement latéral
et antérieur des points de contact médiaux a été observé pour différentes postures de squat statique
(zeighami et al., 2020). Enfin, les études d’Arazpour et al. (2014) et de Fesharaki et al. (2020) ont toutes
deux rapporté une augmentation de la vitesse de marche et de la longueur des pas, une diminution de
I'amplitude de mouvement du genou et aucune différence de cadence. D’un point de vue dynamique,
le moment d'adduction externe du genou (KAM) est I'un des paramétres biomécaniques les plus
couramment utilisés dans I'évaluation des performances d’une orthése de genou (Moyer et al., 2015;
Yan et al.,, 2022). La littérature fait état d'une réduction significative du KAM pendant la marche
(Arazpour et al., 2014; Bhave, 2013; Brand et al., 2017; Della Croce et al., 2013; Esrafilian et al., 2012;
Fantini Pagani et al., 2010a; Fesharaki et al., 2020; Gaasbeek et al., 2007; Hall et al., 2019; Lamberg et
al., 2016; Laroche et al., 2014; Pollo et al., 2002; Toriyama et al., 2011). A l'inverse, I'évolution du
moment de flexion-extension ne semble pas bien définie (Schmalz et al., 2010; Toriyama et al., 2011).
Enfin, une réduction des forces de contact médiales a été rapportée par des mesures in vivo (Kutzner
et al., 2011) et par I'utilisation de modéles musculosquelettiques, bien que I'action mécanique de
I'orthése n'ait pas été modélisée ou bien simplement considérée sous la forme d’'un moment
d'adduction externe pur (Yan et al., 2022). Les modéles musculosquelettiques ont également montré
que la force de contact médiale chez les patients atteints d'arthrose est corrélée aux moments
intersegmentaires et aux positions des points de contact articulaire (Amiri et al., 2023; Dumas et al.,
2020). Ces parametres peuvent typiquement étre altérés avec le port d’'une orthése de genou.

Ce chapitre a pour objectif d’évaluer de maniére quantitative les performances immédiates de
I'orthése Evoke et notamment son influence sur le chargement articulaire. La morphologie, les
parametres dynamiques, les zones de contact au niveau tibio-fémoral et la cinématique 3D seront les
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parameétres évalués au cours de cette étude. L'interface entre I'orthese et le membre inférieur sera
prise en compte lors de cette étude. Une premiére partie s’intéresse a I'étude de postures statiques
de flexion de genou effectuées « sous charge » (squat statique) dans la cabine EOS puis les activités
dynamiques du quotidien telles que la marche et le squat sont analysées.

4.2 Etude Statique

Il est important de noter qu’un des codes Matlab, permettant de déterminer les positions des points
de contact tibio-fémoraux lors de postures statiques a partir de reconstructions osseuses issues
d’images EOS, a été développé par Ali Zeighami lors de ses travaux de thése. Il sera expliqué en détail
et utilisé dans cette étude.

4.2.1 Protocole expérimental et post traitement

Les données expérimentales traitées dans cette étude sont les mémes que celles utilisées dans la partie
3.4 du Chapitre Il : 16 patients arthrosiques ont effectué dix acquisitions EOS sous charge incluant cing
postures de squat statique (0°, 15°, 30°, 45° et 70°) dans deux conditions avec et sans orthése de genou.
Des reconstructions osseuses des segments fémur et tibia ont été réalisées et les points anatomiques
remarquables des autres segments du membre inférieur (pied, patella, pelvis) ont été identifiés sur les
images radiographiques. Deux participants (id=07, id =5) ont été exclus de I'étude deés le début en
raison d’une collecte de données incomplete.

Points de contact articulaires

Les points de contact tibio-fémoraux ont été définis comme étant les points les plus proches entre le
plateau tibial et les condyles fémoraux (Zeighami et al., 2017). Pour ce faire, les maillages des
reconstructions osseuses aux niveaux des condyles fémoraux et du plateau tibial sont utilisés. Les
cartes de distances entre tous les nceuds des condyles et du plateau tibial sont définies, et la plus petite
distance est identifiée. Le nceud correspondant a cette distance minimale est sélectionné, ainsi que les
nceuds ayant une distance dépassant jusqu’a 2mm la distance minimale. La position du point de
contact est alors déterminée en pondérant les positions de tous ces noeuds selon leur distance
interosseuse associée (Figure 30). Les positions des contacts médial et latéral sont déterminées sur les
surfaces du plateau tibial et des condyles fémoraux et sont exprimées dans les repéres anatomiques
locaux des segments osseux afin d’étre utilisées dans le modeéle musculosquelettique.
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Figure 30 : Cartographie des points de contact (CPs) basée sur la distance os-a-os : cas particulier d’un patient
lors des différentes postures de flexion, avec (rouge) et sans (noir) orthése
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Efforts de réaction au sol
Une plateforme de force AMTI (ORS-6) associée a un plancher en bois, spécialement congu pour cette

étude, a permis de mesurer les forces et moments de réaction au sol uniquement sous le pied du
membre inférieur étudié. La force de réaction au sol ainsi que la position du centre de pression (CoP)
pour toutes les postures de squat statique avec et sans orthése ont été analysées. Pour ce faire
I’évolution de la force verticale de réaction au sol ainsi que son orientation dans les plans sagittal et
frontal ont été examinées. Le déplacement du CoP, défini sous le pied, avec le port de I'orthése a
également été étudié pour chaque posture.

4.2.2 Résultats sur I'ensemble de la population

Des analyses préliminaires sur les paramétres morphologiques et dynamiques ont été réalisées de
maniere globale sur I'ensemble de la population. Les évolutions moyennes des parameétres d’intérét
avec le port d’une orthese de genou sont présentées dans le Tableau 14.

Parameétres morphologiques

L’étude des parametres morphologiques a été réalisée a partir des reconstructions osseuses 3D du
fémur et du tibia. L'espacement articulaire est défini comme la distance 3D moyenne os a os dans
chacun des compartiments du genou et I'angle de varus-valgus est défini suivant les axes de I'ISB en
utilisant la séquence de rotation ZXY (X : antérieur-postérieur, Y : supérieur-inférieur, Z : extension-
flexion). Une augmentation générale de I'espacement articulaire a été observée avec le port de
I'orthése dans la plupart des postures adoptées (Figure 31), pouvant atteindre jusqu’a 25% de
I’espacement initial en position debout. Cependant, aucune différence majeure n’a été constatée en
ce qui concerne l'alignement frontal de I'articulation (angle de varus) ou la localisation des points de
contact entre les conditions avec et sans orthése (Figure 30 et Figure 32).

Il convient également de noter que I'axe de 'orthése se trouve systématiquement au-dessus de I'axe
des épicondyles, entre 25mm et 33mm en moyenne et ce positionnement, qui semble inadéquat, tend
a s’intensifier avec la flexion du genou.
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Figure 31 : Distance os-a-os moyenne dans chacun des compartiments médial et latéral de I’articulation tibio-
fémorale avec (rouge) et sans (noir) orthése, pour chaque posture de flexion
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Figure 32 : Alignement frontal moyen de I'articulation tibio-fémoral avec (rouge) et sans (noir) orthese, pour

chaque posture de flexion

Parameétres statiques

L'analyse de la force de réaction au sol a été réalisée en comparant les trois composantes mesurées

avec et sans orthése (Figure 33). Aucune variation majeure de la force exercée au sol n’a été observée.

En ce qui concerne la position du centre de pression (CoP), de légers déplacements ont été remarqués ;

un déplacement avec une tendance générale antérieure et latérale du CoP est particulierement
notable lors de la posture de flexion a 30° (Figure 34). Il faut noter ici que, bien que le genou soit fléchi

exactement a 30°

dans les deux configurations avec et sans orthese, la position de la hanche qui

soutient le tronc peut varier. Ceci peut entrainer un déplacement du centre de gravité et ainsi expliquer

le déplacement du centre de pression.
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Figure 33 : Composantes de la force de réaction au sol pour tous les patients a chaque posture de flexion, avec

(rouge) et sans (noir) orthese
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Figure 34 : Localisation du centre de pression (CoP) sous le pied avec (rouge) et sans (noir) orthése pour une
flexion de genou de 30°. Les fleches noires représentent le déplacement du CoP entre les deux conditions, pour

chaque sujet.

0° 15° 30° 45° 70°
Evolutions morphologiques
Distance os a os +21,5% -6,3% +15,3% +10,7% +11,7%
Angle varus-valgus -0,3° +0,3° -0,1° -0,2° -0,3°
Déplacement des points de contact (mm)
Médial AP +0,3mm -0,2mm +0,3mm -0,4mm -1,1mm
LM +0,4mm -0,5mm -0,2mm +0,2mm -0,5mm
Latéral AP -0,2mm -0,1mm +0,2mm -0,1mm -0,9mm
LM -0,7mm +0,1mm +1,8mm +0,8mm -0,7mm
Evolution Force de réaction du sol
Verticale -1,0% -0,5% +0,2% +5,2% +3,3%
Déplacement du CoP
. -0,3% +2,9 +5,8% +1,9% -6,7%
AP (%longueur du pied) (0,4mm) (4,8mm) (9,1mm) (2,8mm) (10,9mm)
. -3,6% +1,2% +3,5% +1,1% +1,7%
LM (%largeur du pied) (1,8mm) (0,6mm) (1,5mm) (0,2mm) (0,6mm)

AP : antérieur — postérieur ; LM : latéral — médial ; CoP : centre de pression

Tableau 14 : Evolution et déplacement moyen des paramétres morphologiques et statiques avec le port de

4.2.3 Modele musculosquelettique

['orthese

Dans cette étude, un modele du membre inférieur a cing segments comprenant 5 degrés de liberté
articulaires et 43 lignes d'action musculaires a été utilisé. La géométrie des segments osseux, des
articulations et des muscles a été mise a I'échelle en fonction de I'anthropométrie du sujet. Tous les
segments ont été positionnés de maniére a ce que les repéres anatomiques et les articulations
correspondent aux images radiographiques EOS. Chaque segment a été localisé et orienté dans le
systeme de coordonnées global en utilisant les coordonnées naturelles (De Jalén et al., 1986; Dumas
and Cheze, 2007). Les contraintes de I'articulation tibio-fémorale ont été décrites par les positions des

-90-



Guitteny Sacha 2020-2023

points de contact (Zeighami et al., 2018) a chaque posture statique (voir partie 2.1 du Chapitre II).
L'insertion tibiale du tendon patellaire a été définie au niveau de la tubérosité tibiale et la longueur du
tendon, supposée isométrique, est égale a la distance entre l'insertion du tendon sur le tibia et I'apex
distal de la patella, issues des images EOS. L'orthése a été modélisée selon différentes approches
définies dans le chapitre Il : Constant et Sur mesure. Les forces et moments tridimensionnels (j =1 a 3)
appliqués par les ortheses sur 'articulation tibio-fémorale ont été calculés a partir des matrices de
raideurs des tissus mous (K?!), définies par (Shafiei and Behzadipour, 2020), pour chaque segment i (i
=2,4 pour le tibia et le fémur respectivement) :

(7= (5o (13)
M 9t — 9§

(dg,99) = (—4mm, —5°) sont les valeurs de corrections appliquées en position debout entre les
parties fémorale et tibiale de I'orthése. La modélisation de I'orthése a été personnalisée avec le
mouvement de l'orthése (d,9) mesuré sur les radiographies biplanes entre la posture debout et les
postures fléchies. Afin de satisfaire I’équilibre statique de I'orthese, les forces et moments sur chaque
axe ont été révisés comme suit :

{IFI _ { |(F2 = F%)/2] (14)

M| ||(M? = M*%)/2]

Pour toutes les postures de flexion et les différentes modélisations de I'orthése, les forces de contact
et les forces musculo-tendineuses ont été calculées a l'aide de la dynamique inverse et de
I’optimisation statique en minimisant simultanément les forces musculo-tendineuses et les forces de
contact articulaire (voir Chapitre Il).

4.2.4 Résultats : Force articulaires — généralités et classification

La Figure 35 présente la force de contact totale ainsi que sa distribution entre les compartiments
médial et latéral de I'articulation tibio-fémorale, en montrant le rapport entre les deux conditions avec
et sans orthése pour tous les sujets a chaque posture de squat statique. Le Tableau 15 rapporte
I’évolution moyenne du chargement avec le port de l'orthése, exprimée en pourcentage du
chargement moyen sans orthése et prédite selon les différentes approches de modélisation de
I’orthese pour chaque posture de flexion.

En position debout, toutes les approches de modélisation de I'orthese (y compris lorsqu’aucun
chargement externe n’est appliqué) ont prédit un déchargement du compartiment médial, avec un
transfert de charge vers le compartiment latéral ; la force totale semble inchangée. La modélisation
Sur Mesure prédit une diminution médiale de 9,1% et une augmentation latérale de 26,4%. En position
fléchie, lorsqu’aucun chargement externe n’est appliqué (Sans modeéle), le modele n’a montré aucune
modification des forces de contact, sauf lors de la flexion profonde (70°), ou un chargement plus
important a été trouvé dans le compartiment médial, avec une augmentation moyenne de 6,6%. En
utilisant soit I'approche de modélisation Constant ou Sur Mesure, une diminution générale de la force
médiale a été observée en position fléchie, la diminution maximale atteignant en moyenne 15,2% a
15° de flexion. Enfin, une diminution des forces de contact totales a été observée pour les positions
fléchies avec la modélisation Sur Mesure, atteignant en moyenne 10,8% a 15° de flexion. Il faut noter
qgue I'orthése se comporte différemment selon les sujets ; on remarque une grande variabilité dans les
résultats.
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Pour les résultats issus de la modélisation Sur Mesure, la Figure 36 étudie les corrélations entre les
forces de contact médiale et totale et les moments intersegmentaires d’abduction (KAM) et de flexion
(KFM) ainsi que la position médiale-latérale des points de contact du compartiment médial. Des
relations ont été observées entre la force médiale et le moment d’abduction (R? = 0,15 et R = 0,18,
p<0,05 avec et sans orthése, respectivement) et le moment de flexion (R? = 0,23 et R* = 0,23, p<0,05
avec et sans orthése, respectivement). Le port de I'orthese altére I[égerement la pente de ces courbes.
Enfin une relation a été observée entre la force totale et le moment de flexion (R = 0,82 et R>= 0,83,
p<0,05 avec et sans orthése, respectivement). Aucune corrélation n’a été trouvée entre la force
médiale et la position des points de contact.

