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Notations

Notations et conventions

Les notations et conventions suivantes seront appliquées dans ce manuscrit :

— le terme jambe désigne dans ce manuscrit la partie inférieure au genou, c’est a dire
I’ensemble la jambe au sens anatomique strict et le pied,

— nous désignons par actionneur musculaire, I’ensemble muscle-tendon activant ’arti-
culation

— le systeme quadriceps-jambe désigne le systeme composé de la jambe, articulée au-
tour du genou et actionnée par le muscle quadriceps

— NRMSD : Normalized Root Mean Square Deviation

— RSD : Relative Standard Deviation

— NLP : Nonlinear programming

— PW : largeur d’impulsion de la stimulation

— I : amplitude des impulsions de la stimulation

— f : fréquence de la stimulation

— FES : Functional Electrical Stimulation

— CPP : Comité de Protection des Personnes (comité d’éthique)






Introduction générale

Introduction générale

La blessure médullaire provoque une interruption des voies naturelles de communica-
tion entre le systéme nerveux central et les organes sensoriels et moteurs.

Elle empéche ainsi les échanges d’informations sensitives provenant des organes sen-
soriels et d’informations motrices envoyées aux muscles entrainant ainsi une paraplégie
(paralysie des membres inférieurs) ou une tétraplégie (paralysie des membres inférieurs et
supérieurs).

La stimulation électrique fonctionnelle (FES) représente une solution prometteuse a
des fins de suppléance fonctionnelle des membres déficients par 'activation des muscles
squelettiques responsables du mouvement. Leur activation est engendrée par ’application
de séquences de stimulation électrique via des électrodes placées a la surface du muscle
ou directement sur les nerfs moteurs.

Malgré les améliorations technologiques qui ont été apportées sur les appareils de sti-
mulation (volume du stimulateur, controle des parametres de stimulation) et les électrodes
de stimulation, les parametres des séquences de stimulations sont souvent prédéfinis selon
les seules appréciations du clinicien, dans la plupart des applications de la FES.

Ces choix empiriques des séquences de stimulation impliquent un taux de fatigue im-
portant dii a une compréhension limitée de I’ensemble des mécanismes mis en jeu lors de
la contraction musculaire sous stimulation électrique fonctionnelle.

La synthese des séquences de stimulation électrique appropriées nécessite une for-
mulation mathématique et une modélisation assez précise du comportement du systeme
musculosquelettique sous FES ainsi que 'identification des parametres du modele.

Le présent travail de these a été mené au sein de ’équipe-projet DEMAR, crée en 2003
et qui regroupe divers partenaires de recherche qui sont 'INRIA, le CNRS, I"Université
Montpellier 2 et I’Université Montpellier 1. L’équipe-projet DEMAR travaille en étroite
collaboration avec des partenaires industriels tels que ’entreprise MXM et des partenaires
cliniques, en particulier le centre de rééducation PROPARA.

Les principaux axes de recherche de I’équipe sont :

— la modélisation des systemes sensori-moteurs et la mise en place de protocoles

expérimentaux d’identification des parametres et de validation de modeles.

— le controle des systemes sensori-moteurs par stimulation électrique fonctionnelle.

Elle regroupe la synthese des séquences de stimulation et la commande.
— le développement technologique des neuroprotheses permettant d’interfacer les
systeme artificiels avec les systemes naturels.
Les travaux de la présente these se situent dans le premier et le deuxieme axe et concernent
plus particulierement :

— la mise en place d’un protocole expérimental d’identification des parameétres et de

validation du modele du systeme musculosquelettique.

— la validation expérimentale du modele de muscle, qui avait été développé et

validé expérimentalement chez ’animal lors des précédents travaux de 1’équipe

3
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[Makssoud, 2005], dans le cas du blessé médullaire ainsi que sa comparaison avec
d’autres modeles existants.

— les différentes stratégies de synthese des séquences de stimulation électrique permet-

tant de réaliser un mouvement fonctionnel et la validation expérimentale.
Ce manuscrit est organisé en cing chapitres.

Le premier chapitre contient une introduction au principe du contréle moteur naturel
décrivant les différentes parties anatomiques impliquées ainsi que les conséquences de la
blessure médullaire sur ce fonctionnement naturel. Dans ce chapitre, le principe d’utili-
sation de la stimulation électrique a des fins de suppléance fonctionnelle est introduit en
mettant en évidence les problemes qu’elle engendre en termes de complexité de controle
des systemes musculosquelettiques.

Le deuxieme chapitre est une description détaillée du modele du systeme musculo-
squelettique en se focalisant sur I'articulation du genou actionnée par les deux muscles
antagonistes, quadriceps et ischio-jambiers. Le modele du muscle développé dans 1’équipe
est présenté par rapport a d’autres modeles de muscles existants dans la littérature.

Dans le troisieme chapitre, nous présentons un état de 'art des différents protocoles
expérimentaux visant a identifier les parametres de modeles musculosquelettiques. Un
protocole expérimental est établi pour le contexte des blessés médullaires humains en
tenant compte de leurs spécificités.

Le quatrieme chapitre décrit en détail le protocole ainsi établi au troisieme chapitre
et appliqué a dix patients blessés médullaires dans le cadre d’un protocole approuvé et
accepté par le comité d’éthique (CPP). Dans ce chapitre, les résultats expérimentaux
d’identification et de validation croisée sont présentés ainsi qu’une analyse intra-sujet et
inter-sujet. Une comparaison du modele du muscle avec un autre modele tres répandu
est faite en se basant sur les mesures expérimentales obtenues chez un des sujets ayant
participé au protocole.

Dans le cinquieme chapitre, des stratégies de synthese des séquences de stimulation sont
définies et testées en simulation en tenant compte de la problématique de la redondance
de l'actionnement des systemes musculosquelettiques et de la dépense énergétique. Les
résultats de la validation expérimentale d'une stratégie de synthese sur un groupe de
blessés médullaires sont présentés dans ce chapitre en abordant les différents problemes
de la variabilité du comportement dans le temps due principalement au phénomene de
fatigue musculaire.
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1.1 Principe du controle moteur

Le controle moteur chez I’humain est un processus complexe impliquant plusieurs
parties anatomiques et géré par le systeme nerveux central (figure 1.1). Chez le sujet
sain, la motricité peut eétre volontaire ou involontaire et se décline en trois catégories
[Vibert et al., 2005] :

— Les activités motrices rythmiques, telles que la respiration et le battement cardiaque,
combinent a la fois une activité réflexe prépondérante et une activité volontaire de
faible importance. Bien que l'initiation et la terminaison d’une séquence de mouve-
ments rythmiques, telle que la marche, puissent étre volontaire, la séquence une fois
déclenchée, ne 'est plus,

— Les réponses réflexes, dont les réflexes tendineux sont les plus connus. Les réflexes
régulent et coordonnent le tonus musculaire de la totalité des muscles striés sque-
lettiques dans le but de protéger les membres ou de maintenir une posture. Cette
activité, totalement involontaire, est régulée par des récepteurs sensitifs musculaires,
articulaires et cutanés,
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Figure 1.1 - Organisation du contréle moteur

— Les mouvements volontaires sont des mouvements réalisés délibérément dans un but
précis sur commande du systeme nerveux central. Leur controle nécessite d’abord
d’identifier et de localiser une cible, ensuite d’organiser un plan d’action et pour
finir d’exécuter un programme [Vibert et al., 2005]. Ce controle est assuré par la
coordination d’un certain nombre d’acteur (partie anatomique) qu’on définira par
la suite.

1.1.1 Systéme nerveux central (SNC)

Le systeme nerveux central (SNC) est un réseau vital d’intégration et de communi-
cation qui controle et régule en permanence la plupart des fonctions de 'organisme. Il
est également le systeme responsable de la coordination des mouvements volontaires a
partir d'une analyse et d’une interprétation d’un flot d’informations sensorielles (voies
afférentes) [Marieb, 2000]. Il comprend deux parties principales qui sont I’encéphale et la
moelle épiniere (figure 1.2).

1.1.1.1 L’encéphale

L’encéphale est la partie du SNC logée dans la boite cranienne, et peut étre
décomposé en quatre parties principales qui sont : les hémispheres cérébraux (le
cerveau), le diencéphale, le tronc cérébral et le cervelet (figure 1.3) [Marieb, 2000,
Tortora et Derrickson, 2009].

1.1.1.2 La moelle épiniere

La moelle épiniere, appelée aussi la moelle spinale, est cylindrique et forme le prolon-
gement du tronc cérébral. Elle achemine les influx provenant de I’encéphale et ceux qui
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Figure 1.2 - Le systeme nerveuzx central

s’y dirigent. La moelle spinale est aussi responsable d’importants réflexes communément
appelés les réflexes spinaux.

Chaque segment médullaire de la moelle épiniere est rattaché a une paire de nerfs
spinaux (appelés aussi nerfs rachidiens) qui sont nommés selon leur point d’émergence.
Chez I’humain, trente et une paires de nerfs spinaux naissent de la moelle épiniere et
émergent de la colonne vertébrale pour aller innerver différentes régions du corps (figure
1.4). Il y a huit paires de nerfs cervicaux (C1 a C8), douze paires de nerfs thoraciques (T1
a T12), cinq paires de nerfs lombaires (L.1 a L5), cinq paires de nerfs sacraux (S1 a S5) et
une paire de nerfs coccygiens (C0) [Marieb, 2000].

1.1.2 Systéme nerveux périphérique (SNP)

Le systeme nerveux périphérique (SNP) est formé des nerfs et de groupes dispersés
de corps cellulaires de neurones situés a l'extérieur du SNC. Il assure la transmission des
commandes du SNC vers les différents organes moteurs par le biais des voies efférentes
ainsi que la transmission de stimuli sensitifs vers le SNC a travers les voies afférentes
(figure 1.1). D’un point de vue fonctionnel, le SNP peut étre décomposé en deux parties :

— Les voies afférentes transmettent au SNC les informations sensitives provenant

des récepteurs sensoriels disséminés dans l'organisme. Les neurofibres sensitives
qui conduisent les influx provenant de la peau, des muscles squelettiques et des
articulations sont appelées neurofibres afférentes somatiques tandis que celles qui
transmettent les influx provenant des visceres sont appelées neurofibres afférentes
viscérales.

— Les voies efférentes, ou voies motrices, sont formées des neurofibres qui transmettent

aux organes effecteurs (les muscles et les glandes) les influx provenant du SNC afin
de les activer. La partie efférente du SNP est a son tour subdivisée en deux :



1.1. Principe du contrdle moteur

Hémisphére
" cérebral

Cervelet

Figure 1.3 - Structure de l’encéphale humain

— Le systéme nerveux somatique permet d’exercer un controle conscient sur les
muscles squelettiques. Ce systeme est souvent appelé systéme nerveux volon-
taire bien qu’il gere aussi les activités réflexes, qui sont involontaires.

— Le systéme nerveux autonome, ou végétatif, régit les activités automatiques,
ou involontaires, comme celles des muscles lisses, du muscle cardiaque et des
glandes. C’est pourquoi il est communément appelé systeme nerveux involon-
taire.

1.1.3 Le squelette

Le squelette constitue la charpente du corps humain. Il est composé de deux cent six os
et est divisé en deux parties : le squelette axial, dont les quatre-vingts os forment 1’axe
longitudinal du corps, et le squelette appendiculaire, qui comprend les cent vingt-six
os des membres et des ceintures.

1.1.3.1 Fonctions du squelette

Le squelette assure plusieurs fonctions fondamentales [Tortora et Derrickson, 2009,
Marieb, 2000] telles que :

— Le soutien. Les os du squelette forment une structure rigide qui sert de support
aux tissus mous et de points d’attache a la plupart des muscles squelettiques.

— La protection. Les os du squelette axial protegent plusieurs organes internes contre
les blessures. Ainsi, les os du crane protegent I'encéphale, les vertebres protegent la
moelle épiniere et la cage thoracique protege le coeur et les poumons.

— Le mouvement. Etant donné que la plupart des muscles squelettiques sont reliés
aux os, lorsqu’ils se contractent, ils agissent comme des leviers sur les os produisant
le mouvement.
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Figure 1.4 - Structure et niveaux de controle de la moelle épiniére

1.1.3.2 Composition du squelette

Le squelette appendiculaire est le squelette associé aux muscles squelettiques et donc

au mouvement. Il est formé par :

— La ceinture scapulaire (pectorale). Formée de deux os, la clavicule et la scapula.

— Les os des membres supérieurs. Trente os distincts forment le squelette de chaque
membre supérieur. Ils se répartissent entre le bras, ’avant-bras et la main.

— La ceinture pelvienne. Elle est formée des deux os de la hanche.

— Les os des membres inférieurs. Ils sont plus massifs que ceux des membres supérieurs
car ils supportent entierement le poids du corps en position debout. Ces os forment
les cuisses, les jambes et les pieds.

Outre les os, le squelette inclut les articulations, les cartilages et les ligaments.

1.1.3.3 Les articulations

Les articulations assurent a la fois une certaine mobilité du squelette tout en reliant
les os entre eux. Il existe plusieurs types d’articulations classées d'un point de vue struc-
turel ou fonctionnel. La plupart des mouvements sont permis par des articulations dites
synoviales d'un point de vue structurel ou bien des articulations mobiles d'un point de
vue fonctionnel. Ce type d’articulation se distingue des autres par quatre caractéristiques
(figure 1.5) [Marieb, 2000] :

— Les surfaces des os qui s’articulent sont recouvertes d’un cartilage articulaire.

— Les surfaces articulaires sont enfermées dans une capsule articulaire.

— La capsule articulaire entoure une cavité articulaire remplie de liquide synovial

lubrifiant.

— La capsule articulaire est habituellement renforcée par des ligaments.
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Figure 1.5 - Structure générale d’une articulation synoviale (mobile)

1.1.4 Les muscles squelettiques (les actionneurs)

La fonction essentielle du muscle est de se contracter, c’est a dire de se raccourcir,
pour générer un mouvement. On distingue trois types de tissu musculaire : squelettique,
cardiaque et lisse. Ces types de tissu different par la structure de leurs cellules et par la
facon dont leurs contractions se déclenchent.

Les muscles squelettiques, auxquels nous nous intéressons par la suite, sont des muscles
controlés volontairement par le systéme nerveux somatique (figure 1.1). Ils tiennent prin-
cipalement leur appellation de leur fonction de transmission du mouvement au squelette.
Les muscles squelettiques peuvent également étre activés par des réflexes (involontaire-
ment) tel que les réflexes spinaux [Marieb, 2000].

Les actionneurs musculaires représentent, avec le squelette, le systéeme locomoteur ou
musculosquelettique car ils permettent les mouvements du corps. A partir des commandes
motrices du SNC, acheminées par le SNP, les muscles squelettiques agissent, au travers
des tendons, sur le squelette (os et articulation) et font bouger le corps.

Les muscles squelettiques assurent principalement les fonctions suivantes
[Marieb, 2000, Tortora et Derrickson, 2009] :

— La production des mouvements du corps,

— la stabilisation des articulations et le maintien de la posture,

— la production de la chaleur.

1.1.4.1 Propriétés des muscles squelettiques

Le tissu musculaire squelettique possede quatre propriétés qui lui permettent d’assurer
ses fonctions [Tortora et Derrickson, 2009] :

1. Pexcitabilité électrique. Cette propriété des fibres musculaires (myocytes), que
possedent également les neurones, est la capacité de réagir a certains stimuli en pro-
duisant des signaux électriques, appelés potentiels d’action musculaires. Ces poten-
tiels d’action se propagent ensuite le long des myocytes et engendrent la contraction
musculaire.
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Figure 1.6 - Anatomie macroscopique du muscle squelettique [Marieb, 2000).

2. La contractilité. C’est la capacité du tissu musculaire a se contracter avec force
apres le déclenchement d’'un potentiel d’action musculaire. Lorsqu’un muscle se
contracte, il génére une force de traction sur ses points d’attache. Si la force créée
est assez élevée par rapport aux forces de résistance, le muscle se raccourcit en
produisant un mouvement.

3. L’extensibilité. C’est la capacité du tissu musculaire de s’étirer sans se déchirer.
Cette capacité permet au muscle de dépasser sa longueur au repos et de conserver,
lorsqu’il est étiré, la capacité de se contracter.

4. L’élasticité. C’est la capacité du tissu musculaire de reprendre sa longueur d’origine
apres une contraction ou un étirement.

1.1.4.2 Anatomie d’un muscle squelettique

Bien que les fibres musculaires soient tres fragiles individuellement, elles forment en-
semble un muscle puissant et tres résistant car elles sont enveloppées de tissu conjonctif.
Chaque fibre musculaire est recouverte d’une fine gaine de tissu conjonctif appelée endo-
mysium. Plusieurs fibres et leur endomysium sont enveloppées a leur tour d’une membrane
fibreuse plus épaisse appelée périmysium pour constituer un ensemble de fibres appelé fais-
ceau (figure 1.6). Les faisceaux du muscle sont enveloppés d’un tissu encore plus résistant
appelé épimysium qui se prolonge jusqu’au tendon.

Les fibres musculaires possedent des organites uniques en forme de rubans appelés
les myofibrilles. Ce sont des structures cylindriques qui s’étendent sur toute sa longueur
(figure 1.7).

Chaque myofibrille est formée d’unités contractiles appelées sarcoméres (figure 1.8).
Un sarcomere est formée de deux types de filaments qui se chevauchent (figure 1.9) les
myofilaments fins et les myofilaments épais. Les myofilaments épais sont composés d’une
protéine appelée la myosine. Les myofilaments fins sont fixés a une ligne Z qui est une
membrane en forme de disque (figure 1.9). Ils sont composés principalement d’une protéine
appelée actine.
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Figure 1.7 - Anatomie d’une fibre musculaire squelettique (myocyte)
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Figure 1.8 - Détails d’une myofibrille [Tortora et Derrickson, 2009].

1.1.4.3 Activation d’un muscle squelettique

Pour se contracter naturellement, les cellules du muscle squelettique doivent étre sti-
mulées par des influx nerveux. Un seul neurone moteur (cellule nerveuse) peut stimuler
quelques myocytes seulement ou des centaines selon le muscle sollicité et le travail qu’il
accomplit. L’ensemble regroupant le neurone moteur et tous les myocytes squelettiques
qu’il stimule est appelé unité motrice (figure 1.10). Le neurone moteur comporte de longs
prolongements filiformes appelés [’axone.

Lorsqu’un flux nerveux parvient aux fibres d’une unité motrice, il provoque une suite
d’événements chimiques, que ne nous détaillerons pas ici, produisant un courant électrique
appelé potentiel d’action. Une fois amorcé, le potentiel d’action ne peut étre arrété et se
propage tout au long des fibres de I'unité motrice induisant le mécanisme de contraction.