Force de Mode‘le 0° 15° 30° a5° 70° ] Nbr.
contact d’orthese déchargements
Sans modele -5,5% -1,0% -1,8% -0,5% +6,7% Entre 6 et 9
Médial Constant -9,1% -8,5% -8,4% -6,1% +0,7% Entre 8 et 10
Sur Mesure -9,1% -15,2%  -15,2%  -12,9% -6,6% Entre 9 et 10
Sans modele +17,9%  -7,9% -2,5% -0,5% 7,6% Entre 3 et 8
Latéral Constant +26,4% -0,2%  +3,15% +3,5% +11,2% Entre 2 et 6
Sur Mesure +26,4%  -6,2% -3,9% -3,6% +0,7% Entre 2 et 8
Sans modele +1,4% -4,4% -2,1% -0,5% +8,4% Entre 4 et 9
Total Constant +1,3% -4,4% -2,2% -0,4% +8,4% Entre5et 9
Sur Mesure +1,3% -10,8% -9,1% -7,3% -2,3% Entre 7 et 11

Tableau 15 : Evolutions moyennes du chargement tibio-fémoral avec orthése — Comparaison des modélisations.
La derniere colonne rapporte le nombre de patients pour lesquels la force articulaire a diminuée avec l'orthése ;
un interval est rapporté car dépendant de la posture de flexion.
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Figure 35 : Ratio du chargement tibio-fémoral avec et sans orthése pour chaque posture de flexion - Force totale
et distribution entre les compartiments
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Figure 36 : Corrélations entre les forces de contact médiale, totale et les moments d’abduction, de flexion ainsi
que la position latérale-médiale des points de contact médiaux. Sans orthése (points noirs) et avec orthése
(points rouges) — Résultats issus de la modélisation Sur Mesure

Une étude de classification a été réalisée en utilisant la méthode k-means. Cette approche permet de
regrouper les données en différents groupes, selon les similarités identifiées dans les paramétres
sélectionnés en minimisant la somme des distances euclidiennes au carré. Dans cette étude, nous
avons appliqué la méthode k-means a I'ensemble des parameétres suivants, parameétres jugés
pertinents dans I'étude des performances d’une orthéese de genou :

e Angle de flexion — extension externe (0°, 15°, 30°, 45°, 70°)

e Angle de varus - valgus sans orthese

e Ratio entre les forces de contact médiale et totale sans orthése

e  Moment d’abduction sans orthése

e Déplacement latéral-médial des points de contact médiaux avec orthese

e Evolution de I'angle de varus — valgus avec orthése

e Evolution du ratio entre les forces de contact médiale et totale avec orthese
e Evolution du moment d’abduction avec orthése

Il est important de noter que la premiere moitié - a I’'exception de I'angle de flexion-extension - de ces
parametres sont issus des données acquises sans orthese et la deuxieme partie correspondent aux
variations de paramétres biomécaniques avec l'orthése. Les résultats issus de la modélisation Sur
Mesure sont utilisés. En étudiant les parametres tels que la distribution de la force de contact, le
moment intersegmentaire d’abduction (KAM) ainsi que la position médiale-latérale des points de
contact, I'objectif est de regrouper les sujets et leurs résultats en différents groupes. Les données de
69 essais ont été examinées - provenant de 14 sujets ayant effectué 5 positions de flexion (4 pour I'un
des sujets).

Trois groupes, de taille équivalente, ont été identifiés et les résultats de cette classification sont
présentés dans la Figure 37 et le Tableau 16. Le groupe n°1 rassemble la majorité des postures les plus
fléchies. Lors de ces postures, l'orthese ne semble pas impacter les différents parametres
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biomécaniques. Les caractéristiques communes du groupe n°3, issues des données sans orthése, sont
les suivantes : un angle de varus-valgus supérieur a 5°, une force de contact médial supérieure a 0,5
fois la force totale et un moment d’abduction élevé. Dans ce groupe, une réduction moyenne de 11,2%
du ratio de la force de contact dans le compartiment médial a été observée avec le port de I'orthése.
Le groupe n°2 présente des caractéristiques sans orthése opposée a celles du groupe n°3, et le
chargement articulaire semble inchangé avec le port de I'orthese.

En outre, un déplacement moyen médial (16,4% de la largeur du pied) et antérieur (36,0% de la
longueur du pied) du centre de pression (CoP), ainsi qu’une augmentation moyenne de 0,03PC de la
composante verticale de la force de réaction au sol ont été observés dans le groupe n°2. A l'inverse
une diminution moyenne de 0,03PC de la force de réaction au sol a été observée dans le groupe n°3.

Sans orthése Evolution
Groupe mesur:es Angle Angle Distribution KAM Déplacement Angle Distribution KAM
FE(°) AA(°) KCF (PC) (PC*H) LM CPs(mm) AA(°) KCF (PC) (PC*H)
1 29 55 6,0 0,38 0,3¢3 -0,3 -0,2 -0,03 +0,7¢3
2 20 18 3,6 0,43 -1,3¢3 +1,8 0,0 +0,04 -0,9¢3
3 20 11 6,6 0,67 -4,2¢3 -1,3 -0,1 -0,13 +1,3¢3

FE : flexion — extension ; KCF : force de contact du genou ; KAM : moment d’abduction du genou ; PC : poids
corporel ; H : taille ; LM : latéral — médial ; AA : adduction — abduction ; CPs : points de contacts

Tableau 16 : Moyennes des paramétres selon la classification k-means

Sans orthése
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Figure 37 : Paramétres biomécaniques évalués pour les différents groupes de la classification k-means :
parameétres issus des essais sans orthése (1¢"¢ ligne) et variations des paramétres avec orthése (2¢™¢ ligne)
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4.2.5 Discussion

Cette étude vise a évaluer l'impact d’'une orthése valgisante de genou sur les paramétres
biomécaniques de [I'articulation en utilisant la radiographique biplane et un modele
musculosquelettique personnalisé au sujet. Cette étude integre I'orthése dans I'approche numérique
et prend ainsi en compte le comportement mécanique des tissus mous du membre inférieur. Notre
étude rapporte un déchargement du compartiment médial du genou lors du port de l'orthése
dépendant de I'angle de flexion du genou, comme observé dans des études antérieures (Yan et al.,
2022). Un transfert de charge vers le compartiment latéral a été observé en position debout, comme
le montrent également des études précédentes (Brandon et al., 2019; Kutzner et al., 2011; Pollo et al.,
2002). Il est important de noter que ces études n’ont pas rapporté de modifications de la force
articulaire totale, contrairement a notre étude. En effet, contrairement a la présente étude, les travaux
précédents n’ont pas pris en compte le chargement appliqué par I'orthese dans les degrés de liberté
autres que le moment d’abduction-adduction et ne modélisent notamment pas le moment de flexion
- extension. Comme observé dans notre étude, il a été révélé qu’un moment d’extension appliqué par
une orthése pouvait entrainer un déchargement de I'articulation tibio-fémorale (Bishop et al., 2023).
Notre étude a ainsi démontré la pertinence de modéliser le chargement externe appliqué par I'orthése
dans tous les degrés de liberté.

Notre étude confirme les mécanismes de déchargement du genou, suggérant que le moment
d’abduction du genou (KAM) et le moment de flexion (KFM) sont associés respectivement a la
distribution et a I'intensité du chargement articulaire (Amiri et al., 2023; Holder et al., 2022; Kumar et
al., 2013; Zeighami et al., 2021). Contrairement a ce qui a été observé précédemment (Dumas et al.,
2020), aucune corrélation n’a été trouvée entre la force médiale et la position des points de contact.
Selon Dumas et al. (2020), pour réduire la force de contact médiale, la position des points de contact
doit étre déplacée vers la direction médiale. Cependant, il semble que les points de contact soient déja
situés plus médialement chez les patients arthrosiques (Zeighami et al., 2017). Cela n’est peut-étre
donc pas nécessairement l'objectif a atteindre avec l'orthése. De plus, dans notre étude, le
déplacement des points de contact reste trés faible pour de nombreux patients et postures. En outre,
la méthode de classification k-means a permis de regrouper les sujets en différents groupes présentant
des similitudes dans leurs moments intersegmentaires et leur chargement de contact articulaire. En
analysant les caractéristiques distinctives de chaque groupe et les différences observées dans leurs
réponses biomécaniques, les effets de I'orthése ont pu étre examinés plus en détail. Comme l'indique
la littérature (Clouthier et al., 2017), I'efficacité des ortheses semble dépendre de la sévérité de la
maladie et doit étre évaluée au cas par cas.

Enfin, il convient de noter que I'orthese est congue pour fonctionner en position jambe tendue et non
fléchie, tout comme cela est décrit dans la littérature (Cusin et al., 2018; Huber et al., 2021; Laroche et
al., 2014). Ici, le moment d’abduction externe appliqué par I'orthése diminue avec la flexion du genou,
ce qui semble donc cohérent. On peut également noter qu’un des groupes issus de la classification
comprenait essentiellement les postures avec une plus grande flexion et présentant des effets de
I'orthése limités.

Néanmoins, notre étude présente certaines limitations qui doivent étre soulignées. Les mémes limites
que celles mentionnées dans le chapitre Ill partie 3.4 restes pertinentes (présence d’un support de
positionnement a l'intérieur de la cabine EQS, hypothése de modélisation de I'orthese, raideur des
tissus mous basée sur les données de la littérature). Il convient aussi de souligner que les images
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radiographiques ont indiqué que l'axe de l'orthése ne coincidait pas avec 'axe anatomique des
épicondyles dans la plupart des cas, ce qui implique un mauvais positionnement de 'orthése. Ce
mauvais positionnement pourrait ainsi influencer 'efficacité de I'orthése.

Des pistes d’amélioration pour de futures recherches incluent la personnalisation des parameétres
musculaires du modéle tels que les forces isométriques maximales et/ou la localisation des insertions
et origines musculaires. Ces altérations permettraient d’améliorer les prédictions du modele,
notamment lors de fortes flexions de genou. L’évaluation des performances de I'orthese lors d’activités
dynamiques du quotidien telles que la marche et le squat fera I'objet de la section suivante et
permettra d’approfondir davantage nos connaissances.

4.3 Etude dynamique

Etant donné que le protocole expérimental suivant a été élaboré et mis en place dans le cadre de ces
travaux de thése, il sera davantage détaillé que les protocoles précédents. Il est important de noter
gue les reconstructions osseuses des segments fémur et tibia issues des images radiographiques ont
été effectuées par Victor Baisamy, étudiant a la maitrise au sein du LIO. C’'est également Victor Baisamy
qui a collecté les points anatomiques nécessaires pour décrire les positions anatomiques des autres
segments du membre inférieur (le pelvis, le pied et la patella). Victor Baisamy, Camille Lenormand
(étudiante au doctorat au LIO), Ali Zeighami (Post-doctorant au LIO), Boubacar Fof (radiologue au
CHUM) et Jacinte Bleau (orthésiste et présidente du laboratoire d’orthopédie Médicus) ont apporté
une aide précieuse afin de réaliser les expérimentations de cette étude.

4.3.1 Protocole expérimental

Les données expérimentales utilisées dans cette étude sont le résultat d’'un protocole expérimental
mis en ceuvre auprés de 45 patients. Les 11 premiers patients ont été réalisés lors de mon séjour de 6
mois au LIO. Seules les données de 5 de ces patients ont pu étre traitées et analysées lors de ces travaux
de doctorat par souci de temps. Ces 5 patients sont 2 hommes et 3 femmes, agés de 5316 ans, pesant
93,6+20,3 kg et mesurant 1,7+0,1 m, atteints d’arthrose prépondérante au niveau du compartiment
médial en attente d’une opération chirurgicale. Les critéres d’exclusions lors du recrutement des
patients sont listés en Annexe 10.

Une orthése valgisante personnalisée, Evoke (Osskin, Ortho Inc., Montréal, Canada), a été fabriquée
pour chaque participant. Grace a la technologie de scan 3D (/pad + Structure Sensor), la morphologie
de chacun des patients a été enregistrée. Cette procédure permet d’obtenir un modele de I'enveloppe
externe précis du membre inférieur, lequel sera ensuite utilisé pour la fabrication de quatre ortheses
personnalisées (Figure 38). Dans cette étude, quatre conditions de corrections seront étudiées. Une
médialisation maximale de 6mm et un angle de valgus maximum de 11° de correction seront imposés
entre les structures tibiale et fémorale de I'orthése. Les 4 conditions sont : 4mm/7° (orthése noire),
4mm/11° (rouge), 6mm/7° (bleue) et 6mm/11° (blanche). Des recommandations pour placer, porter
et utiliser I'orthése correctement ont été données aux patients par |'orthésiste. L'ordre du port des
quatre ortheses est randomisé lors des tests expérimentaux réalisés par la suite (imagerie EOS et
analyse du mouvement) pour limiter I'effet séquence. Durant les tests expérimentaux, les ortheses
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sont placées par une orthésiste afin d’éviter le mauvais positionnement de ces orthéses qui a pu étre
observé dans |'étude précédente.