1.1.4.4 Mécanisme de contraction musculaire

Lors d’une contraction musculaire, les tétes de myosine s’accrochent aux sites de liai-
son de 'actine et un mécanisme de glissement des myofilaments s’amorce. Chaque téte de
myosine s’attache et se détache plusieurs fois pendant la contraction tirant ainsi le myofila-
ment mince vers le centre du sarcomere. Comme ce phénomene se déroule simultanément
dans tous les sarcomeres de toutes les myofibrilles, le myocyte se racourcit (figure 1.11)
[Tortora et Derrickson, 2009, Marieb, 2000].
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Figure 1.10 - Activation du muscle par utilisation d’unités motrices [Marieb, 2000).

1.1.4.5 Réponse du muscle a un stimulus

Les muscles squelettiques sont des organes qui contiennent des milliers de myocytes.
Un myocyte individuel se contracte en tout ou rien, alors que le muscle squelettique entier
réagit aux stimulations des influx nerveux avec des degrés divers de contraction, c’est-a-
dire par des réponses graduées. Cette contraction musculaire graduée peut étre produite
de deux fagons :

1. Par changement de la fréquence de stimulation. Les secousses musculaires
(contractions isolées) ne représentent pas le fonctionnement normal du muscle
[Marieb, 2000]. Généralement, les influx nerveux parviennent au muscle a une
fréquence élevée de telle sorte que les myocytes n'ont pas le temps de se détendre
completement entre les stimulations (figure 1.12). Dans ce cas, les effets de contrac-
tion successives s’additionnent, conduisant a une contraction musculaire plus forte
et plus uniforme.

2. Par changement du nombre de myocytes stimulés. La force de contraction
dépend essentiellement du nombres d'unités motrices activées dans le muscle. Cette
force de contraction est controlée par le niveau de stimulation et dépend de la tache
a accomplir.
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Figure 1.11 - Mécanisme de contraction du sarcomere [Tortora et Derrickson, 2009].

1.1.4.6 Types de fibres musculaires

Les fibres musculaires squelettiques n’ont pas toutes la méme fonction ni la méme
composition. Elles se contractent et se relachent a des vitesses différentes. Une fibre mus-
culaire sera qualifiée de lente ou de rapide selon la vitesse a laquelle elle se contracte et
génere une force. Elles se différencient également par la vitesse a laquelle elles se fatiguent.

A partir des caractéristiques structurelles et fonctionnelles, on classe les fibres muscu-
laires squelettiques en deux types : (1) les fibres lentes et (2) les fibres rapides. Ces deux
types sont répartis en trois grandes catégories : les fibres de type I (rouge lente oxydative),
ITA (rouge rapide oxydo-glycolytique) et IIB (blanche rapide glycolytique).

La plupart des muscles contiennent un mélange des trois types de fibres. Le pourcentage
de chaque type varie largement d’un muscle a un autre ainsi que d’une personne a une autre
et il dépend du travail que le muscle est habitué a fournir. Ainsi, les muscles impliqués dans
le maintien de la posture ont une plus grande quantité de fibres lentes (plus résistantes a
la fatigue) car ils doivent étre contractés a peu pres continuellement, tandis que d’autres
muscles responsables de mouvements rapides possedent une quantité plus importante de
fibres rapides.

1.1.4.7 Les tendons

Le tendon est composé de tissus conjonctifs denses a forme réguliere. Sa structure
de fibres de collagene disposées de facon parallele lui confere une résistante importante.
Les fibres de collagene sont légerement ondulées, ce qui donne a ce tissu la propriété de
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Figure 1.12 - Réponse d’un muscle entier a des stimuli de différentes fréquences
[Tortora et Derrickson, 2009].

pouvoir s’étirer légerement. Le tendon est donc un tissu extensible mais de raideur élevée.

Le role d’'un tendon est de fixer le muscle a 1’'os, assurant ainsi la transmission de
sa force afin de stabiliser une articulation, d’exécuter un mouvement ou de mainte-
nir une posture [Baillargeon et Patry, 2003]. Le tendon s’étale au niveau du point d’in-
sertion avec 1'os, appelé l'enthese, et sa structure se modifie passant progressivement
d’un tissu conjonctif dense composé de tissus fibrocartilagineux, (fibres de collagene et
de cellules cartilagineuses), & un tissu de plus en plus calcifié avant de se joindre a
I'os. Ces changements tissulaires contribuent a un changement graduel dans les pro-
priétés mécaniques le long du tendon. Lorsque la mobilité articulaire est plus grande, la
quantité de fibrocartilage présente dans l’enthese est plus importante, diminuant ainsi
la raideur du tendon. Le tendon possede des propriétés visco-élastiques qui lui per-
mettent de réagir aux charges qui lui sont transmises par la contraction musculaire
[Baillargeon et Patry, 2003, Maffulli et al., 2005, Hooley et al., 1980].

1.1.4.8 Architectures musculo-tendineuses

L’ensemble muscle-tendon est en réalité I'actionneur responsable de transmettre le
mouvement au squelette. Cependant, cette association muscle-tendon n’est pas toujours
identique et n’a pas les mémes conséquences sur les forces musculaires transmises au
systeme squelettique. Le muscle squelettique peut étre considéré comme un ensemble
de fibres longues et paralleles. Ces fibres peuvent étre orientées dans la méme direction
que le tendon ou inclinées par rapport au tendon d’un angle a@ > 0 appelé angle de
pennation (figure 1.13) [Zajac, 1989]. D’autres architectures musculo-tendineuses, ot les
fibres musculaires ne sont pas paralleles, existent mais ne sont pas détaillées dans ce
manuscrit.

1.2 Blessure médullaire et déficience motrice

La moelle épiniere est protégée dans un canal osseux semi-rigide, fait de ’empilement
des vertebres (colonne vertébrale). Chaque vertebre permet le passage d’un nerf dont 1’ori-
gine et la destination sont systématisées (figure 1.4). C’est la voie de passage obligatoire
entre le cerveau et les muscles.
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Figure 1.13 - Architecture de ’ensemble musculo-tendineux [Zajac, 1989].

La lésion médullaire conduit a un dysfonctionnement du SNC. Elle empéche les
échanges d’informations sensitives provenant des organes sensoriels et d’informations mo-
trices envoyées aux muscles. Les centres réflexes situés sous la lésion sont indemnes, mais
perdent la possibilité d’étre modulés par le cerveau. Une lésion médullaire entraine une
paraplégie (paralysie des membres inférieurs) ou une tétraplégie (paralysie des membres
inférieurs et supérieurs) en cas de lésion cervicale.

Une lésion a un niveau donné de la moelle épiniere conduit souvent a une perte des
fonctions sensitives et motrices au dessous de ce niveau (Tableau 1.1) [Liverman, 2005]

Tableau 1.1 - Les différents niveaur de la lésion médullaire et leurs conséquences
[Liverman, 2005].

Partie de la moelle Niveau de la moelle s Situation apres la
e PN Zones controlées
épiniere épiniere blessure
Téte, cou,
Cervicale C1-C8 diaphragme, bras Tétraplégie

poitrine, muscles

Thoracique T1-T12 abdominaux Pararaplégie

Lombaire L1-L5 Hanche, jambes Pararaplégie
Intestin, vessie, , .

Sacrale S1-Sb Pararaplégie

mollets, fesses, jambes

Les causes d'une lésion médullaire sont souvent traumatiques, dues, en grande partie,
aux accidents de la route mais aussi aux accidents de travail et de sport telles que les
chutes. Les causes traumatiques entrainent une paraplégie ou tétraplégie dites médullaire
traumatique. La blessure médullaire traumatique peut résulter d'une hyper-extension,
d’une flexion ou d’une compression de la colonne vertébrale.
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Chapitre 1. Blessure médullaire et suppléance fonctionnelle

1.2.1 Classification des lésions

Une échelle d’anomalie a été établie par I’American Spinal Injury Association (ASIA)
pour classer la gravité fonctionnelle de la blessure médullaire (Tableau 1.2). Cette échelle a
un niveau représentant une blessure médullaire complete (ASIA A), trois autres niveaux
(ASTA B, ASIA C, ASIA D) représentant des blessures médullaires incomplétes et un
niveau (ASIA E) qui présente une motricité et sensibilité normales.

La détermination du niveau de la blessure médullaire utilise souvent une cotation
clinique des forces musculaires sous lésionnelles sur une échelle de 0 a 5 (Tableau 1.3),
appelée cotation MRC (pour Medical Research Council scale).

Tableau 1.2 - Echelle de la lésion médullaire de I’American Spinal Injury Association
[Liverman, 2005].

: ité de 1 ,
Niveau ASIA G/‘rr.a vité de la Conséquences
lésion

Aucune motricité ou sensibilité dans le territoire

ASTA A Complete S4-S5

Aucune motricité. Sensibilité préservée au dessous
ASTIA B Incomplete du niveau lésionnel, en particulier S4-S5

Motricité préservée en dessous du niveau lésionnel et
plus de la moitié des muscles testés ont une cotation

ASIA C Incomplete

<3

Motricité préservée en dessous du niveau lésionnel et
ASIA D Incompléte z;ugmoins la moitié des muscles testé ont une cotation
ASIA E Normale Motricité et sensibilité normales

Tableau 1.3 - Echelle de la cotation MRC.
Cotation MRC Manifestation

Paralysie totale

Contraction visible ou palpable sans
déplacement

Mouvement actif sans pesanteur
Mouvement actif contre pesanteur
Mouvement actif contre résistance
Mouvement normal

Tl W N —~= O
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1.3. Suppléance fonctionnelle par FES

1.2.2 Troubles liés a la blessure médullaire

Les troubles découlant de 'atteinte de la moelle épiniere sont étroitement liés au niveau
et a la gravité de la 1ésion. Les principaux troubles concernent la motricité et la sensibilité.
Cependant, il existe, selon le niveau de la lésion, bien d’autres troubles aussi importants
tels que :

— les troubles sphinctériens, vésicaux et intestinaux

— des troubles neurovégétatifs,

— des douleurs,

— des troubles génito-sexuels,

— des troubles respiratoires.