Tous les patients ont bénéficié d’'une période d’adaptation au port de l'orthése de 2 semaines
minimum avant de participer aux tests expérimentaux. Une évaluation clinique et radiologique a été
effectuée par un chirurgien orthopédiste du département orthopédique du Centre Hospitalier de
I’'Université de Montréal (CHUM). Tous les sujets ont rempli un formulaire de consentement approuvé
par les comités éthiques du centre de recherche du CHUM et de I'Ecole de Technologie Supérieur (ETS).
Un premier questionnaire KOOS est complété par les participants lors du recrutement (avant le port
de I'orthése) puis un second est complété apres les 2 semaines d’adaptation.

Figure 38 : Création sur mesure de I'orthese a partir des données de numeérisation 3D (Ipad + Structure Sensor)
de la morphologie du membre inférieur du patient. (lllustrations fournies par le laboratoire Médicus)

Imagerie EOS
Deux postures « en charge » sont adoptées par les patients - la position debout et une position de

flexion de 25° - pour lesquelles une paire d’images radiographiques biplans a faibles doses (EOS) est
acquise (durée d’environ ~10s/acquisition). Le radiologue s’assure ici que la partie haute du bassin ainsi
qgue I'ensemble du membre inférieur (fémur, tibia, pied) étudié soient visibles sur I'acquisition. Chaque
posture est répétée avec chacun des 4 designs d’orthese et sans orthése. Un temps de pause de
qguelques minutes est accordé au participant entre chaque orthése. Un goniométre biaxial électrique
(Penny & Giles, Noraxon) est placé dans le plan sagittal de la jambe et de la cuisse afin de contréler
I'angle de flexion-extension du genou en temps réel et s’assurer que le participant effectue les mémes
angles de flexion entre les différentes conditions (avec et sans orthése). Une plateforme de force AMTI
(ORS-6) est fixée a I'intérieur de la cabine EOS et un plancher en bois a été congu pour isoler les forces
de réaction au sol sous le pied étudié, tandis que les deux pieds sont maintenus au méme niveau. Un
capteur inertiel de type Noraxon inc. est placé au niveau des épines iliaques postérieures afin de suivre
I’orientation du pelvis entre la position debout et la position fléchie. Dix capteurs de type Noraxon inc.
sont aussi placés de maniére bilatérale sur le membre inférieur afin de mesurer I'activité EMG des
muscles suivants : le vaste médial, le semi-tendineux, le droit fémoral, le gastrocnémien latéral et le
tibial antérieur. La disposition des capteurs EMGs sur les muscles est réalisée selon les normes
proposées par le SENIAM (voir Annexe 10). En raison d’'un encombrement important des membres
inférieurs, seuls cing muscles ont été sélectionnés ici. Les critéres de sélection incluent les muscles
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entourant le genou, dont I'activité musculaire peut étre correctement mesurée en surface (gros
muscles) et étant accessibles avec I'orthese (exclusion du biceps fémoral par exemple). Dans cette
étude, l'activité musculaire sera utilisée principalement pour vérifier la cohérence du modele
musculosquelettique (parametre de concordance défini par Giroux et al. (2013)). Les muscles
sélectionnés sont donc ceux jouant un réle important dans les mouvements étudiés ; en particulier ici
la flexion-extension du genou. Enfin, six marqueurs réfléchissants sont collés sur chaque partie, tibiale
et fémorale, de I'orthése.

Analyse du mouvement

A leur arrivée dans la salle d’analyse du mouvement du LIO, les patients revétent un short afin de ne
pas géner I'enregistrement des données. Les données anthropométriques comprenant I'age, la taille
et le poids ont été collectées. Ensuite, le mouvement de chacun des patients est enregistré au
laboratoire d’analyse du mouvement pour trois activités : la marche sur tapis roulant (pendant 2
minutes), le squat (3 descentes-ascensions), le lever de chaise (3 répétitions). Chaque patient bénéficie
d’une période d’adaptation de 10 minutes a la marche sur tapis roulant. Ce temps permet également
de déterminer la vitesse de marche confortable de chacun des patients afin que I'essai se rapproche le
plus possible de la réalité. Pour cela, le patient commence a marcher sur le tapis a une vitesse de
1,4km/h considérée comme faible (Bohannon and Williams Andrews, 2011), puis I'opérateur
augmente la vitesse par incréments de 0,3km/h jusqu’a ce qu’elle soit jugée trop rapide par le patient.
L’opérateur diminue ensuite la vitesse d’un incrément et vérifie si celle-ci convient au patient. Cette
vitesse est collectée pour chacun des sujets et est utilisée pour toutes les conditions, avec et sans
orthése. L'assise de chaise n’est pas étudiée dans ces travaux. Un essai statique de 5 secondes en
position debout, les bras en forme de « T » (Figure 39) est également réalisé. Un tapis roulant
instrumenté (AMTI) a deux voies a permis |'enregistrement des forces et des moments de réaction
sous chacun des pieds indépendamment durant tous les essais. Un systeme optoélectronique a 12
caméras vidéo de type VICON (Nexus) a permis I'acquisition de la cinématique 3D des deux membres
inférieurs (en détail) et des membres supérieurs (plus grossierement) durant les trois activités. Chaque
activité est répétée avec chacun des 4 designs d’orthese et sans orthése. La configuration des
marqueurs réfléchissants utilisée afin de collecter la cinématique des patients lors des trois activités
est représentée Figure 40 pour la condition avec orthése du c6té droit. Comme on peut le voir, des
marqueurs cutanés ont été directement collés sur la peau et localisés sur certains points anatomiques
palpables. D’autres marqueurs sont collés sur des plaques rigides, dites plaques ancillaires, elles-
mémes attachées sur un support flexible permettant de s’adapter a la forme des membres inférieurs.
Chaque plaque ancillaire est équipée de quatre marqueurs. De plus, cing marqueurs sont aussi
disposés sur chaque partie fémorale et tibiale de I'orthése. Enfin des essais de « pointage » sont
effectués afin de repérer les points anatomiques pour lesquels il n’est pas envisageable, par souci de
confort et de faisabilité, de coller des marqueurs sur la peau. En effet aucun marqueur cutané n’a été
collé au niveau du pelvis afin d’éviter tout inconfort pour les patients. Les épines iliaques supérieures
antérieures et postérieures sont donc « pointées » avec une sonde Optotrack instrumentée de quatre
marqueurs, lors d’essais statiques de 5s. De méme, lors des conditions avec orthese, les marqueurs
initialement positionnés sur les épicondyles lors du passage sans orthése ne peuvent plus rester collés
sur la peau. Par conséquent, des essais de « pointage » sont réalisés pour ces deux points. Enfin, des
électrodes (capteur Noraxons inc.) sont disposées de la méme maniére que lors des sessions d’imagerie
médicale afin de mesurer I'activité EMG.
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Figure 39 : Capture du mouvement avec systéeme Vicon : A) Essai de calibration statique « pose en T », B) Essai
de marche sur tapis roulant.

Marqueurs cutanés

Pointage

RSAT LSAT i
Plaques ancillaires

X > 0O O

Marqueur cutané pour identifier c6té gauche

Membre supérieur D/G ; Pelvis D/G ; Pied D/G
Cuisse D/G ;
Jambe D/G;

LFC  RFC RFM1 LFM1

Les acronymes des noms des marqueurs sont définis dans I’Annexe 10. D : droite, G : gauche

Figure 40 : Configuration de I’ensemble des marqueurs réfléchissants placés sur le patient pour I'analyse du
mouvement. Post-traitement sur le logiciel Nexus.
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4.3.2 Post traitement

Imagerie EOS

Les images radiographiques ont permis de construire les reconstructions 3D des segments osseux du
fémur et du tibia. Les mémes points anatomiques caractéristiques que ceux décrits dans le Chapitre Il
partie 3.4 ont été pointés sur les autres segments du membre inférieur.

Aucune analyse musculosquelettique n’a été menée sur les essais statiques des acquisitions d’imagerie
qui ne comportent que deux postures (0° et 25° de flexion). Les activités EMG ainsi que les forces de
réaction du sol mesurées lors de I'acquisition d’imagerie n’ont donc pas été étudiées. Les données
inertielles du capteur placé sur le pelvis pourraient permettre de définir I'orientation 3D relative du
pelvis entre la position debout et la position fléchie. Cette orientation peut étre définie a I'aide du
guaternion unitaire donné par le capteur ; une méthode a été explorée dans ces travaux de these et
est présentée en Annexe 11. Il serait en effet intéressant d’inclure cette donnée, qui était absente lors
de I'analyse des données statiques acquises en 2017-2019, afin de prendre en compte la rotation du
bassin lors de la flexion dans le modéle musculosquelettique. Enfin, il serait pertinent de s’intéresser a
I"activité musculaire notamment du cété controlatéral lors de ces postures de squat statique pour
étudier les effets compensatoires par exemple.

Analyse du mouvement

Les captures d’analyse du mouvement des essais statiques et dynamiques ont d’abord été labélisées
sur le logiciel Nexus selon un modeéle décrivant la configuration des marqueurs (Figure 40). Afin de
résoudre le probleme des occultationsh, une étape de remplissage des trous dans les trajectoires des
marqueurs est ensuite réalisée sur le logiciel Nexus en utilisant des méthodes d’interpolation par
courbe et de suivi de la trajectoire de corps rigides. En effet, lorsqu’au moins trois marqueurs du méme
segment rigides restent visibles, cette derniere méthode est préférée.

Les coordonnées des points anatomiques du pelvis (épines iliaques supérieures antérieures et
postérieures) et du fémur (épicondyles médial et fémoral) pointés lors d’essais statiques sont
exprimées dans le repére global du laboratoire. Afin de les ajouter aux essais dynamiques, la matrice
de transformation entre le repére global et le repére local du pelvis (ou du fémur) est calculée dans
chacun des essais (statique et dynamique). Une fois les positions des points anatomiques définies dans
les reperes anatomiques osseux locauy, il est ainsi possible de connaitre leur position, a chaque instant,
exprimée dans le repére global du laboratoire associé a I’essai dynamique étudié.

Les forces de réaction au sol ainsi que les activations musculaires sont directement synchronisées avec
les données d’analyses du mouvement grace a l'acquisition réalisée sur le logiciel Nexus. Pour traiter
les données .c3d dans Matlab, la boite a outils Matlab BTK est utilisée (Barre and Armand, 2014). Le
centre de pression est calculé a partir des données de réaction au sol. Les données du sujet SO08 avec
orthése rouge n’ont pas été traitées car les forces de réaction au sol n’ont pas été collectées. Les
données de squat du sujet SO05 avec orthése rouge n’ont pas été étudiées car le patient n’est pas
revenu suffisamment en extension entre les squats de cette série.

Les données de lever de chaise n’ont pas été étudiées dans ces travaux de these par souci de temps.

4.3.3 Modele musculosquelettique

Le modeéle musculosquelettique décrit précédemment dans ces travaux de thése est utilisé dans cette
étude : cing segments (pied, tibia/fibula, patella, fémur et pelvis), quatre articulations et quarante-
trois lignes d’action musculaires sont modélisés. La seule différence dans cette partie concerne la

- 100 -



Guitteny Sacha 2020-2023

modélisation de I'articulation tibio-fémorale. Les segments et leurs géométries musculaires associées
sont mis a I"échelle individuellement selon I'anthropométrie du sujet ; plus précisément selon les
longueurs des segments issues de I'imagerie médicale. Plusieurs parameétres, initialement issus du
modele générique de Delp et al. (1990) ont été personnalisés grace a I'imagerie médicale : les positions
des centres articulaires de la cheville et de la hanche, I'angle entre I'axe de flexion-extension de la
cheville et I'axe subtalaire ainsi que les angles entre I'axe du pivot de la liaison patello-fémorale et les
axes antérieur-postérieur et latéral-médial du fémur. Le centre et I’axe de la liaison patello-fémoral,
modélisée par une liaison pivot, sont définis a partir de la reconstruction osseuse de la trochlée
fémorale. La tubérosité tibiale est utilisée pour définir I'insertion du tendon patellaire, et la longueur
du tendon est définie telle la distance entre la tubérosité tibiale et I'apex de la patella, identifié sur les
images radiographiques.

Articulation tibio-fémorale

Le modele de l'articulation tibio-fémorale a di étre modifié dans cette étude car les trajectoires des
points de contact au cours du mouvement n’étaient pas connues (car définies par seulement deux
postures EOS a 0° et 25° de flexion du genou). Le choix s’est porté sur I'utilisation d’'un mécanisme
parallele sphéres sur plans avec ligaments ACL, PCL, MCL et LCL déformables (Gasparutto et al., 2015).
Les parameétres de ce modele, c’est-a-dire les centres et les rayons des condyles fémoraux, les
insertions et origines des ligaments ainsi que les points et normales des plateaux tibiaux, sont
personnalisés grace aux reconstructions osseuses issues de I'imagerie médicale (Figure 41) (Clément
et al., 2015). Tous ces parameétres sont exprimés dans les reperes anatomiques locaux des segments
osseux tibia et fémur. Les déformations des quatre ligaments modélisés ici sont minimisées a |'aide de
la méthode de pénalisation, et les contraintes cinématiques associées au contact spheéres sur plans
sont les suivantes :

Vl V4 1
(N,* Qs —N,2 Q) -N;?Q, — d*

(I)I’I("F = 2 5 2
V, V.
(N, Q. —N,>Q,) -N;2Q, — d?

j
Vi

avec N1

, la matrice d’interpolation pour le marqueur j du segment i ; Q;, le vecteur des coordonnées

)]
. n . . . .
naturelles du segment i ; NZZ, la matrice d’interpolation des normales des plans tibiaux et d, les

rayons des condyles.

Orthése de genou
L'orthése de genou est intégrée au modele cinématique via les marqueurs disposés sur chacune des

parties fémorale et tibiale. Ces deux ensembles de marqueurs sont associés aux segments 0sseux sous-
jacents lors de I'optimisation cinématique. Le chargement de I'orthese est ensuite modélisé comme
expliqué dans le Chapitre IIl. Pour cela, la position initiale de I'orthése par rapport aux segments osseux
est définie en utilisant les données collectées lors de I'essai statique en position debout. Ensuite, la
position des marqueurs collés sur I'orthése a chaque instant est utilisée pour déterminer, selon la
méthode décrite dans le Chapitre Ill, leurs mouvements relatifs par rapport aux segments osseux. Il est
a noter que le calcul du mouvement relatif apres I'étape d’optimisation multi-segmentaire minimise le

mouvement relatif calculé, mais permet de se baser sur la cinématique osseuse la plus réaliste possible.
Le chargement externe appliqué par I'orthése au niveau du genou peut alors étre calculé en utilisant

les raideurs des tissus mous (Shafiei and Behzadipour, 2020).
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Points de contact et optimisation statique
La position et I'orientation des segments ont été estimées pendant les mouvements de marche et de

squat par cinématique inverse. La cinématique tibio-fémorale décrite avec le mécanisme parallele a
été appliquée aux reconstructions osseuses afin de déterminer les trajectoires des points de contact
(méthode expliquée dans la premiere partie de ce chapitre) au cours du mouvement étudié (Figure
41). Dans la littérature, des résultats similaires ont été observés entre les points de contact issus du
modeéle de mécanisme paralléle personnalisé et ceux provenant directement de I'imagerie médicale
lors d’un squat (Clément et al., 2015). Les contraintes cinématiques de I'articulation tibio-fémorale et
la jacobienne des contraintes sont alors recalculées (en fonction des points de contact) telles que
présentées dans le premier chapitre (conditions de contact). Les forces de contact du genou dans les
compartiments médial et latéral de [l'articulation tibio-fémorale ainsi que les forces musculo-
tendineuses ont été calculées par dynamique inverse et optimisation statique en minimisant
simultanément les forces musculo-tendineuses et les forces de contact articulaire (voir Chapitre II).

+ Modeéles

QO Modele + Reconstructions

Figure 41 : Trajectoires des points de contact médiale et latérale définies directement par les positions des
sphéres sur les plans (croix) et issues de la cinématique prédite par le mécanisme parallele et appliquée aux
reconstructions osseuses du fémur et du tibia (ronds).

4.3.4 Résultats

La cinématique tibio-fémorale issue du modele de mécanisme paralléle et la position des points de
contact a 0° et 25° de flexion du genou ont été comparées aux mesures obtenues par imagerie
médicale (EOS) afin d’évaluer les prédictions de ce modeéle cinématique personnalisé. Par la suite, les
efforts appliqués par les orthéses sont analysés et comparés aux efforts trouvés lors de I'étude statique
de la partie 3.4 du Chapitre Ill. Enfin, les performances des différents designs d’orthese sont évaluées
en termes de cinématique tibio-fémorale et de forces de contact. Les différents designs d’orthéses
sont identifiés par des couleurs distinctes (blanche, rouge, bleue et noire) et seront donc désignés par
leur couleur respective dans les analyses suivantes. L'orthése blanche sera représentée par la couleur
jaune dans les figures de cette partie.

4.3.4.1 Evaluation du mécanisme paralléle personnalisé
Afin d’évaluer le modéle de mécanisme parallele utilisé pour représenter |'articulation tibio-fémorale,
les acquisitions EOS et les essais de squat sans orthése ont été analysés.
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Le modele de mécanisme paralléle personnalisé a été utilisé pour prédire la cinématique de
I"articulation tibio-fémorale. Lors d’un squat dynamique, les postures de flexion les plus proches de
celles capturées par I'imagerie EOS (flexion externe de 0° et 25°) ont été identifiées en sélectionnant
les postures ol les angles de flexion anatomiques (entre les segments osseux) étaient les plus proches.
Les cinématiques 3D prédites lors de ces postures sont ainsi récupérées et comparées a la position
relative des segments osseux du fémur et du tibia dans chacune de ces postures dans la cabine EOS.
Pour chaque degré de liberté, I'erreur quadratique moyenne a été calculée (Tableau 17). Les résultats
obtenus sont comparables a ceux rapportés par la littérature évaluant les modeles cinématiques de
genou (Barzan et al., 2019; Clément et al., 2015; Gasparutto et al., 2015; Richard et al., 2017). Des
erreurs maximales sont retrouvées sur la translation antérieure-postérieure et la rotation interne-
externe.

Les cartes de distance entre les surfaces osseuses ont été calculées a partir des reconstructions
obtenues par imagerie EOS pour chaque posture. De la méme maniére les cartes de distances ont été
calculées a partir des positions des segments osseux prédites par le modele cinématique personnalisé.
Ces cartes ont été comparées qualitativement pour chaque patient (Figure 42 et Annexe 12).
L’estimation de la position des points de contact a été évaluée quantitativement en calculant la
distance tridimensionnelle entre les points de contact issus directement des reconstructions osseuses
et ceux déduits de la cinématique prédite par le modéle. Il a été observé une augmentation de I'erreur
sur la position des points de contact médiaux en posture fléchie. Des différences atteignant 9,7mm et
10,9mm ont été constatées dans les compartiments latéral et médial, respectivement.

RMSE [Min ; Max] 0° 25°
Extension (+) / Flexion (-) 5,1[-7,5;-3,3] 0,2 [-0,3;0,3]
Rotations (°) Adduction (+) / Abduction (-) 0,7 [-0,8;0,7] 2,6 [-5,4;0,8]
Interne (+) / Externe (-) 3,3[-2,9;5,0] 6,9 [-10,6; -1,4]
Antérieur (+) / Postérieur (-) 3,1[1,4;4,3] 4,6 [-0,9;7,1]
Translations (mm) Supérieur (+) / Inférieur (-) 0,8[-0,7; 1,6] 2,2[-3,8;1,8]
Latéral (+) / Médial (-) 1,7 [-2,8;0,7] 1,7 [-2,5;1,3]
Distance 3D - Points ~ Médial 1,9[0,9; 2,5] 6,1[1,7;10,9]
de contact (mm) Latéral 5,4[0,8;9,7] 3,6 [0,5;7,5]

Tableau 17 : Erreurs quadratiques moyennes (RMSE) entre la cinématique de I'articulation tibio-fémorale
prédite par le modéle et mesurée sur les reconstructions osseuses issues des acquisitions EOS, a 0° et 25° de
flexion.
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S001 EOS Modele + Reconstructions

Oo

25°

Figure 42: Cartes des distances o0s-a-os (en mm) entre le fémur et le tibia, mesurées a partir des acquisitions EOS
(1¢¢ colonne) et du modéle cinématique (2¢™¢ colonne)

4.3.4.2 Efforts des orthéses

La Figure 43 et la Figure 44 représentent les forces et moments appliqués par I'orthése sur le segment
tibia, lors du squat et de la marche, respectivement. Les figures de I’Annexe 13 présentent la variabilité
entre les sujets.

Dans un premier temps, les résultats au squat ont été analysés afin de les comparer a ceux obtenus
lors de postures de squat statique, étudiées dans le Chapitre Ill. Les forces antérieure-postérieure et
supérieure-inférieure appliquées par I'orthése lors d’un squat dynamique semblent étre du méme
ordre de grandeur que celles rapportées dans I'étude statique (<20N). Il faut rappeler ici que le
déplacement de I'orthése par rapport au squelette provient du calcul de cinématique inverse. La
position réelle du fémur et du tibia pendant le squat dynamique n’est pas connue, juste estimée a
I'aide du modeéle cinématique personnalisé. Néanmoins, une force distale est observée lors du squat
dynamique, similaire a celle observée lors des postures de squat statique. De plus, une force médiale
appliquée par I'orthese, augmentant avec la flexion, est également retrouvée, avec une augmentation
plus prononcée pouvant atteindre 28N en moyenne a forte flexion lors du squat dynamique. On
observe une diminution du moment d’abduction avec la flexion, pouvant atteindre jusqu’a 2,2Nm
d’adduction et une augmentation du moment d’extension pouvant atteindre 5,4Nm, tout comme lors
des postures de squat statique. Par contre, la force antérieure-postérieure ne semble pas évoluer de
la méme maniere avec la flexion entre ces deux études, mais il convient de noter une grande variabilité
inter-sujets pour cette force.

La méthodologie adoptée dans notre étude révele aussi les variations des forces et des moments
appliqués par I'orthése au cours d’un cycle de marche (Figure 44). Les variations les plus élevées sont
observées au pic de flexion lors de la phase oscillante. A cet instant, des forces postérieures, distales
et médiales atteignant 17N, 13N, 18N, respectivement ainsi que des moments d’adduction et
d’extension atteignant 1,4ANm et 5,6Nm, respectivement sont observés. Le moment de rotation
interne-externe appliqué reste quant a lui tres faible tout au long du cycle de marche.
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Que ce soit lors du squat dynamique ou de la marche, toutes les orthéses ont des patterns de forces
et de moments similaires. Les différences initiales dans les forces médiales entre les orthéses, issues
des différences de corrections de médialisation, sont relativement faibles par rapport aux variations
observées lors du mouvement. Tant lors du squat dynamique que pendant la marche, un moment
d’abduction plus élevé est observé avec les ortheses rouge et jaune (ce qui reflete la différence de
correction initiale) tandis qu’'un moment d’extension plus élevée est observé avec I'orthése bleue lors
des fortes flexions pour tous les sujets. La encore, il convient de rappeler que le déplacement de
I'orthese par rapport au squelette provient du calcul de cinématique inverse. La position réelle du
fémur et du tibia pendant la marche est estimée a I'aide du modeéle cinématique personnalisé.
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Figure 43 : Forces et moments moyens appliqués par les orthéses sur le segment tibia lors du squat. Le
chargement est exprimé au niveau du genou et dans le repére de I'ISB. Les différentes couleurs correspondent
aux différents designs d’orthése avec les corrections suivantes : 4mm/7° (orthése noire), 4mm/11° (rouge),
6mm/7° (bleue) et 6mm/11° (blanche).
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Figure 44 : Forces et moments moyens appliqués par les orthéses sur le segment tibia lors de la marche. Le
chargement est exprimé au niveau du genou et dans le repere de I'ISB. Les différentes couleurs correspondent
aux différents designs d’orthése avec les corrections suivantes : 4mm/7° (orthése noire), 4mm/11° (rouge),
6mm/7° (bleue) et 6mm/11° (blanche).
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4.3.4.3 Performances des orthéses a la marche

Dans cette partie, des résultats visant essentiellement a démontrer la faisabilité de la démarche sont
présentés. Afin d’évaluer les performances des différents designs d’orthese, la cinématique et le
chargement articulaire estimés pendant la marche ont été étudiés.

Cinématique tibio-fémorale

Les courbes cinématiques de I'articulation tibio-fémorale pendant la marche pour chaque sujet sont
disponibles en Annexe 14. Un exemple est donné par la Figure 45 (sujet SO01). En moyenne, I'angle de
flexion lors de la pose du talon a diminué de 1,7°, 0,9°, 2,1°,3,1° et I'angle maximal pendant la phase
oscillante a également diminué de 3,9°, 5,1°, 5,3°, 4,9° avec le port des orthéses blanche, bleu, noir et
rouge, respectivement. Ainsi, les patients adoptent une posture plus étendue lors de l'initiation de la
marche lorsqu’ils portent une orthése, mais semblent rencontrer une géne avec 'orthése lorsqu’il
s’agit d’atteindre une flexion élevée pendant la phase oscillante. Cela entraine une réduction de
I"amplitude de mouvement de 2,8°, 6,0°, 4,4° et 2,9° en moyenne avec le port des orthéses blanche,
bleu, noir et rouge, respectivement.
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Figure 45 : Cinématique de I'articulation tibio-fémorale estimée au cours d’un cycle de marche sans (ligne grise)
et avec (pointillés en couleurs) orthése — Exemple pour le sujet SO01

Forces de contact tibio-fémorales

La Figure 46 représente le chargement articulaire moyen et sa distribution dans les compartiments
médial et latéral, avec et sans orthése, au cours d’un cycle de marche. Le Tableau 18 rapporte les
valeurs moyennes aux pics des forces médiale, latérale et totale, avec et sans orthese, lors de la
marche. Les figures de I’Annexe 15 présentent la variabilité entre les sujets ainsi que les prédictions du
chargement articulaire lors du squat.

Dans un premier temps, la Figure 46 et le Tableau 18 indiquent un chargement médial moyen plus
élevé, indépendamment de l'orthese utilisée. Plus précisément, au 1" pic, le chargement médial
moyen est augmenté tandis que le chargement latéral est diminué ; la force totale est inchangée ou
légérement diminuée selon I'orthése étudiée. Lors du 2°™ pic, le chargement médial moyen est
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toujours augmenté, le chargement latéral est également légerement diminué ou inchangé selon
I'orthese étudiée ; le chargement total est augmenté.