1.2.2.1 Les troubles moteurs

Ils atteignent les deux modes de motricité :

1. La motricité volontaire, ce qui se traduit par une paralysie compléete (mouve-
ments totalement impossibles) ou par une paralysie incompleéte (mouvements pos-
sibles mais de faible puissance). L’intensité de la paralysie peut étre homogene ou
au contraire asymétrique entre le coté droit et le coté gauche.

2. La motricité réflexe, qui régule le tonus musculaire est normalement modulée par
le cerveau. Lors d’une lésion médullaire, deux cas de figure se présentent habituel-
lement :

— Une augmentation de la réflectivité musculaire qui se traduit par une raideur ou
hypertonie appelée spasticité. La spasticité entraine des mouvements anormaux
automatiques appelés contractures,

— Une disparition de la tonicité, qui se traduit par une flaccidité ou hypotonie. On
parle de paraplégie flasque.

1.2.2.2 Les troubles sensitifs

Ils se déclinent en deux parties :

1. Les troubles sensitifs superficiels se manifestent par la disparition totale ou
partielle des sensations cutanées : le sens du toucher, la douleur et les sensations
du chaud et du froid. Les cas de perte totale de sensibilité augmentent les risques

d’escarres'.

2. Les troubles sensitifs profonds perturbent I'information concernant la position
exacte du corps. Ce trouble est a l'origine des difficultés d’équilibre du tronc, as-
sociées a la paralysie des muscles abdominaux.

1.3 Suppléance fonctionnelle par FES

La déficience motrice suite a une lésion de la moelle épiniere dégrade les capacités
motrices et la gestion de 1’équilibre postural pour réaliser les taches quotidiennes. En
fonction du type d’handicap et de son étendue, le recours a des techniques de suppléance
fonctionnelle s’avere nécessaire pour permettre aux patients d’accomplir des taches simples
mais importantes telles que la verticalisation ou le transfert.

1. 1ésion cutanée liée a la compression des tissus mous
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Chapitre 1. Blessure médullaire et suppléance fonctionnelle

La suppléance fonctionnelle par stimulation électrique fonctionnelle (FES) permet la
restauration de la motricité des membres déficients par I'activation des muscles respon-
sables du mouvement. L’activation des muscles est possible par ’application de séquences
de stimulation électrique via des électrodes placées a la surface du muscle ou directement
sur les nerfs moteurs [Guiraud et al., 2006].

L’application de la FES, appelée aussi stimulation neuromusculaire, pour la contraction
du muscle squelettique est possible chez les blessés médullaires dont 'excitabilité des
motoneurones inférieurs est préservée [Kralj et Bajd, 1989).

1.3.1 Principe et physiologie de la FES

L’objectif souhaité de la suppléance fonctionnelle par FES est qu'un muscle
électriquement stimulé puisse se comporter comme s’il était naturellement activé par le
SNC.

La FES consiste en un train de d’impulsions électriques imitant le flux naturel du signal
d’excitation généré par le SNC en l'absence de blessure médullaire. La FES active les
axones des motoneurones ou les voies réflexes en stimulant les fibres nerveuses sensorielles
[Popovié et Sinkjeer, 2000].

En effet, le potentiel d’action produit par une stimulation électrique neuromusculaire
est identique a celui généré naturellement. La plus petite charge électrique générant un
potentiel d’action est définie comme un stimulus seuil. Sous stimulation électrique artifi-
cielle, les motoneurones de large diametre ont les plus petits seuils de stimulation et sont
activés en premier, suivis de 'activation de neurones moteurs de moindre diametre.

Cette propriété de recrutement en stimulation électrique neuromusculaire est a l'inverse
de I'ordre du recrutement naturel, ot les neurones moteurs de petit diametre sont recrutés
en premier. Le stimulus produit par la stimulation diminue en fonction de sa distance a
la source de stimulation, par conséquent, les motoneurones les plus proches sont les plus
stimulés [Chae et al., 2004].

Les trains d’impulsions électriques se caractérisent par la fréquence f ou période de
stimulation, 'amplitude des impulsions / ainsi que par les largeurs des impulsions PW
(figure 1.14).

Courant
A
Largeur
d’impulsion
>
3
j=2
g
o© Temps
Période

Figure 1.14 - Parametres d’un signal de stimulation électrique
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1.3. Suppléance fonctionnelle par FES

La modulation d’amplitude (AM) ou la modulation de la largeur d’impulsion (PWM)
permettent de controler le taux de recrutement des fibres et ainsi de moduler la force
musculaire générée. La modulation de la fréquence de stimulation agit sur le mécanisme
de sommation temporelle (figure 1.12) et affecte ainsi le niveau de force musculaire.

Lorsque la fréquence est assez élevée telle que les contractions soit continues et uni-
formes, on dit que le muscle est en tétanos ou en contraction tétanique. Cette fréquence,
a partir de laquelle les réponses musculaires mécaniques deviennent suffisamment lisses,
est appelée fréquence de fusion.

La plupart des systemes FES modulent le nombre d’unités motrices (taux de recrute-
ment) en régulant la charge électrique injectée qui est 'intégrale du courant par la largeur
d’impulsion [Popovi¢ et Sinkjeer, 2000].

1.3.2 Bénéfices thérapeutiques de la FES

La FES est généralement appliquée aux patients ayant des lésions neurologiques stables
ol aucun rétablissement n’est attendu, mais peut étre appliquée également comme moyen
thérapeutique pour développer des fonctions volontaires qui ont été partiellement atteintes
et qui demandent une courte période de d’entrainement [Popovié¢ et Sinkjeer, 2000].

La stimulation électrique est utilisée également en rééducation clinique des blessés
médullaires car elle présente un réel bénéfice thérapeutique démontré dans di-
vers travaux de recherche [Kralj et Bajd, 1989, Scremin et al., 1999, Baldi et al., 1998,
Hjeltnes et al., 1997, Mohr et al., 1997, Belanger et al., 2000].

Les contributions thérapeutiques de la FES sur certaines fonctions physiologiques du
blessé médullaire passent par la minimisation des dégradations pathologiques dues a une
situation assise prolongée. Ainsi, elle s’exprime par le biais d’exercices cliniques de verti-
calisation [Kralj et Bajd, 1989].

La FES de rééducation peut étre utilisée pour maintenir une activité musculaire limi-
tant les effets secondaires d’une paralysie (atrophie, escarre, problémes cardio-vasculaires).
Elle contribue au maintien ou a I’amélioration de la trophicité musculaire qui s’exprime par
une augmentation du volume et une diminution de la masse grasse des muscles stimulés.

Divers travaux ont démontré 'effet favorable de la FES tant au niveau du tissu mus-
culaire qu’au niveau de la masse grasse [Scremin et al., 1999, Baldi et al., 1998]. La tomo-
graphie ou 'TRM ont été utilisées pour montrer une augmentation de la section du muscle
entier apres des entrainements sous FES [Hjeltnes et al., 1997, Mohr et al., 1997]. La FES
augmente également de facon significative la force musculaire et améliore la densité os-
seuse, ce qui minimise la fragilité des os chez les blessés médullaires [Belanger et al., 2000].

1.3.3 Types de stimulation électrique

La FES peut étre appliquée selon deux types de configurations dites monopolaire ou

bipolaire (figure 1.15) [Popovi¢ et Sinkjeer, 2000] :

— Dans la configuration bipolaire, deux électrodes de stimulation, placées autour du
muscle stimulé, forment un circuit électrique fermé et stimulent un seul systeme neu-
romusculaire (Partie gauche, figure 1.15). Cette configuration permet une meilleure
précision de la direction de stimulation.

— Dans le cas de la configuration monopolaire, chaque électrode active est placée au
voisinage de systéme neuromusculaire a stimuler (Partie droite, figure 1.15), mais
une seule électrode de référence est nécessaire. Elle est placée le long de la voie
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Chapitre 1. Blessure médullaire et suppléance fonctionnelle

neurale qui mene vers le SNC. Cette configuration nécessite moins d’électrode (a
placer ou a implanter) dans le cas ou le nombre de muscles a stimuler devient élevé.

Configuration
bipolaire

Configuration
monopolaire

Electrode de
référence

Stimulateur

électrique Stimulateur

électrique

Figure 1.15 - Différentes configurations de Uapplication de la FES
[Popovié et Sinkjar, 2000]

L’amplitude et la largeur d’impulsion de stimulation, I'impédance du stimulateur et
celle des électrodes de stimulation déterminent la charge effective délivrée a la structure
neuromusculaire.

La stimulation électrique utilisée actuellement sont biphasiques. Elle ont I’avantage de
réduire le nombre de charges introduites dans le corps humain, limitant ainsi les dégats
causés par une stimulation prolongée. Elles présentent aussi ’avantage d’une meilleure
précision de stimulation, particulierement quand les zones a stimuler sont de petite taille
(stimulation neurale).

Plusieurs stimulations biphasiques peuvent étre appliquées en FES comme montrées
sur la figure 1.16. La charge électrique de la phase inverse (surface S2) doit étre égale a
au moins 80% de la charge électrique de la phase principale de stimulation (surface S1)
[Popovié¢ et Sinkjeer, 2000].

1.3.4 Fatigue musculaire sous FES

La gestion de la fatigue est un objectif important en stimulation électrique fonction-
nelle. Cependant sous FES, les fibres rapides c’est a dire les plus fatigables, de type I1
(§1.1.4.6) sont recrutées prioritairement car elles ont un seuil de stimulation plus bas. De
plus, ’atrophie musculaire, résultant d’une blessure médullaire, tend a convertir les fibres
de type I en type Il ce qui accélere le phénomene de fatigue sous stimulation électrique
fonctionnelle [Chae et al., 2004].
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Figure 1.16 - Formes des stimulations biphasiques [Popovié et Sinkjer, 2000].