Les variations du chargement articulaire individuelles ont été analysées (Tableau 19). Lors du 2™ pic,
les observations précédentes restent valables pour chacun des patients. Cependant, au 1° pic, les
variations du chargement articulaire dépendent du patient. Par exemple, un déchargement du
compartiment médial est observé chez les patients SO06 et SO008. Enfin, il convient de noter que toutes
les orthéses agissent dans le méme sens pour un sujet particulier, mais leur influence peut varier en
intensité.
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Figure 46 : Forces de contact verticales moyennes prédites lors de la marche sans (ligne grise) et avec (pointillés
en couleurs) orthese.

Médial (PC) Latéral (PC) Total (PC)
1" pic 2™ pic 1% pic 2™pic 1% pic 2" pic
Sans ortheése 1,0 1,4 0,9 0,8 1,7 2,2
Blanche n/a 1,7 0,5 0,9 1,4 2,6
Avec orthese Bleue 1,1 1,6 0,6 0,8 n/a 2,5
Noire 1,2 1,8 0,6 0,9 1,7 2,6
Rouge 1,1 1,9 0,6 1,0 1,5 2,8

Tableau 18 : Pics du chargement tibio-fémoral au cours d’un cycle de marche, avec et sans orthése. Moyenne
sur I’'ensemble des sujets

Médial (PC) Latéral (PC) Total (PC)
1¢pic  2™pic 1% pic  2"™pic 1% pic 2" pic
5001 Sans orthese 0,7 1,5 1,5 1,3 1,9 2,8
Avec orthese 1,0 1,8 1,2 1,6 1,8 3,4
5002 Sans orthese 1,0 1,2 1,4 1,0 2,1 2,0
Avec orthese 1,7 2,1 0,8 0,9 2,4 2,9
$005 Sans orthése 1,6 n/a n/a 0,5 1,8 1,7
Avec orthése 1,5 n/a n/a 0,5 1,8 1,7
5006 Sans orthése 1,5 2,2 n/a 1,0 n/a 3,1
Avec orthése 1,1 2,4 n/a 1,1 n/a 3,5
S008  Sans orthese 1,4 1,1 0,8 0,6 2,1 1,7
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Avec orthese 1,3 1,2 0,7 0,6 1,9 1,9
Tableau 19 : Pics du chargement tibio-fémoral au cours d’un cycle de marche pour chacun des sujets, avec et
sans orthese. Moyenne sur I'ensemble des orthéses.

4.3.5 Discussion

Cette étude décrit des travaux exploratoires qui visent a déterminer I’évolution du chargement
articulaire tibio-fémoral au cours de la marche lors du port de différents types d’orthése de genou.
Une approche expérimentale et une modélisation musculosquelettique sont présentées et permettre
d’obtenir une compréhension approfondie des mécanismes de (dé)chargement de I’articulation.

Dans cette approche par modélisation musculosquelettique, le modéle cinématique du genou est
décrit par un mécanisme paralléle avec des ligaments dont la variation de longueur est minimisée
(Gasparutto et al., 2015). Pour évaluer ce modele cinématique, la cinématique articulaire estimée a
partir de données issues de squats dynamiques a été comparée avec les positions relatives des
reconstructions osseuses obtenues a partir d’'images EOS acquises lors de postures de squat statique.
Cette comparaison est justifiée par le fait que le squat statique et le squat dynamique produisent des
cinématiques similaires (Clément et al. 2014). Cette évaluation du mécanisme paralléle personnalisé
avait d’ailleurs déja été mise en ceuvre précédemment pour des sujets arthrosiques (Clement et al.
2015). Ainsi, comme I'avait démontré Clément et al. (2015) pour la premiere fois, des similitudes entre
les cinématiques et entre les cartes de distances o0s-a-os ont été observées, conduisant a une
estimation des positions des points de contact également similaires. Les résultats de ces évaluations
appuient I'utilisation des trajectoires des points de contact obtenues a partir du mécanisme parallele
personnalisé dans I'analyse dynamique réalisée par la suite. Il faut cependant noter de fortes erreurs
de prédiction sur la position de rotation interne-externe a partir du mécanisme paralléle.

Lors de la phase d’appui de la marche, les variations des forces externes exercées par |'orthése
semblent minimes. Seul le moment d’abduction, initialement présent en raison de la correction de
I'orthése, semble non nul. L'étude réalisée par Brandon et al. (2019) rapporte un moment d’abduction
du méme ordre de grandeur mais plus élevé que celui calculé dans notre étude ce qui peut s’expliquer
par une correction initiale plus importante appliquée par leurs ortheses. Le moment d’abduction reste
relativement constant lors de la phase d’appui, mais une variation de ce moment est rapportée lors de
la phase oscillante, ce qui est également observé dans notre étude. Une variation de 10% a 20% du
moment d’abduction avait été observée en début de phase d’appui (Schmalz et al., 2010), ce qui
correspond également aux résultats obtenus ici. En revanche, les résultats different de I'’étude menée
par Cusin et al. (2018), qui rapportait une évolution du moment d’abduction lors de la marche trés
différente des autres auteurs avec notamment une variation en fin d’appui.

Cette étude s’intéresse a la répartition du chargement tibio-fémoral et observe une augmentation du
chargement dans le compartiment médial lors de la marche. Cette observation est contraire a ce qui a
été précédemment constaté en statique (partie 4.2) ou dans la littérature (Brandon et al., 2019; Hall
et al., 2019). Pour expliquer cela, il est important de noter que ces résultats sont basés sur I'étude de
seulement 5 sujets et, comme déja constaté, des comportements trés différents peuvent étre observés
entre les patients (Clouthier et al., 2017). Ces résultats présentent les chargements aux pics lors de la
phase d’appui de la marche. Bien que le deuxiéme pic semble systématiquement augmenté, |’évolution
du premier pic varie davantage selon les sujets. Ces résultats différent des résultats présentés dans la
premiere partie de ce chapitre, qui portait sur des données de squats statiques. Cependant, le moment
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d’abduction intersegmentaire au niveau du genou est beaucoup plus fort lors de la marche que lors de
postures de squat statique. Par conséquent, il est possible que I'effet de I'orthése sur ce degré de
liberté soit minime face aux autres efforts externes liés au mouvement dynamique. Enfin, bien que la
corrélation n’ait pas été significative dans I'étude statique, il a été observé que plus les points de
contact sont latéraux, plus la force médiale est forte (Dumas et al., 2020). Ce déplacement latéral
pourrait étre causé par I'orthése et peut étre nécessaire pour rétablir une configuration articulaire plus
saine chez les patients arthrosiques (Zeighami et al., 2017). Cela permettrait notamment de charger
une zone du cartilage propice a soutenir un tel chargement. Plus précisément, il est intéressant de
noter que les points de contact estimés a la marche avec le modéle cinématique personnalisé du sujet
S002 semblent plutdt étre latéralisés avec l'orthese, tandis que ceux du sujet S006 semblent
médialisés. Comme attendu, les 1°° pics du chargement médiaux de ces deux sujets sont
respectivement augmentés et diminués.

En plus des limitations déja mentionnées concernant la modélisation de I'orthese, ici, le déplacement
relatif de I'orthése par rapport au squelette est calculé a partir des positions des osseuses aprés
optimisation cinématique. Les marqueurs collés sur I'orthése étant associés au segment osseux sous-
jacent lors de I'optimisation, le déplacement relatif avec le squelette est donc nécessairement limité.
De plus, la personnalisation du modeéle du genou via les trajectoires des points de contact n’a pas pu
étre directement utilisée dans cette étude, et le mécanisme paralléle utilisé n’a pu étre validé que pour
deux postures de flexion sous charge (0° et 25°). De plus, ce modeéle cinématique nécessite I'utilisation
de pondérations des pénalités relatives aux déformations des ligaments, ce qui rend le modele plus
difficilement reproductible et fiable. Certaines limitations expérimentales précédemment identifiées
ont néanmoins été résolues dans cette étude : aucun support de positionnement dans la cabine EOS
n’a été utilisé et une orthésiste était présente lors des essais afin de positionner I'orthése sur le patient
limitant ainsi les biais liés a un mauvais positionnement de I'orthese. Enfin, des électrodes EMGs ont
été ajoutées, mais seules les activités de quelques muscles ont pu étre mesurées en raison d’un
encombrement important des membres inférieurs. Il aurait été également intéressant de mesurer
I’activité des muscles adducteurs et/ou des muscles importants pour I'équilibre, dans une perspective
d’évaluation plus approfondie des performances de I'orthése (tels que le muscle glutéal, le tenseur du
fascia lata, I'adducteur ou le sartorius).

Malheureusement, en raison de contraintes de temps liées a la fin de these, il n’a pas été possible
d’apporter des améliorations supplémentaires au modele et de poursuivre les analyses. Cependant,
des perspectives intéressantes peuvent étre envisagées pour des travaux futurs. Tout d’abord, une
analyse approfondie des 45 patients ainsi qu’une étude détaillée patient par patient et orthése par
orthése pourraient étre réalisées. Selon les travaux de (Kinney et al., 2013), les alignements dans les
plans frontal et transversal de l'articulation jouent un réle prépondérant dans la distribution du
chargement dans le compartiment médial. Il serait pertinent d’examiner plus précisément la
cinématique de I'articulation de chaque patient et éventuellement effectuer une classification afin de
déterminer quelles caractéristiques conduisent a quelles évolutions du chargement, répondant ainsi a
la question : « Quel type d’orthése est le plus adapté a chaque groupe de patients ? ». Pour cela, il
pourrait étre également intéressant d’analyser la position des points de contact et les moments

intersegmentaires, tel que fait dans I'étude statique (Partie 4.2). En outre, une analyse des résultats
lors du squat dynamique (calculés mais non analysés ici) et du lever de chaise, une étude des forces
musculo-tendineuses, une analyse des effets compensatoires au niveau de la jambe controlatérale,

ainsi qu’une étude des variables globales d’analyse de la marche telles que I'accélération du centre de
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masse, la position du centre de pression, la répartition gauche/droite de la force de réaction au sol ou
encore la marge de stabilité pourrait faire I'objet de travaux futurs. Ces perspectives offriraient une
compréhension plus approfondie du comportement biomécanique des patients et permettraient
d’affiner les recommandations lors du choix des ortheses en fonction des caractéristiques spécifiques
de chaque patient.

4.4 Conclusion

Bien que cette étude soit en partie exploratoire, elle offre un apercu d’une méthode intéressante a
utiliser pour étudier les performances d’une orthése de genou. En utilisant un modéle
musculosquelettique personnalisé incluant une modélisation de I'orthése de genou, le chargement
articulaire tibio-fémoral a été caractérisé lors de postures de squat statique et lors de la marche sur
tapis roulant. Alors que le chargement externe appliqué par I'orthése semble similaire lors de postures
de squat statique et lors du squat dynamique et montre des variations cohérentes pendant la phase
oscillante de la marche, I’évolution du chargement articulaire prédit avec orthése a la marche apparait
contraire a I’évolution générale observée lors de postures de squat statique. La méthodologie adoptée
dans cette étude semble prometteuse, et les parameétres identifiés et analysés semblent pertinents
pour I'étude des performances d’une orthése de genou. Cependant, une variabilité inter-individuelle
importante semble étre la raison des différences observées. Une étude au cas par cas semble donc
inévitable pour I'étude des performances de tels dispositifs médicaux.
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5 Conclusion générale

5.1 Rappel des objectifs généraux

L'objectif principal de cette étude était de développer une stratégie d’analyse musculosquelettique
personnalisée afin d’étudier les mécanismes de déchargement de I'articulation tibio-fémorale chez les
personnes atteintes d’arthrose. Dans un premier temps, ces travaux visaient a évaluer comment le
développement et |'utilisation d’'un modele personnalisé, en particulier au niveau des points de contact
articulaire, qui sont altérés avec I'arthrose, peut améliorer la prédiction des forces et des moments de
contact 3D. Dans ce cas, le modele a été adapté a la géométrie d’'une prothese totale de genou.
L'impact du port d’'une orthése de genou dans le traitement de I'arthrose a ensuite été étudié,
nécessitant une réflexion sur lintégration de ce dispositif externe dans la modélisation
musculosquelettique. Une fois une stratégie établie pour répondre a cette problématique, des
protocoles expérimentaux ont été mis en place afin de collecter des données, qui ont ensuite été
analysées dans le but d’évaluer les performances de différentes orthéses de genou, notamment en
termes de déchargement articulaire tibio-fémoral.

5.2 Synthéses des études

Chaque chapitre de ce manuscrit présente plusieurs résultats clés qui apportent des éléments de
réponses aux objectifs énoncés précédemment et qui jouent un réle essentiel dans la continuité des
travaux effectués. Les paragraphes suivants reprennent ces résultats majeurs.

La personnalisation du modeéle musculosquelettique — Dans la premiére partie de ces travaux de
doctorat, nous avons comparé les forces et moments de contact articulaire en 3D entre une version
générique et une version personnalisée du modéle musculosquelettique du LBMC aux mesures de
références obtenues a partir d’'un implant instrumenté pour 6 sujets avec une prothése totale de
genou. La personnalisation du modele concerne I'articulation du genou et consiste principalement a
définir les contraintes cinématiques par les trajectoires des points de contact personnalisées pour
chaque sujet au cours du mouvement. Les lignes d’action musculaires entourant le genou, la position
de I'articulation patello-fémorale, la longueur et la position du tendon patellaire ont également été
modifiées. Les mouvements de marche et de squat ont été analysés. Le modele générique ne permet
pas de décrire la cinématique 3D de I'articulation hors du plan sagittal. Le modele personnalisé semble
prédire une cinématique tres proche de la cinématique réelle (les points de contact définis pendant le
squat sont donc cohérents avec le mouvement des implants pendant la marche). Les performances du
modele personnalisé dans I'estimation du chargement tibio-fémoral dépendent des mouvements
étudiés ainsi que des degrés de liberté considérés. Dans I'ensemble, cette étude fournit des
informations pour de futures améliorations des prédictions du chargement articulaire.

La modélisation de I'interface avec un dispositif externe — Cette deuxiéme partie aborde dans une
premiere étude la problématique de la prise en compte du comportement mécanique des tissus mous
dans les modeles multi-corps. Pour cela, ces travaux se sont appuyés sur 'utilisation d’une méthode
par analyse vibrationnelle afin d’estimer les coefficients de raideurs tridimensionnelles des tissus mous
des segments cuisse et jambe. Nous nous sommes intéressés aux propriétés des tissus mous lors de
quatre activités effectuées par 6 sujets avec une prothese totale de genou (les mémes que dans la
premiere partie) : la marche, la descente d’escalier, le squat et le lever de chaise. Des similitudes ont
été observées entre les coefficients de raideurs en translations calculés dans notre étude et ceux
rapportés par d’anciens travaux. Cependant les raideurs en rotations se sont révélées plus élevées.
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Une dépendance entre les raideurs et les sujets, les activités, les segments ainsi que les degrés de
liberté étudiés a été montrée. Cette étude propose une méthode numérique innovante pour la
caractérisation mécanique des tissus mous a l'interface avec un dispositif externe tel qu’une orthése
de genou.

Dans une seconde étude, une méthodologie pour caractériser le chargement appliqué par une orthése
de genou sur le squelette du membre inférieur est proposée basée sur la radiographie biplane (systeme
EOS). Les orthéses étudiées sont des orthéses valgisantes dotées d’une correction supplémentaire de
la translation médiale entre le tibia et le fémur. La prise en compte du comportement mécanique des
tissus mous permet de caractériser les chargements appliqués directement au niveau de I'articulation
(la ol les moments intersegmentaires sont aussi calculés par dynamique inverse), contrairement a la
majorité des études antérieures. De plus cette étude offre un apercu des mouvements relatifs de
I'orthese par rapport au squelette, qui peuvent étre déterminant quant a son efficacité, pourtant peu
étudiés jusqu’a présent. Les chargements résultants de la déformation des tissus a I'interface entre les
segments et I'orthese, étudiés sur 14 sujets arthrosiques, semblent réalistes et peuvent entrainer des
modifications importantes des chargements intersegmentaires au niveau de genou. Cette
méthodologie semble prometteuse pour améliorer I'étude des performances d’une orthese.

Les performances d’'une orthése de genou — Cette derniere partie des travaux de thése s’est
concentrée sur I'étude des performances d’une orthése de genou lors de postures de squat statique
et lors de la marche. Cette étude s’interroge sur I'effet de ces ortheses sur les forces de contact tibio-
fémorales, parametres déterminant dans la progression de I'arthrose du genou. Par le biais d’'une
analyse musculosquelettique, d’imagerie radiographique biplane et d’analyse du mouvement par
capture d’images cette étude s’intéresse plus précisément a I'effet de la modélisation d’une orthése
de genou sur le chargement articulaire. La contribution scientifique consiste principalement a affiner
la modélisation de I'orthése en prenant en compte la raideur des tissus mous. Les corrélations entre le
chargement articulaire et les moments intersegmentaires ainsi qu’avec la position des points de
contact sont également examinés sur 14 sujets arthrosiques (les mémes que dans la deuxiéme partie
du chapitre Ill). Les résultats ont montré que I'application de moments d’abduction et d’extension par
I'orthese peut entrainer un déchargement de I'articulation tibio-fémorale. Cette étude souligne donc
I'importance de modéliser le chargement externe appliqué par I'orthese. Alors que les effets du
moment d’abduction sont largement étudiés aujourd’hui, cette étude suggere que les futures
recherches s’intéressent davantage au moment d’extension dans le développement et la conception
de tels dispositifs médicaux. Cette étude suggere également l'identification de caractéristiques
biomécaniques permettant de classifier la population arthrosique afin de mieux comprendre et de
prédire leur réaction face au port d’'une orthése de genou. Pour I'étude de la marche, sur 5 sujets
arthrosiques d’'une campagne expérimentale en cours, les résultats controversés entre les sujets
mettent en évidence I'importance d’étudier I'influence de I'orthése sur le chargement de chaque
patient de maniere individuelle.

5.3 Limitations et perspectives

Dans le chapitre Il, nous abordons la problématique de la personnalisation d'un modele
musculosquelettique du membre inférieur. Certaines améliorations possibles ont déja été
mentionnées dans la littérature. Notre étude se concentre sur la personnalisation de I'articulation du
genou uniquement. |l serait intéressant, par exemple, d'explorer la personnalisation des modeles des
articulations de la cheville et de la hanche a partir des géométries osseuses. L'imagerie radiographique
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EOS a faible dose présente de grandes promesses dans ce domaine, car elle permet une reconstruction
rapide en 3D des segments osseux avec des méthodes semi-automatiques, voire automatiques pour la
plupart des parties du corps humain, tout en minimisant l'irradiation. La personnalisation de la cheville
avait d’ailleurs été évoquée au début de la thése, mais n'a pas été réalisée en raison de la complexité
des géométries osseuses de cette articulation (talus, calcanéus), qui sont encore difficiles a
reconstruire avec précision. L'augmentation du nombre de lignes d'action musculaire et la
personnalisation des insertions et des origines musculaires sont également des pistes d'amélioration
qui ont été évoquées. Bien que ces pistes n'aient pas été explorées, les outils nécessaires sont déja en
cours de développement et pourraient étre mis en ceuvre prochainement. Il serait également
intéressant de modifier la technique de mise a I’échelle utilisée jusqu'a présent. En effet, bien que nous
ayons modifié cette technique dans nos travaux, passant d'une mise a I’échelle globale a une mise a
I’échelle locale de chaque segment indépendamment, elle reste linéaire le long des axes longitudinaux
des segments. De nouvelles techniques 3D personnalisées commencent pourtant a étre développées
et publiées dans la littérature. Malgré les avancées technologiques qui facilitent de plus en plus la
personnalisation des modeles, sa mise en ceuvre reste complexe et nous avons pu constater que ses
effets sur les prédictions étaient limités. Il serait bénéfique d'effectuer des analyses de sensibilité pour
déterminer quels paramétres de personnalisation ont le plus d'influence. Dans le cas spécifique des
implants, une modélisation paramétrique adaptée a la géométrie de l'implant pourrait suffire a
améliorer la validité des résultats. Cette personnalisation serait potentiellement suffisante pour aider
la conception, le design et le développement de ce type de dispositif médicaux, notamment en
permettant une meilleure compréhension des mécanismes de chargement et en fournissant des
informations essentielles pour les essais mécaniques de fatigue actuellement réalisés pour valider les
performances d'unimplant, en termes d'usure ou de descellement, par exemple. Dans le cas particulier
de I'étude d'une population arthrosique, cependant, nous avons observé d'importantes variations
géomeétriques entre les patients qui entrainent une grande variabilité inter-sujets dans les trajectoires
des points de contact et la cinématique tibio-fémorale. C'est la que la personnalisation, bien que
complexe a mettre en place, prend tout son sens. Il est important de garder a l'esprit que ces
altérations du modéle amélioreront potentiellement certaines prédictions mais pas d'autres, ce qui
nécessite une interprétation appropriée des résultats obtenus.

Le chapitre Ill propose I'intégration d'un dispositif externe dans la modélisation. Pour cela, les tissus
mous de la jambe et de la cuisse ont été caractérisés par leurs raideurs tridimensionnelles rapportées
dans la littérature. Cette caractérisation n’est alors pas personnalisée a la population étudiée. En effet,
la caractérisation mécanique des tissus mous reste encore un défi important, et il est nécessaire de s'y
attarder afin d'améliorer les modélisations multi-corps largement développées et utilisées aujourd'hui.
En plus des caractéristiques anatomiques, il serait intéressant d’effectuer une caractérisation
mécanique plus précise de l'orthése et de son interaction avec le membre inférieur, en prenant
notamment en compte son comportement déformable, le serrage et le glissement éventuel sur la peau
lors des mouvements. Il convient notamment de souligner que le comportement mécanique des tissus
mous dépend de la profondeur des tissus étudiés et donc du serrage du dispositif. Cependant, il est
important de rappeler que la littérature ne rapporte que peu de glissement d’une orthése sur la cuisse
jusqu'a présent. De plus, les chargements caractérisés par la méthode proposée se sont avérés
cohérents avec les quelques valeurs disponibles dans la littérature ainsi qu’avec le comportement
attendu de l'orthese. Afin de valider ces résultats, la mise en place d'un protocole expérimental a été
envisagée au cours de cette these, mais le recrutement d'un étudiant a la maitrise sur ce sujet a été
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retardé. Des travaux sont actuellement en cours a Montréal, et les résultats de cette thése peuvent
alors contribuer a identifier les chargements prédominants, tels que le moment de flexion, afin de
mettre en place un dispositif de mesure permettant de mesurer ces chargements, sans nécessairement
essayer de définir le chargement tridimensionnel.

Finalement, le dernier chapitre de cette thése porte sur I'étude des performances biomécaniques
d'une orthése de genou. Dans ces travaux, afin de quantifier I'efficacité des ortheses, I'attention s'est
uniquement portée sur l'estimation des variables biomécaniques. Cependant, comme mentionné
précédemment, prendre en compte le confort des patients est devenu incontournable aujourd'hui. La
littérature a rapporté des complications dues au glissement, a un mauvais ajustement ou encore a des
irritations cutanées. D’autre part, un intérét majeur de ce type de modélisation est d'aider les
thérapeutes dans I'analyse, la prédiction et le traitement des maladies. Pour cela, un diagnostic en
temps réel serait optimal. Alors que les systémes commercialisés permettent aujourd'hui une analyse
cinématique en temps réel, la détermination des activités musculaires et des forces de contact en
temps réel reste encore limitée. De plus, I'étude des activités quotidiennes qui se sont révélées plus
handicapantes pour la population arthrosique, telles que se lever d'une chaise, sortir du lit ou faire ses
lacets, serait intéressante a mener. Enfin, I'analyse des efforts musculaires et des compensations au
niveau de la jambe controlatérale ou des variables globales (I'accélération du centre de masse, la
répartition gauche-droite de la force au sol ou la marge de stabilité) pourrait potentiellement fournir
de précieuses informations sur l'initiation et I'évolution de la maladie. Il est important de souligner ici
gue des compensations excessives peuvent entrainer d'autres problemes ostéo-articulaires,
notamment du c6té controlatéral.

5.4 Conclusion

La réalisation de ces travaux de thése a été a la fois stimulante et exigeante, car ils se voulaient traiter
des problématiques peu explorées jusqu’a présent telles que I'analyse musculosquelettique d’une
population arthrosique lors de mouvement de squat. Dans cette optique, 'amélioration des modeles
musculosquelettiques par la personnalisation articulaire semblait cruciale et a donc été une piste
analysée. Cependant, les résultats obtenus restent mitigés, car la personnalisation demande beaucoup
d’efforts pour une amélioration relativement limitée de la prédiction des variables, du moins pour les
variables les plus étudiées aujourd’hui telles que le chargement articulaire supérieur-inférieur.
Cependant, pour d’autres aspects tels que I'étude de la fatigue mécanique pour le développement
d’implants de genou, cette approche reste prometteuse. D’autre part, I'intégration d’un dispositif
externe a cette modélisation a également représenté une étape challengeante lors de ces travaux, et
I"approche scientifique proposée en réponse semble prometteuse et mérite d’étre approfondie. Enfin,
les résultats montrent que la globalité de la méthodologie explorée, basée sur une analyse
musculosquelettique et des protocoles expérimentaux, semble pertinente et peut apporter des
éléments de réponse dans I'étude des performances d’une orthése de genou.

En réponse a la question "Que faire lorsque I'on est atteint(e) d'arthrose, en dehors de la chirurgie et
des médicaments ?", il semble inévitable de privilégier un traitement individualisé. Les résultats de ces
travaux de thése montrent que, pour améliorer la qualité de vie des patients arthrosiques, le port d'une
orthése peut étre adapté a une partie de la population et contribue a influencer positivement certains
parameétres biomécaniques liés au développement de l'arthrose. Bien que les performances
biomécaniques semblent de plus en plus prometteuses, les limites de ces dispositifs médicaux,
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notamment en termes de confort, constituent encore un obstacle a leur utilisation quotidienne. ll reste
ainsi encore a trouver un équilibre entre les performances et le confort. Les avancées technologiques
et la progression des connaissances sur |'arthrose permettront probablement de relever ce défi dans
les années a venir. Des études supplémentaires mises en place sur de longues durées, portant sur des
cohortes de patients arthrosiques, sont nécessaires pour analyser I'évolution de I'arthrose avec le port
quotidien d'une orthese. Ceci permettra de confirmer ou non les observations actuelles qui suggerent
que la population arthrosique peut étre subdivisée en sous-groupes, définis en fonction de parametres
biomécaniques, réagissant différemment au port de l'orthése. Cela fournira des informations
essentielles pour la prise en charge des patients dés le diagnostic établi et permettra potentiellement
de limiter les traitements médicamenteux et les interventions chirurgicales.
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Annexe 1 - Systeme de coordonnées : ISB et coordonnées naturelles

Systéme de coordonnées de la Société Internationale de Biomécanique (ISB) :

L’étude de Wu et al. (2002) décrit les systémes de coordonnées de I'ISB associés au membre inférieur.

e Alahanche, I'axe de flexion/extension, e;, est paralléle a la ligne connectant les épines
iliaques supérieures antérieures gauche et droite. Cet axe pointe vers la droite. L'axe de
rotation interne/externe, es, dirigé vers le haut, relie le centre de hanche — origine du repére
du fémur — et le milieu des épicondyles médial et latéral.

e Augenou, 'axe de flexion/extension, e,, est paralléle a la ligne reliant les épicondyles et
pointe vers la droite. L’axe de rotation interne/externe, e;, pointe vers le haut et coincide
avec la ligne longitudinale du tibia dans la position neutre reliant les milieux des épicondyles
et des malléoles.

e Alacheville, I'axe de flexion/extension, e,, est paralléle a la ligne reliant les malléoles
médiale et latérale, pointant vers la droite. L’axe de rotation interne/externe, e;, coincide
avec celui du genou en position neutre.