Ce processus peut, néanmoins, étre inversé en stimulant régulierement le muscle ce
qui produit d’importantes modifications des propriétés contractiles des fibres musculaires
squelettiques [Gaviria et al., 1999].

La résistance a la fatigue musculaire dépend également de la fréquence de stimulation
appliquée. Ainsi pour avoir une contraction continue et uniforme (lisse) tout en résistant a
la fatigue, des gammes de fréquence de stimulation sont proposées dans [Chae et al., 2004],
entre 12H z et 16 H z pour les membres supérieurs et entre 18H z et 25H z pour les membres
inférieurs.

1.3.5 Instrumentation de la FES

Les systemes de stimulation électrique a des fins de suppléance fonctionnelle peuvent
étre résumé par le schéma de la figure 1.17. En pratique, certaines parties de ce dispositif,
tels que les capteurs, peuvent étre absentes selon I'application et la stratégie de commande
appliquée.
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Décision de Force - Muscle sous
bouger @— Mouvement Iésionnel
Interface de Contréleur | Stimulateur —>| Electrodes |
commande électrique

Figure 1.17 - Instrumentation de la stimulation électrique de suppléance fonctionnelle
[Popovié et Sinkjaer, 2000]

1.3.5.1 Interface de commande FES

L’interface de commande FES permet a I'utilisateur de controler les membres atteints
en utilisant les membres valides naturellement controlés. Ainsi, la mise en place d’une
interface FES est un point tres délicat car elle doit tenir compte des spécificités et des
niveaux de la lésion du blessé médullaire.

Dans beaucoup d’applications de FES dédiées aux blessés médullaires des membres
inférieurs (paraplégiques), une simple interface multi-boutons est utilisée permettant le
controle d’un ou plusieurs parametres de stimulation, ou bien des switchs d'un programme
de stimulation a un autre [Guiraud et al., 2006]. Ces switchs permettent la sélection d’un
mode d’activité prédéfini a enclencher tel que : la station debout, la station assise, la
marche a différentes modalités.

Dans le cadre de I'hémiplégie, ou la paralysie n’intervient que d’un coté du corps,
d’autres types d’interfaces sont également proposées et exploitent le comportement de la
partie valide [Héliot, 2007].

1.3.5.2 Capteurs dans un dispositif FES

Les capteurs du dispositif FES fournissent des mesures permettant d’interpréter les
états du systeme musculosquelettique artificiellement controlé (positions articulaires, lon-
gueurs musculaires, activités musculaires). Ces informations sont utilisées par le controleur
de stimulation dans une stratégie de commande en boucle fermée §1.3.7.2.

Ces capteurs doivent étre faciles a mettre, avoir un maximum d’autonomie énergétique
et une ergonomie acceptable. Dans un systeme FES, on peut distinguer deux grandes
classes de capteurs :

— Les capteurs artificiels tels que les électrogoniometres (mesure des positions arti-

culaires), les accélérometres (mesure des accélérations), les capteurs de force ou de
pression sont souvent placés a 'extérieur des systemes musculosquelettiques. Ceci
pose souvent le probleme de la fiabilité et de la précision des mesures obtenues a
partir d'un systeme musculosquelettique en mouvement.
Des capteurs artificiels implantés pour la mesure angulaire sont proposés dans
[Troyk et al., 1986, Johnson et al., 1999, Bhadra et al., 2002]. Ces types de capteur
impliquent des contraintes supplémentaires liées aux espaces disponibles, a la com-
plexité de 'implantation et a la biocompatibilité du capteur.

— Les capteurs naturels sont ceux déja disponibles dans l'organisme au niveau
de la peau, des muscles, des tendons et des articulations. Ils présentent une
alternative prometteuse aux capteurs artificiels car la plupart des systemes
sensoriels périphériques restent fonctionnels apres une blessure médullaire
[Popovié et Sinkjeer, 2000].
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L’acquisition et 'interprétation de ces informations fournies par les capteurs naturels
est souvent faite a travers des mesures des signaux électroneurographiques ENG.
Cependant l'interprétation de ces signaux demeure une problématique d’actualité
[Djilas, 2008].

1.3.5.3 Electrodes

Les électrodes représentent les points de contact du systeme FES avec la structure
stimulé (muscle ou nerf). Ainsi, il existe un grand nombre de familles d’électrodes ayant
des tailles tres différentes selon la taille de la zone disponible a stimuler, des niveaux
de courant de stimulation et de la classe du stimulateur utilisé. Cette différence affecte
Pefficacité et la sélectivité de la stimulation.

En général, elles peuvent étre divisées en trois groupes principaux :

1. Electrodes de surfaces. Elles sont placées sur la peau au dessus de la partie
a stimuler (figure 1.18). Ce sont les électrodes les plus utilisées dans les centres de
rééducation vu leur simplicité de placement (non-invasive). Mais les réponses muscu-
laires présentent une tres grande sensibilité a leurs changements de positionnement,
ce qui pose un réel probleme pour 'application a des fins de suppléance fonctionnelle.
Parmi les autres limitations des électrodes de surface, nous pouvons noter leur mau-
vaise sélectivité dans le cas de petit muscle et les douleurs qu’elles peuvent provoquer
chez les sujets dont la lésion est incomplete (§1.2.1) [Popovié et Sinkjeer, 2000].

2. Electrodes épimysiales. Elles sont chirurgicalement placées sur le muscle a proxi-
mité des points moteurs. L’avantage de ce type d’électrodes est de permettre une
stimulation plus sélective et plus reproductible par rapport a la stimulation de sur-
face.

3. Electrodes neurales. Elles sont caractérisées par leur placement au voisinage du
nerf moteur. Elles peuvent étre a coté du nerf (électrodes adjacentes), encercler le
nerf (électrode cuff) ou a U'intérieur du nerf (électrodes intraneurales).

Figure 1.18 - Electrodes de surface

1.3.5.4 Stimulateurs FES

Les stimulateurs sont les générateurs de la stimulation électrique pilotés par un
controleur. Ils peuvent étre asservis en courant ou en tension. Cependant, les sti-
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mulateurs asservis en courant sont souvent préférables car la quantité de charge
électrique est indépendante de l'impédance du systeme neuromusculaire stimulé
[Popovié et Sinkjeer, 2000]. Dans la suite de ce manuscrit et pour les expérimentations
nous utiliserons un stimulateur asservi en courant [Guiraud, 2008].

Les stimulateurs dédiés a la suppléance fonctionnelle sont directement pilotés par un
ordinateur. Ils different par leurs nombre de canaux (nombre de muscle stimulé a la fois)
et les niveaux de stimulation permis qui dépendent du type de structure directement
stimulée (stimulation de surface, stimulation neurale ou épimysiale).

1.3.5.5 Controleur FES

Le controleur est la piece maitresse d’un systeme FES. En effet a partir d’'une action
déclenchée par 1'utilisateur, il génere et ajuste les séquences de stimulation, par le biais
du stimulateur, en tenant compte des informations sensorielles du systeme controlé. Selon
la stratégie de commande adoptée, les informations sensorielles peuvent étre absentes ou
ignorée par le controleur (§1.3.7.1).

Le controleur FES fonctionne selon différentes stratégies de commande que nous
détaillerons par la suite en §1.3.7.

1.3.6 Systeme FES implanté

Les systemes FES implantés pour la restauration du mouvement présentent un certain
nombre d’avantages. En particulier ils offrent une meilleure sélectivité et une meilleure
reproductibilité. Ils présentent également I’avantage d’étre compacts et plus faciles a por-
ter, ce qui permettrait une meilleure adhésion des patients, par rapport a un systeme FES
externe. Cependant, ils nécessitent une intervention chirurgicale plus ou moins complexe.
Ces systemes FES implantés peuvent étre :
— Partiellement implantés, ou les commandes et ’énergie sont transmises de I'extérieur
a travers une antenne radiofréquence [Guiraud et al., 2006]. Un des problémes ma-
jeurs de ce type d'implant est son mauvais rendement de transmission d’énergie et
les risques d’infection du aux fils reliant le stimulateur et les points de stimulation
[Popovié et Sinkjeer, 2000].

— Totalement implantés et surtout distribués. Ils se présentent sous forme d’unités
autonomes, alimentées par pile ou batterie, et controlées par une unité externe a
travers une liaison sans fil [Schulman, 2008].

1.3.7 Stratégie de commande par FES

Le controle d'un systeme musculosquelettique est tout a fait comparable au controle
de systemes en automatique. Le systeme musculosquelettique peut étre décrit par des
variables d’état tels que les angles, vitesses et accélérations articulaires ou les forces mus-
culaires etc.

Le controle d'un ou plusieurs de ces états se fait par le biais des muscles (actionneurs)
en appliquant les séquences de stimulation adéquates (amplitude ou largeurs d’impul-
sion). Les signaux de stimulation, qui agissent directement sur les forces musculaires,
sont générés par le controleur FES a partir de trajectoires de référence a suivre (angles
articulaires, couples articulaires, forces musculaires, etc).

Plusieurs stratégies de commande FES a des fins de suppléance fonctionnelle peuvent
étre envisagées impliquant différents niveaux de complexité. Ces stratégies de stimulation
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se déclinent en deux qui sont la stimulation en boucle ouverte (BO) et la stimulation en
boucle fermée (BF).