Pour chacun de ces reperes |’axe antérieur-postérieur, e,, pointe vers I'avant et est défini par :

e2=e3xe1

La Figure 47 adaptée de I'étude de Wu et al. (2002) représentent les différents systéemes de
coordonnées de I'ISB explicités ici.

PSIS PSIS

ASIS

€3

A/PSIS : épine iliaque supérieure antérieure/postérieure ; FE : épicondyle fémoral ; TT : tubérosité tibiale ;
L/MM : malléole latérale/médiale

Figure 47 : Systéme de coordonnées de I'ISB, adaptée de (Wu et al., 2002)
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Coordonnées naturelles :

Les coordonnées naturelles (décrites aussi comme complétement cartésiennes) sont constituées des
composantes de vecteurs unitaires et des coordonnées de points. Elles sont décrites dans I'étude de
Garcia de Jalon et al. (De Jalon et al., 1986). Dans nos travaux, pour décrire la position et I’orientation
d’un solide en trois dimensions, deux vecteurs unitaires et deux points sont utilisés. Ce choix nous
permet d’obtenir une matrice de masse G et des matrices d’interpolation N constantes et facilite le
passage entre moments et forces généralisées. Ce paramétrage s’est également révélé bien adapté a
des analyses en biomécanique car il met directement en jeu des points spécifiques tel que les centres
articulaires et les axes anatomiques correspondant aux mouvements articulaires (Dumas and Chéze,
2007). Le nombre de contraintes de corps rigides (sachant que les coordonnées correspondantes ne
sont pas indépendantes) est alors égal au nombre de coordonnées naturelles (12 dans ce cas)
définissant le corps rigide moins les six degrés de liberté d’un corps rigide.

Dans le modele musculosquelettique utilisé lors de ces travaux de doctorat, initialement développé
dans la thése de Moissenet (2011), douze coordonnées (définissant les vecteurs Q;) permettent ainsi
de positionner chaque segment. Six contraintes de corps rigides leur sont alors imposées.

u;
T'Pi
Qi = TDL'
Wi

i=1,2,3,4,5, les segments ; u;, I'axe antérieur-
postérieur ; P;, le point proximal (supérieur) ;
rD;, le point distal (inférieur) et w;, I'axe
latéral-médial

Figure 48 : Paramétrage du modéle squelettique du
membre inférieur avec les coordonnées naturelles
(Moissenet, 2011)

La position de n’importe quel point j (marqueurs réels r__; ou point virtuel rV,-) d’un segment peut étre
i i

M
M’ M’
calculée a partir du vecteur Q; : T = N; ' Q; ,avec N; *, une matrice d’interpolation constante et
L
constituée des coordonnées du point dans le systéme de coordonnées non-orthogonal (rP;, u;, v; =

TPi - TDi, Wi).

L'utilisation de ce systeme de coordonnées non orthogonal permet d’obtenir directement la longueur
de chaque segment (||rP; — rD;|| ). Certains axes fonctionnels sont aussi directement définis, tels que
les axes de flexion/extension du genou et de la cheville (w;).

Il est possible de relier mathématique ces systémes de coordonnées avec celui de I'ISB via une matrice
de transformation constante (appelée B; dans ces travaux).
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1 L; cos (y;) cos (B;)
. cos(a;) — cos(B;) cos (v;)
LR 00
cos(a;) = cos(B;) cos (1)
_0 0 \/1 - (COS(BL'))Z - < sin ()/L) ) ]

L;, la longueur du segment ; a;, f;, Vi, les angles constants entre les axes non-orthogonaux du
systéme de coordonnées (rP;, u;, v; = rP; — rD;, w;).
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Annexe 2 — Principaux parametres pour I'étude biomécanique de
I"articulation tibio-fémorale

A B
-10 12
[¢]
o
S
~-20 <
5 <
3 n
5 30 2
5 RoM s
3 =
© 3]
§ S
x
] )
[ °
.50 o
o
O
'S
60 - -0.2-
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Cycle de marche (%) Cycle de marche (%)
c D
350

|— Total
-~ Compartiment médial
-~ Compartiment latéral

o
2

0 10 20 30 40 50 60 o 10 20 30 40 50 60 70 8 90 100
Cycle de marche (%) Cycle de marche (%)

RoM : amplitude de mouvement ; PC : poids du corps ; H : taille (hauteur) ; KAM : moment d’adduction du
genou ; KAl : impulsion du moment d’adduction

Figure 49 : Description cinématique et dynamique de la marche. A) Angle de flexion — extension du genou et
amplitude de mouvement (ROM), B) Force de réaction au sol, C) Moment d’adduction du genou et impulsion, D)
Forces de contact tibio-fémorales. Adaptée de Yan et al.(2022)
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Annexe 3 — Les modeles du complexe muscle-tendon

Les modeles de Hill et de Huxley sont des modeéles rhéologiques permettant de décrire le
fonctionnement d’une unité musculo-tendineuse.

Le modele de Hill

Composante parallele élastique (PEE): permet

d’expliquer la force au repos d’un muscle lorsqu’il

lM fMT sy g
CE est etire.
Composante contractile (CE) : permet d’expliquer
|'absence de résistance a la traction lorsqu’un
Tendon PEE muscle n’est pas activé et la force produite lorsque
fMT .7
a le muscle est activé.
T Composant élastique en série : comportement du
lMT
tendon.

La force développée par le complexe muscle-tendon dépend de sa longueur ainsi que de sa vitesse
d’allongement. Les équations du modele de Hill sont présentées ci-dessous (Chéze et al., 2015) :

f=f"=f"cos (¢)
avec fT, la force du tendon ; fM, la force du muscle ; @, 'angle de pennation.
M = FHO.(FMEQM). FHY (M) a + FHP (M)

avec M9 |a force maximale isométrique du muscle ; [, la longueur des fibres musculaires ; v, Ia
vitesse d’allongement des fibres musculaires ; fM¢(IM), fM?(vM), les relations force-longueur et
force-vitesse de la composante active du muscle ; fMP (IM) la relation force-longueur de la
composante passive du muscle.

Le modéle de Huxley

CE

fMT S— fMT

—— A ——

PEE

Composante contractile (CE) : processus de génération de force correspondant aux ponts actine-

myosines.
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Annexe 4 — Modélisations effectuées en rapport avec le modele

développé par Dumas et al. (2019b)

La visualisation du péroné, du talus, du sacrum (iliaque droit et gauche) a été implémentée.

Les pointages de la téte du péroné et des tétes métatarsiennes 1 et 5 sur les reconstructions
de Delp et al. (1990) ont été révisés.

La mise a I"échelle des segments du modele (et donc des insertions, origines et points de
passage musculaires) est maintenant appliquée indépendamment pour chaque segment; a
moins qu’il n’y ait une différence trop importante entre les facteurs de mise a I’échelle du
segment et ceux du fémur et du tibia, auquel cas le facteur utilisé sera la moyenne des facteurs
de mise a I'échelle du fémur et du tibia. Cet ajustement s’est révélé nécessaire parce que la
longueur du pelvis est définie entre des points tous estimés par régression (centre articulaire
lombaire, centre de hanche) ce qui la rend plus incertaine que pour d’autres segments. La
longueur du pied est également parfois mal définie a cause de marqueurs placés soit sur le
premier orteil, le deuxiéme orteil ou sur les tétes métatarsiennes, avec le pied chaussé ou non.
La mise a I’échelle des articulations est définie par un facteur moyen entre les facteurs des
segments proximal et distal de I'articulation.

Les angles a;, i, yi, entre les axes non orthogonaux du systeme de coordonnées sont définis
comme Delp et al. (1990) afin d’éviter la distorsion des segments. |l convient de noter que cela
entraine une diminution de la personnalisation du modele, en particulier pour I'axe des
épicondyles ou des malléoles.

Les points proximaux 1P; (pour le segment pelvis) et distaux rD; (pour les segments pied, tibia,
patella et fémur) et I'axe latéral-médial w; sont recalculés aprés la mise a I'échelle afin
d’assurer la cohérence entre les parameétres L; et a;, S, ;- Enfin la position des marqueurs
réels et virtuels en repere segmentaire est aussi recalculée pour tenir compte du nouveau
point proximal P; du segment pelvis.
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Annexe 5 — Evaluation modeéles MSK : résultats supplémentaires
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Figure 50 : Cinématique tibio-fémorale sur les six degrés de I’articulation lors du squat pour les 5 autres sujets —
mesures fluoroscopiques (noir), modele générique (bleu) et personnalisé (rouge)

K 2 Extension - Flexion
0
a0
Y
240
<
60
80-
0 50 100
15710  Latéral-Médial
1
§ 05
E
8
g 0
g
805
b
o 50 100
% Cycle de marche
[oR o Extension - Flexion
o0
2
2
< a0
60
o 50 100
o407 Latéral-Médial
E
=2
§
E
g
8
-
5
a
6L
o 50 100

% Cycle de marche

Adduction-Abduction

>

£

50 100

Antérieur-Postérieur

001

&

8

50
% Cycle de marche

Adduction-Abduction

<

Antérieur-Postérieur

50
% Cycle de marche

2X10 3 Supérieur-Inférieur

1
0
el

2

g

% Cycle de marche

Rotation Interne-Externe

5

50

4 %10 3 Supérieur-Inférieur

5

50
% Cycle de marche

Extension - Flexion

2
< .40
-60
50 100
5 <10°_Latéral-Médial
€
=
5
2
8
£
g
3
&
s
0 50 100
% Cycle de marche
K7L " Extension - Flexion

20
40
601
0 50 101

Latéral-Médial

0

3
4410

Déplacement (m)

50
% Cycle de marche

‘Adduction-Abduction

Antérieur-Postérieur

50
% Cycle de marche

Adduction-Abduction

0 50

10 Antérieur-Postérieur

0 50
% Cycle de marche

,. Rotation Interne-Externe

0 50

2 «10° Supérieur-Inférieur

50
% Cycle de marche

Rotation Interne-Externe

50
% Cycle de marche

Figure 51 : Cinématique tibio-fémorale sur les six degrés de I’articulation lors de la marche pour les 4 autres
sujets — mesures fluoroscopiques (noir), modele générique (bleu) et personnalisé (rouge)
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Marche
Erreurs moyennes aux pics (PC et PCxH)
AP Sl LM
1er Zéme 1er zéme 1er Zéme 3éme
Générique 0,08 0,08 0,23 0,75 0,09 0,13 0,07
Personnalisé 0,07 0,05 0,32 0,73 0,09 0,07 0,08
AA IE FE
1er zéme 1er zéme qer Zéme
Générique 4,9e-3 8,1e-3 2,1e-3 2,8e-3 9,4e-3 5,1e-3
Personnalisé 3,2e-3 7,1e-3 1,9e-3 2,6e-3 2,1e-3 0,6e-3
Squat
Erreurs moyennes aux pics (PC et PCxH)
AP SI LM AA IE FE
Générique 0,55 1,52 0,48 8,8e-3 17,9e-3 50,9e-3
Personnalisé 0,48 0,98 0,6 13,3e-3 7,6e-3 8,9e-3

PC : poids du corps ; H : taille ; AP : antérieur-postérieur ; Sl : supérieur-inférieur ; LM : latéral-médial ; AA :
adduction-abduction ; IER : interne-externe ; FE : flexion-extension

Tableau 20 : Moyennes des erreurs aux pics des forces et des moments pour tous les sujets pendant la marche
et le squat pour les modéles génériques (bleu) et personnalisés (rouge)

Médial Latéral Total
1st znd 1st znd 1st znd
K1l Générique 1,11 1,36 0,28 0,66 n/a 2,05
Personnalisé 1,17 1,27 0,28 0,62 n/a 1,89
K3R Générique 1,33 n/a 0,72 n/a 2,02 1,48
Personnalisé 1,53 n/a 0,27 0,52 1,82 1,68
KSR Générique 1,31 1,81 0,22 0,84 n/a 2,69
Personnalisé n/a 1,97 0,46 1,23 n/a 3,16
K7L Générique 1,91 1,57 0,34 0,53 2,2 1,76
Personnalisé 2,11 1,91 0,19 0,39 2,14 2,08
KSL Générique 1,51 1,63 0,21 0,87 1,96 2,50
Personnalisé 1,84 1,82 0,11 0,80 2,07 2,61
Moyenne Générique 1,43+0,3 1,59%#0,19 0,35%#0,21 0,73%0,16 2,06%0,12  2,1%0,50
+ std Personnalisé 1,66+0,4 1,74+0,32 0,26+0,13 0,71#0,33 2,01+0,17 2,28+0,60
(Gerus et al., 2013) 2,09+0,44 1,78+0,35 1,3#0,82 0,64+0,29 n/a n/a
(Lerner et al., 2015) 1,69+0,31 1,34+0,38 0,86+0,24 0,60+0,31 n/a n/a
gg:g)" Nejad et al., n/a n/a n/a n/a 2,64+0,58
(Dumas and

+ + + + + +
Moissenet, 2020) 1,73+0,24 1,39+0,37 0,54+0,18 0,51+0,11 1,96+0,36  1,88+0,37

Tableau 21 : Distribution du chargement maximal dans les compartiments médial et latéral du genou pendant
la marche pour chaque sujet. Comparaison avec les résultats issus de la littérature.