1.3.7.1 Stimulation en boucle ouverte

La commande par FES en boucle ouverte consiste a appliquer des séquences de sti-
mulation précalculées aux muscles (figure 1.19). Ces séquences de stimulation peuvent
étre déterminées d'une maniere empirique basée sur la seule expérience du clinicien
[Kobetic et Marsolais, 1994, Chizeck et al., 1988, Zhou et al., 1997]. Elles peuvent étre
également synthétisée en utilisant une inversion analytique du modele musculosquelettique
[Veltink et al., 1992, Riener et Fuhr, 1998, Ferrarin et al., 2001] ou des méthodes d’opti-
misation [Popovié et al., 1999] qui peuvent étre tres gourmandes en temps de calcul.

Cependant les méthodes d’optimisation permettent de résoudre la difficulté liée a la
redondance musculaire (plusieurs muscles actionnent une articulation). En effet, le controle
d’une articulation par le biais de deux muscles antagonistes peut se faire en activant un
seul muscle a la fois ou bien les deux simultanément avec une infinité de fagon. Ce dernier
mode d’activation est appelé la co-contraction.

Une alternative aux méthodes d’optimisation est proposée dans [Dariush et al., 1998|
qui consiste a partager les actionneurs musculaires en deux groupes : un groupe compense
la gravité tandis qu'un autre s’occupe de réaliser le mouvement. Cette stratégie, bien
qu’elle permette de résoudre le probleme de la redondance musculaire, introduit une co-
contraction musculaire quand elle n’est pas nécessaire.

L’inconvénient de la stimulation en boucle ouverte est qu’elle ne tient pas compte des
perturbations extérieures, des contractures indésirables et du phénomene de la fatigue
musculaire. Cependant, la simplicité d’utilisation de la stimulation en boucle ouverte fait
que son application est la plus répandue en milieu clinique.

Trajectoires
de référence
(forces, Mouvements)

Contréleur BO | Stimulation Systéme Trajectoires
(basé modéle) (PW, 1) Musculosquelettique réelles

Figure 1.19 - Principe de la commande FES en boucle ouverte

1.3.7.2 Stimulation en boucle fermée

Dans ce type de stimulation, la boucle fermée permet de corriger les perturbations
extérieures et les changements de comportement dus a la fatigue en exploitant les retours
d’information (feedback) disponibles de ’état du systeme musculosquelettique (figure 1.20-
(a).

Vu l'aspect, fortement non-linéaire, des systemes musculosquelettiques sous FES, les
controleurs de type PID (proportionnel, intégral et dérivé) sont souvent combinés avec
d’autres controleurs améliorant leurs performances.

[Chang et al., 1997] propose un controleur neuro-PID basé sur une combinaison d’une
commande neuronale par anticipation (en “feedforward”) et d’'une commande en boucle
fermée de type PID.

Dans [Riener et al., 2000], l'utilisation d’un controleur basé sur le modele dyna-
mique inverse du systeme musculosquelettique (/DM pour Inverse Dynamic Model)
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Figure 1.20 - Stratégies de la commande FES en boucle fermée

a permis de générer les séquences de stimulation en modulant les largeurs des im-
pulsions dans un schéma de commande en boucle fermée. Il a été démontré dans
[Ferrarin et al., 2001, Veltink et al., 1992] que la combinaison d’une stratégie de com-
mande anticipatrice (“feedforward control” et d’une stratégie de commande en boucle
fermée (“feedback control”) (figure 1.20-(b)) améliore les performances de la stratégie de
commande globale.

La commande adaptative (figure 1.20-(c)) peut également étre appliquée afin d’adapter
les parametres du controleur [Crago et al., 1996, Ferrarin et al., 2001]. Cette approche
adaptative peut également servir a une adaptation en ligne des parametres du modele a
tres grande variabilité dans le temps [Ferrarin et al., 2001].

1.4 Conclusion

Ce chapitre est une introduction a la problématique de la blessure médullaire et de
quelques solutions de 1'utilisation de la stimulation électrique fonctionnelle a des fins de
suppléance fonctionnelle.

Apres avoir décrit les grandes lignes du systeme moteur naturel et son principe de
fonctionnement, nous avons présenté les conséquences de la blessure médullaire sur la vie
des personnes atteintes.

Le controle des membres paralysée par la stimulation électrique fonctionnelle est
brievement présentée a travers I'instrumentation qu’il nécessite et les différentes stratégies
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qui existent dans divers travaux dans ce domaine.

Une stratégie de commande efficace des membres paralysés par stimulation électrique
des muscles nécessite une bonne connaissance du comportement du systeme musculo-
squelettique sous FES.

Cette connaissance du comportement du systeme sous FES, qui se traduit par une
modélisation mathématique, sera abordée au chapitre suivant.
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Chapitre 2

Modélisation du systeme
musculosquelettique sous FES
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2.1 Introduction

Bien que l'application de la FES aille dans le sens d’un effet favorable sur la conser-
vation des propriétés musculaires et représente une solution prometteuse dans le domaine
de la suppléance fonctionnelle, cette technique reste peu utilisée en pratique. En effet,
I'utilisation quotidienne de la FES s’appuie souvent sur une approche empirique des
choix des séquences de stimulation qui ne garantit pas son efficacité optimale. Toute-
fois, une bonne caractérisation du systeme musculosquelettique sous FES, a travers une
modélisation réaliste et une identification des parametres spécifiques a chaque patient,
permettrait de prédire son comportement et de le controler efficacement a travers la sti-
mulation électrique.

L’utilisation de la FES a des fins de suppléance fonctionnelle couvre un éventail tres
large de fonctions dont le maintien de la posture (statique) et la locomotion (génération
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2.2. Modele biomécanique articulaire humain

du mouvement). Ainsi, une bonne caractérisation du systéeme musculosquelettique doit
couvrir tous les types de tache et les situations auxquelles un patient est confronté dans
sa vie quotidienne.

A partir de 13, la modélisation et D'identification des paramétres du systeme musculo-
squelettique prend tout son sens, dans une perspective de controle efficace du comporte-
ment sous FES soit par la synthese des séquences de stimulation pour une stimulation en
boucle ouverte, soit par la commande par stimulation en boucle fermée (voir §1.3.7).

Dans ce chapitre, nous présentons un état de l'art de la modélisation des systemes
musculosquelettiques sous FES en se focalisant sur I'articulation du genou.

La décomposition du modele musculosquelettique en sous-modeles des actionneurs
musculaires (partie active et passive) et articulations sont les premiers pas vers une iden-
tification réaliste, dans le cadre d’expérimentations humaines non-invasives, qui seront
présentées lors des prochains chapitres.

Nous exposerons notre choix de modele musculaire en expliquant ses caractéristiques
par rapport a d’autres modeles musculaires existants et en mettant ’accent sur ses ca-
pacités a caractériser le comportement musculosquelettique en conditions isométriques
(méme longueur du muscle) et en condition non-isométrique (génération du mouvement).

2.2 Modele biomécanique articulaire humain

2.2.1 Actions musculaires sur les articulations

Les deux extrémités du muscle sont attachées, par le biais des tendons, a deux os
distincts en deux points d’attachement. Ainsi, soumis a un train de stimulation électrique,
le muscle se contracte en exercant une force sur les tendons, qui tirent eux-mémes sur les
os d’'une articulation. Si le muscle est attaché aux tendons avec un angle de pennation
(8§1.1.4.8), la force de traction musculaire ainsi transmise est réduite.

La force musculaire rectiligne est transformée en couple articulaire grace a un systeme
de levier. Le bras de levier est formé par le vecteur de force musculaire autour de 'arti-
culation (figure 2.1).

L’effet du couple musculaire sur le mouvement est différent selon la position rela-
tive des deux points d’insertion du muscle autour d’une articulation. Ainsi, pour des
points d’insertion éloignés de 'articulation, le couple peut étre important mais engendre
un mouvement de faible amplitude. A Tinverse, si les points d’insertion sont proches de
I’articulation, I’amplitude du mouvement est importante alors que le couple I’est moins.

Le muscle est dit monoarticulaire s’il agit sur une seule articulation ou polyarticulaire
s’il agit sur plusieurs, mais plusieurs muscles peuvent agir sur un méme degré de liberté
articulaire. Ainsi, les mouvements articulaires générés par un muscle ne sont que tres rare-
ment des rotations ou translations parfaites selon un seul degré de liberté, contrairement
aux actionneurs et articulations robotiques.

2.2.2 Classification fonctionnelle des muscles

En se contractant, les muscles ne peuvent pas pousser mais seulement tirer. Par
conséquent, la plupart des mouvements du corps résultent de l'activité de paires ou de
groupes de muscles, efficacement disposés sur le squelette, qui travaillent ensemble ou en
opposition [Marieb, 2000].
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Chapitre 2. Modélisation du systeme musculosquelettique sous FES

Lorsque plusieurs muscles se contractent simultanément, le muscle principalement res-
ponsable du mouvement est appelé muscle agoniste tandis que les muscles qui s’y opposent
sont appelés muscles antagonistes. Lorsquun muscle agoniste est en activité, son antago-
niste est étiré méme s’il est contracté (figure 2.1).

Les muscles synergiques aident I’agoniste en favorisant le méme mouvement en cas
de besoin. Par exemple, le muscle brachio-radial assiste les muscles brachial antérieur et
biceps dans la flexion du coude.

Les muscles fizateurs sont des synergiques spécialisés dans I'immobilisation d’un os
libre afin que toute la tension d’un agoniste soit utiliser pour mouvoir un autre os. Des
muscles fixateurs immobilisent la scapula en la maintenant contre la partie postérieure du
thorax lorsque les muscles des bras se contractent.