Médial Latéral Total
KiL Générique 0,58 1,24 1,72

H
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Personnalisé 0,75 1,50 2,21
Générique 0,63 1,98 2,6
K2L .
Personnalisé 1,69 1,57 3,2
Générique 0,64 1,53 2,25
K3R :
Personnalisé 0,98 1,27 2,25
Générique 1,12 1,86 2,9
K5R
Personnalisé 1,28 2,39 3,67
. Générique 0,54 0,88 1,33
Personnalisé 0,54 0,87 1,33
. Générique 0,84 1,50 2,14
Personnalisé 1,36 1,62 2,73
Moyenne Générique 0,73+#0,22 1,50+0,40 2,16+0,57
+std Personnalisé 1,1+0,42  1,54+0,50 2,5710,82
(Schellenberg et al., 2018) n/a n/a 3,70+0,64
(Imani Nejad et al., 2020) n/a n/a 4,66+1,04
(Hosseini Nasab et al., 2022) n/a n/a 3,86+0,86
(Bedo et al., 2020) 2,40 4,61 n/a
(Dumas and Moissenet, 2020) 1,2610,47 0,82+0,42 1,94+0,33

Tableau 22 : Distribution du chargement maximal dans les compartiments médial et latéral du genou pendant
le squat pour chaque sujet. Comparaison avec les résultats issus de la littérature.

Tibialis Antérieur

Force (N/Kg)
>

Force (N/Kg)

// \/\

0 20 40 60 80 100
% Cycle de marche
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o N & o ®
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4
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80 100

Moyen fessier

20 40 60
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100

Figure 52 : Forces musculo-tendineuses du membre inférieur moyennées sur tous les sujets lors de la marche et

comparaison aux valeurs de la littérature - (Trinler et al., 2018) (noir), modeéles génériques (bleu) et

personnalisés (rouge)
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Figure 53 : Forces musculo-tendineuses du membre inférieur pour chacun des sujets lors du squat et
comparaison aux valeurs de la littérature - (Hosseini Nasab et al., 2022) (noir), modéles génériques (bleu) et
personnalisés (rouge)
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Annexe 6 — La méthode SOD : proposé par Dumas et Jacquelin (2017) et
adaptée dans ces travaux de doctorat (*)

Les artefacts de tissus mous de tous les marqueurs j du segment i ont été représentés par le
vecteur, V;(k), et (*) les amplitudes de mouvement, a, des groupes de marqueurs ont été calculées :

Vi (k) = (v{ @) ; al(k) = {®}) Vi(k)

La matrice de covariance a été calculée a partir de ces amplitudes (plutot que directement a partir du
champ d’artefacts), connues a chaque instant k :

1 T
S; =£{... a%(k) }{ a%(k) }
(*) Les amplitudes de mouvements a%(k) linéaires et en rotations ne peuvent pas étre traités

simultanément ici car les vecteurs de base unitaires d)f ne sont pas orthogonaux entre eux.
Dans la méthode par décomposition orthogonale, un opérateur différentiel est ensuite introduit :

-1 1 0 - 0
0 -1

pof|0 1L
0 .. 0 -1 1

avec f, la fréquence d’échantillonnage
Cet opérateur permet de calculer les matrices de covariance associées aux vitesses des marqueurs :

1 T
— l ! T
U; _mp{... at(k) }{ at(k) } [D]
Les modes orthogonaux sont ainsi solution du probléme aux valeurs propres :
l _ l
Si["' ! ] —liUi[“' ! ]
avec ‘Pil (I'=1:3) les vecteurs propres orthogonaux et A; une matrice diagonale composée des
., 1\ 2 N1 .
valeurs propres associées avec (a)i) = (Ai) , les fréquences propres.
En supposant que les amplitudes de mouvement résultent de vibrations libres non amorties de masses
ponctuelles M; au barycentre du groupe de marqueurs, la matrice de raideurs est donnée par :
_ -1
K; =Mi["' lpil ][AL] 1[ lpil ]
Le probleme est résolu par décomposition en éléments propres (fonction eig sur Matlab).

Nomenclature

i Index du segment U Matrice de covariance des vitesses (3%3)

J) Index du marqueur p Vecteurs propres (3*n X 3)

k Index du temps A A Valeurs propres, matrice diagonale des

valeurs propres (3X3)

n Nombre de frames temporelles w Fréquence propre

m Nombre de marqueur sur un segment K Matrice de raideurs (3x3)

r Position de référence d’un marqueur M Masse

v,V Vecteur et champs des artefacts () Vecteurs de bases (transformation
(3m*n x 1) géométrique des marqueurs) (3m*n X 3)

S Matrice de covariance des amplitudes L Matrice des bras de levier (3x3)
(3x3)

D Opérateur différentiel (n-1 X n) a Amplitudes modales (n x 3)

f Fréquence d’échantillonnage
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Annexe 7 — Caractérisation des raideurs des tissus mous de la cuisse et de la

jambe : résultats supplémentaires
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Figure 54: Coefficient de raideurs linéaires et en rotation calculés par SOD pendant des activités dynamiques
(squat, assise et lever de chaise, marche, descente d’escalier) (orange) — Comparaison avec les valeurs de la

littérature (noir)
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Annexe 8 — Recalage et mise a I’échelle du pelvis dans les radiographies

Le pelvis n’était pas entierement visible sur les images radiographiques EOS en raison de la position
des patients dans la cabine. En effet, les patients étaient tournés a 45° dans la cabine afin de faciliter
les reconstructions du membre inférieur et de laisser libre la flexion du genou. La reconstruction multi-
vue du pelvis n’était donc pas envisageable. Certains points anatomiques ont alors été pointés sur les
images radiographiques lorsqu’ils étaient visibles sur les deux vues : les épines iliaques supérieures et
inférieures antérieures et postérieures et la symphyse pubienne.

Pour chacun des sujets, les points visibles en position debout (position pour laquelle le plus de points
étaient disponibles) ont été pointés sur le modele osseux de Delp et al. (1990) puis recalés rigidement,
avec un coefficient d’échelle en plus, sur les points anatomiques du sujet (Challis, 1995). La
transformation géométrique associée nous a ainsi permis de reconstruire les points manquants dans
les images radiographiques.

Il convient de noter que les points - issus du modele de Delp et al. (1990) et des images EOS - doivent
étre exprimés dans un méme systéme de coordonnées afin d’effectuer ce recalage. Le recalage des
points du modeéle de Delp et al. (1990) sur les points anatomiques des images radiographiques a été
effectué a la position debout uniquement ; le repére anatomique du fémur a ainsi pu étre utilisé pour
exprimer les points du pelvis. De plus, le point « sacrum » n’a pas été utilisé pour trouver cette
transformation géométrique car le point sacrum indiqué sur le modeéle de Delp et al. (1990) n’est pas
sur I'os. Enfin, le centre de hanche a été ajouté au nuage de points et une pondération plus forte a été
appliquée sur ce point lors du recalage.

Pour les positions fléchies, la translation du centre de hanche mesurée entre deux positions a été
appliquée au pelvis initialement localisé en position debout. Aucune rotation du pelvis lors de la flexion
n’a alors été prise en compte dans cette méthode.

Image radiographiques
Delp et al. (1990) g graphia

Figure 55 : Processus de recalade et mise a I’échelle du pelvis
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Annexe 9 — Modélisation d’une orthese de genou
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: résultats supplémentaires
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Figure 56 : Translations des parties tibiale (violet) et fémorale (orange) de I'orthése, exprimées dans les
systemes de coordonnées des segments sous-jacents respectifs. Les lignes verticales représentent I’écart-type et
les points représentent les moyennes.
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Figure 57: Chargement exercé par I'orthése au niveau du genou appliqué aux segments osseux tibia (violet) et
fémur (orange) et exprimé dans le repére de I'ISB du genou, calculé sans étape contréle (équilibre des forces sur
I'ortheése). Les lignes verticales représentent I’écart type et les points représentent les moyennes.
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Annexe 10 — Protocole expérimental Médicus 2022

Criteres d’exclusions :

Les participants présentant les caractéristiques suivantes ne peuvent pas prendre part a I'étude :

o Problemes de claudication vasculaire ou neurologique ;

o Arthrose fémoro-patellaire symptomatique ;

o Arthrite rhumatoide ;

. Arthrose généralisée ;

o Pathologies pouvant interférer avec les évaluations (par exemple incapacité a effectuer un
mouvement d’accroupissement) ;

o Déficits proprioceptifs ou problemes d’équilibre ;

. Plaies aux membres inférieurs ;

o Avoir suivi un programme d’entrainement ou de réadaptation dans les 6 mois précédant
I'étude ;

o Contre-indication a I'examen radiographique.

Recommandations du SENIAM pour le placement des électrodes EMGs :

Vaste médial

@ Insertion / Origine
* Electrodes

Semi-tendineux Droit fémoral
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Acronymes des margueurs cutanés :

R/LSAT : Pointe acromiale de la scapula droite / gauche
R/LHLE : Epicondyle huméral latéral droit / gauche
R/LUSP : Apophyse styloide ulnaire droite / gauche
R/LFOME : Epicondyle médial sur orthése droite / gauche
R/LFOLE : Epicondyle Latéral sur orthése droite / gauche
R/LFME : Epicondyle médial droit / gauche

R/LFLE : Epicondyle latéral droit / gauche

R/LFMM : Malléole médiale droite / gauche

R/LTLM : Malléole latérale droite / gauche

R/LFMS : 58me taéte métatarsienne droite / gauche

R/LFM1 : 1°™ téte métatarsienne droite / gauche

2020-2023



Guitteny Sacha 2020-2023

Annexe 11 - Orientation du pelvis a partir d’'un capteur inertiel

Un programme Matlab a été développé afin d’estimer I'orientation relative du segment du pelvis entre
la position debout (0°) et la position fléchie (25°). Le calcul de cette orientation se fait a I'aide des
données des capteurs inertiels Noraxon inc. par la décomposition de quaternions en séquences
d’angles d’Euler.

Le vecteur accélération et le champ magnétique suffisent, dans cette étude statique, pour déterminer
le quaternion associé a la position du capteur grace a la fonction ecompass de la boite a outils Fusion
Sensor and Tracking Toolbox de Matlab. Cette fonction permet de déterminer la transformation du
repere global de type NED (North-Est-Downward) au repere local du capteur. L’accélération doit étre
exprimée en m/s? et le champ magnétique en pTesla. Le quaternion calculé est alors de dimension
4xn, n étant le nombre d’'images mesurées. Comme I'étude est statique on peut calculer le quaternion
moyen lors de I'acquisition par la fonction meanrot de Matlab. Ce calcul peut étre fait sur les mesures
issues des acquisitions dans les deux postures, menant a deux quaternions définissant chacun
I’orientation du capteur inertiel positionné sur le pelvis par rapport au repere global NED.

Il faut maintenant multiplier les deux quaternions afin de déterminer le quaternion final définissant
I'orientation relative du pelvis entre la position fléchie et la position debout (Figure 58). De ce
guaternion, trois angles d’Euler peuvent étre extraits selon une séquence sélectionnée ‘ZYX’,
correspondant aux axes de flexion-extension, rotation axiale et abduction-adduction, respectivement.

Figure 58 : Orientation relative entre le capteur en position debout (bleu) et en position fléchie (bleu)
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Annexe 12 : Cartes des distances 0s-a-os entre le fémur et le tibia

S001 EOS Modeéle + Reconstructions

00

25°

5002 EOS Modeéle + Reconstructions

00

25°




Guitteny Sacha 2020-2023

S005 EOS Modeéle + Reconstructions

OD

25°

S006 EOS Modeéle + Reconstructions

00

25°
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S008 EOS Modeéle + Reconstructions

00

25°
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Annexe 13 : Chargements 3D appliqués par I'orthese lors de mouvements

dynamiques

Le chargement est exprimé au niveau du centre du genou et dans le repere de I'ISB. Les différentes
couleurs correspondent aux différents designs d’orthése.
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Figure 59 : Forces et moments appliqués par I'orthése sur le tibia lors du squat : moyenne (lignes pointillées) et
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Figure 60 : Forces et moments appliqués par I'orthése sur le tibia au cours d’un cycle de marche : moyenne
(lignes pointillées) et corridor d’écart type.
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Annexe 14 : Cinématique de l'articulation tibio-fémorale a la marche

Les lignes grises représentent le cas sans orthése. Les autres couleurs correspondent aux différents
designs d’orthése. Les corridors représentent la variabilité intra-sujet.
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Annexe 15 : Forces de contact lors de mouvements dynamiques

Les lignes grises représentent le cas sans orthése. Les autres couleurs correspondent aux différents
designs d’orthese.
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Figure 61 : Forces de contact verticales lors du squat : moyenne (lignes) et corridor d’écart type inter-sujets.
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Figure 62 : Forces de contact verticales au cours d’un cycle de marche : moyenne (lignes) et corridor d’écart type

inter-sujets.