Muscle
antagoniste

Muscle
agoniste

Muscle \ \‘
agoniste W'

Force .
Point

musculaire  \
>>/ d’attachement
K . o Brasde

- levier
\-.._,..! - - )

Muscle Articulation
antagoniste

Figure 2.1 - Actions et classification fonctionnelle des muscles squelettiques

2.2.3 Modele biomécanique du genou

Dans le cadre de cette these, nous nous sommes focalisés sur I'articulation du genou
controlée par deux groupes de muscles antagonistes qui sont les quadriceps et les ischio-
jambiers. Ce choix, déja fait dans divers travaux [Chang et al., 1997, Chizeck et al., 1999,
Ferrarin et al., 2001, Franken et al., 1995], est justifié de plusieurs facons :

— Ses groupes musculaires offrent une grande surface pour la stimulation,

— les forces musculaires développées sont d’un niveau relativement élevé,

— P'exploitation expérimentale de cette articulation en condition statique et dynamique

est plus facile par rapport aux autres articulations.

Par la suite, nous considérerons donc un modele biomécanique de I'articulation du
genou en deux dimensions (2D) a un degré de liberté dans le plan sagittal. Ainsi, le
mouvement est controlé par deux actionneurs musculaires antagonistes (figure 2.2-(a)).

La transformation des forces musculaires en couples agissant sur 'articulation du genou
est faite selon un systeme de poulies représentant le passage du muscle par I'articulation
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2.2. Modele biomécanique articulaire humain

(figure 2.2-(b)). Ce systeme de poulies est basé sur I'hypothese que les bras de levier
des deux forces musculaires antagonistes varient tres faiblement [Bonnefoy et al., 2007].
Sur la figure 2.2-(b), les bras de levier des forces musculaires du quadriceps (F;) et de

Genou

Quadriceps

tibia

/Ischio-Jambiers

fémur

N\ J

Jambe

(a) Les actionneurs musculaires de larticulation du genou.

Quadﬂceps (

Ischio-jambiers

(b) Systeme de poulies des actionneurs musculaires.

Figure 2.2 - Modéle biomécanique (2D) de l'articulation du genou.

I'ischio-jambiers (F3) correspondent aux rayons des poulies r; et ro respectivement. 6 est
I’angle articulaire du genou autour du centre de rotation o, tel que I’extension maximale
du genou correspond a 6 = 0 et sa position verticale a § = 90°. T, = M g L,, sin(f — 6)
est le couple gravité de la jambe! autour du genou, ott M est la masse de la jambe, L,,
la distance entre le centre de rotation o et le centre de gravité de la jambe, 6y I'angle de
la position de repos et g 'accélération de le gravité.

A partir de la figure 2.2-(b), les formalisations des longueurs musculaires quadriceps
et ischio-jambiers sont données par les équations linéaires (2.1) et (2.2) en fonction des
angles articulaires 6 :

Li(0) =Ly +r -0 (2.1)

LQ(Q) = ngt —T9 - 0 (22)

1. voir Notations et conventions pour une description précise de la jambe dans ce manuscrit
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Avec L§™ et L§™ les longueurs respectives des muscles quadriceps et ischio-jambiers
en extension maximale du genou (c’est a dire a = 0°).

La dynamique du mouvement de l'articulation humaine est souvent donnée par
I'équation de second ordre suivante [Stein et al., 1996] :

JO = Fyry — Firy + T, — BO+ T, (2.3)

Of, 0 et 6 sont respectivement la vitesse et Daccélération articulaires du genou et B
le coefficient du couple de frottement visqueux. J est le moment d’inertie de la jambe
autour du centre de rotation o et T, le couple d’élasticité passive, fortement non linéaire
[Stein et al., 1996, Franken et al., 1993], représentant ’étirement passif des muscles et des
différentes structures autour du genou (ligaments, tendons).

2.3 Modéele de ’actionneur musculaire sous FES

Le signal de stimulation électrique (entrée du systéme musculosquelettique) est une
trame d’impulsions caractérisée par sa fréquence f, son amplitude I et sa largeur d’im-
pulsion PW. Ainsi, commander la force musculaire revient & commander un ou plusieurs
de ces parametres de stimulation : le plus souvent I ou PW.

Les modeles de contraction musculaire sous FES proposés dans la littérature
[Riener et al., 1996b, Dorgan et O’Malley, 1998, Makssoud, 2005] sont souvent des adap-
tations des modeles de contraction naturelle proposés dans [Hill, 1938, Huxley, 1957,
Zahalak, 1981, Zajac, 1989, Bestel, 2000]. En effet, la stimulation électrique induit une
activation des motoneurones responsables de 'activation des fibres musculaires, imitant
ainsi la contraction naturelle (§1.3.1).

Ces modeles différent par leur niveau de description du comportement et des
phénomenes physiologiques. Ainsi, des modeles comme ceux proposés dans [Hill, 1938,
Zajac, 1989] se limite a une description macroscopique du comportement biomécanique du
muscle alors que les autres modeles [Huxley, 1957, Zahalak, 1981, Bestel, 2000] décrivent
des phénomenes plus microscopiques tels que le mécanisme de glissement des myofilaments
(8§1.1.4.4). Cependant les modeles microscopiques décrivent souvent le comportement a
I’échelle d’une seule fibre et n’ont pu étre validé que sur des muscles isolés chez 1’animal
[Winters et Stark, 1987]. Ceci est di en grande partie a la complexité qu’ils impliquent
en terme d’identifiabilité des parametres.

Le modele du muscle sous FES utilisé dans cette these est issu des travaux de
[Makssoud, 2005]. 11 présente 'avantage de combiner les deux niveaux d’interprétation
macroscopique et microscopique sous forme d’un modele intermédiaire. Ce modele est un
compromis entre une bonne interprétation physiologique a 1’échelle microscopique et les
possibilités d’identifier ses parametres lors d'un protocole expérimental appliqué a 1’hu-
main. Ce modele multi-échelle permet notamment le passage d’un niveau d’interprétation
de la fibre musculaire seule a celui du muscle complet [Bestel, 2000, Makssoud, 2005].

Une description macroscopique de ce modele de contraction musculaire sou-
mis au controle de la stimulation électrique peut étre résumée par la figure 2.3
[Riener et Fuhr, 1998, Makssoud, 2005]. Une structure similaire peut étre trouvée dans
le cas de la contraction naturelle volontaire avec comme entrée de commande 1’excitation
neuronale exposée dans [Zajac, 1989).

Ce modele comporte deux parties, que nous détaillerons par la suite :

1. le modele d’activation du muscle,
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2.4. Modele d'activation du muscle

2. le modele mécanique du muscle.

Modeéle du muscle
Modeéle d’activation

PW. 1 Modéle de recrutement o ::.:::ulaire
| PW des fibres Modéle
f Modéle d’activation u Longueur squeletthue
dynamique musculaire

Signal de stimulation

o
T=Uf ® =&
RE e
Muscle
antagoniste

Figure 2.3 - Structure macroscopique du modéle de muscle commandé par FES
[Makssoud, 2005].

2.4 Modele d’activation du muscle

Le modele d’activation du muscle squelettique représente la transformation du signal
électrique de stimulation en commandes physiologiques qui modulent les forces muscu-
laires. Il est composé de deux parties :

— Le modele de recrutement des unités motrices qui donne le nombre de fibres mus-

culaires actives, ce qui correspond a une sommation spatiale des forces.

— Le modele d’activation dynamique qui excite chaque fibre recrutée en introduisant

une sommation temporelle (figure 1.12).

2.4.1 Modéle de recrutement des unités motrices

Bien que les fibres rapides soient recrutées prioritairement sous FES (§1.3.4), les autres
types de fibres peuvent 1’étre également selon leur emplacement par rapport a la source
de la stimulation.

Idéalement, chaque groupe d’un méme type de fibres dans un muscle doit avoir un
modele spécifique. Cependant il est impossible, de stimuler un seul type de fibre de maniere
sélective en utilisant la stimulation de surface. Ainsi, une des hypotheses de base que nous
avons reprise dans ce modele a partir de [Makssoud, 2005], consiste & considérer le muscle
homogene et uniforme par rapport au type de fibres qui le composent.

Le recrutement («), dont le modele est présenté sur la figure 2.3, est contrdlé par la
charge électrique, exprimée par 'amplitude I et la largeur de 'impulsion PW. Il corres-
pond au pourcentage d'unités motrices activées sous FES par rapport a la totalité des
unités motrices dans le muscle. Le recrutement est une fonction non linéaire de 1’am-
plitude I ou de la largeur de I'impulsion PW du signal de stimulation, et la forme de
la non linéarité est la méme selon le parametre modulé [Crago et al., 1980]. En effet, la
figure 2.4 illustre une comparaison expérimentale entre le recrutement par modulation
d’amplitude en stimulation neurale et le recrutement par modulation de la largeur d’im-
pulsion en stimulation de surface. Ces résultats ont été obtenus par stimulation du muscle
quadriceps chez différents blessés médullaires humains au cours des expérimentations que
nous avons menées durant cette these. Ces résultats confirment une des conclusions de
[Crago et al., 1980] obtenue par stimulation du muscle soléaire d'un chat.
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Figure 2.4 - Comparaison du recrutement par modulation d’amplitude et de largeur d’im-
pulsion (obtenu a partir de nos expérimentations exposées au chapitre 4).

Ce modele statique, obtenu en condition isométrique, est exprimé soit en fonc-
tion d’une seule variable (I ou PW) [Crago et al., 1980, Durfee et MacLean, 1989,
Riener et al., 1996a], soit en fonction des deux a la fois [Makssoud, 2005].

Plusieurs modeles de recrutement sont proposés dans la littérature :

— Dans [Levy et al., 1990], les auteurs ont choisi une fonction de recrutement sigmoide
en mettant ’accent sur trois régions distinctes : une force négligeable jusqu’a un seuil
de stimulation, une croissance rapide de la force et une saturation de la force.

— Ces trois régions constatées sont modélisées dans [Ferrarin et al., 2001] avec une
fonction de recrutement linéaire par partie.

— Dans [Riener et al., 1996a], ils proposent un modele de recrutement suivant une
fonction arc-tangente, décrite par la fonction (2.4) :

Prec = 1 {(d—d,)arctan[ Ky, (d—d, )] — (d—dsar)arctan[ Keg (d—dsay)| }+c2 (2.4)

Avec, d la largeur d’impulsion de stimulation modulé et p,.. le pourcentage (le taux)
de recrutement. dy,. et dg,; correspondent respectivement aux largeurs d’impulsion
seuil et de saturation. Ky, et K, sont des constantes qui permettent d’ajuster la
courbe dans la zone seuil et la zone saturation. Les parametres ¢; et ¢y permettent
une mise a 1’échelle et une translation de la fonction de recrutement de telle sorte
que : Prec = 0sid =0 et pre. = 100% si d — o0.

— Un modele de recrutement des fibres musculaires a deux dimensions (Eq. 2.5)
dépendant a la fois de 'amplitude du courant I et de la largeur d’impulsion PW

est proposé dans [Makssoud, 2005].
PW I
a(l, PW) = A, {Kr tanh {apw ( >] tanh [al ([ )} — dr} +C,. (2.5)
Ou, PW, 4z €t Lqe sont les valeurs maximales de la largeur d’impulsion PW et de

PWmaa}
I'amplitude I pour lesquelles o est égale a 1 (saturation de la force). ay, et ay sont
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des parametres de sensibilité en PW et en I respectivement. k, est un parametre
qui ajuste la pente de la courbe sigmoide et d, est un parametre seuil. A, et C,. sont
des parametres qui permettent une mise a I’échelle et une translation de la fonction
sigmoide.

La modulation d'un seul parametre de stimulation (I ou PW) est suffisante
pour le controle du taux de recrutement et ainsi la force musculaire, comme cela
a été démontré dans nos travaux réalisés en simulation [Benoussaad et al., 2007a,
Benoussaad et al., 2007D].

De plus, le stimulateur que nous avons utilisé durant les expérimentations sur blessés
médullaires humains, permet une modulation plus précises des largeurs d’impulsion que
des amplitudes. Nous avons donc opté pour l'utilisation d’une fonction de recrutement
sigmoide modulée par le parametre PW et qui prend effet a partir d’une largeur d’impul-
sion seuil PW,,. Cette fonction de recrutement s’exprime par :

(2.6)

{ a(PW) =0, pour PW < PWy,
a(PW) = 1+exp{62(03_CIgW/PWmm)}, pour PW > PWy,
Avec ¢q, c9 et c3 les parametres de la fonction de recrutement a identifier représentant
respectivement 'amplitude du plateau, la pente et le point d’inflexion de la fonction
sigmoide. PW .. est la largeur d’'impulsion maximale.

Remarque : Dans le cas d'une modulation des amplitudes de stimulation (sujet im-
planté au chapitre 4), la fonction de recrutement utilisée s’exprime par :

{ a(l) =0, pourl < Iy, 2.7)

all) = 1+exp{c2(c631—1/lmaz)}’ pourl > I,

Ou, I, représente 'amplitude de stimulation seuil et [,,,, "amplitude maximale.

2.4.2 Modele d’activation dynamique

Un modele d’activation dynamique (figure 2.5) regroupant tous les processus
électrophysiologiques fondamentaux responsables du déclenchement du phénomene
d’excitation-contraction et de la génération de force dans une fibre musculaire squelet-
tique est décrit en détails dans [Makssoud, 2005]. Ce modele comprend dans l'ordre les
modeles du neurone moteur, du Tubule-T et du Réticulum sarcoplasmique, détaillés dans
[Hatze, 1977, Hatze, 1978] et repris dans [Riener et al., 1996a], et ajoute un générateur
de commande chimique proposé dans [Bestel, 2000] dans le cadre de la modélisation de
I’activation du muscle cardiaque.

Sans détailler davantage ce modele, il est intéressant de noter qu’il est controlé uni-
quement par la fréquence de stimulation f [Riener et al., 1996a]. De plus, la commande
chimique a la sortie de ce modele, obtenue a partir de sa simulation, se résume a un train
d’impulsion dont la fréquence est directement liée a celle de la stimulation (figure 2.6).

Ce train d’impulsion du générateur de la commande chimique est caractérisé par les
parametres tq, to, U, et U,. Les deux parametres de temps t; et t correspondent respec-
tivement a la durée d’activation et de relaxation.

U. et U, sont les valeurs maximales et minimale de la commande chimique, définit res-
pectivement par le taux ATPasique K 7p et la constante Krg caractérisant 'activité des
pompes actives du reticulum sarcoplasmique dans [Bestel, 2000] pour le muscle cardiaque
et repris dans [Makssoud, 2005] pour le muscle squelettique.
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Signal de
stimulation
s .| Neurone Réticulum Générateur u
> Tubule-T—> . > de commande —>
moteur sarcoplasmique .
T chimique

Figure 2.5 - Modéle d’activation dynamique détaillé [Makssoud, 2005]

Dans notre cas, nous simplifions cette chaine en considérant un simple générateur de
commande chimique (générateur d’impulsion) dont les parametres caractéristiques sont
fixés pour une fréquence donnée. Ainsi, le modele détaillé de la figure 2.5 [Hatze, 1977,
Hatze, 1978, Riener et al., 1996a, Bestel, 2000, Makssoud, 2005] ne s’avere pas nécessaire
dans notre contexte. Ceci est justifié par le fait que la fréquence n’est pas modulée, et
fixée a la méme valeur tout au long des expérimentations.

u,,(t)

U

c

t [ T=1/f t

Figure 2.6 - Train de la commande chimique des fibres musculaires

2.5 Modele mécanique du muscle

Comme illustré sur la figure 2.3, la partie mécanique du muscle peut étre controlée
simultanément par le taux de recrutement o qui est modulé par un des parametres de
stimulation 7 ou PW, et la commande chimique.

Dans un systeme musculosquelettique complet, il faut garder a I'esprit que ce qui est
désigné par 'actionneur musculaire est en réalité I’ensemble des fibres musculaires et les
tendons. Cette combinaison de deux structures, fonctionnellement différentes, peut varier
d’un actionneur a l'autre (§1.1.4.8). Un modele de cette architecture est présenté sur la
figure 2.7 [Zajac, 1989].

Dans cette figure, les deux forces Fj; et F; représentent respectivement les forces
générées par le muscle et I’ensemble de muscle-tendon qui sont égales si I’angle de penna-
tion ¢ est nul. Ly, et Ly sont les longueurs du muscle et du tendon.

La dynamique de contraction de ’actionneur muscle-tendon résulte ainsi de 'interac-
tion entre la dynamique de contraction musculaire et des propriétés élastiques du tendon
[Zajac, 1989, Delp, 1990, Riener et al., 1996b].
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Figure 2.7 - Modéle de l'actionneur musculo-tendineux [Zajac, 1989].

II a été montré dans [Zajac, 1989] que les angles de pennation n’ont un effet signi-
fication sur les propriétés statique et dynamique de l'actionneur muscle-tendon qu’a
partir d’une valeur relativement élevée (c’est a dire ¢ > 20°). Or, dans le cas des
muscles des membres inférieurs humains, seul le muscle soléaire et le muscle court bi-
ceps fémoral possedent des angles de pennation relativement élevés (25° et 23° respective-
ment) [Zajac, 1989, Delp, 1990]. Dans le contexte de cette these ou les muscles quadriceps
et ischio-jambiers sont stimulées, l'effet de ’angle de pennation peut ainsi étre négligé
[Makssoud, 2005].

La partie mécanique des fibres musculaires (sans le tendon) est couramment
représentée par le modele de Hill a trois composantes (figure 2.8). Ce modele comporte
un élément contractile (EC) qui est responsable de la génération d’une force musculaire
active sous stimulation électrique, un élément élastique série (ES) représentant tous les
effets élastiques présents lors de I'activation du muscle [Durfee et Palmer, 1994] et un
élément visco-¢lastique parallele (EP) regroupant les effets passifs [Hatze, 1977].

La force musculaire F); (figure 2.8), générée par I’élément contractile, est controlée
par le taux d’activation musculaire a(t) et modulée par la longueur du muscle Ly, et sa
vitesse de contraction LM, par le biais des relations force-longueur et force-vitesse qui
seront décrites par la suite.

ES

H e
— A

Figure 2.8 - Modéle de la mécanique du muscle a trois composantes de Hill [Hatze, 1977,
Zagac, 1989]. Il comporte un élément contractile EC, un élément élastique
série ES et un élément visco-élastique parallele EP.

Pour beaucoup d’actionneurs, l'effet de 1’élément série peut étre négligé par rapport a
celui de I'élément parallele qui est plus flexible réduisant ainsi le modele original de Hill
a deux composantes [Zajac, 1989]. A partir des modeles mécaniques du muscle, décrits
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ci-dessus, le modele mécanique de 'actionneur muscle-tendon comporte, en plus des com-
posantes des modeles précédents, une composante supplémentaire élastique représentant
les propriétés des tendons (figure 2.9) [Delp, 1990, Riener et al., 1996b], otu, 1’élément
élastique T représente explicitement 'effet passif du tendon.

Dans [Makssoud, 2005], le modele mécanique de la structure muscle-tendon (figure 2.9)
a été reconstruit a la maniere du modele mécanique du muscle a trois composantes, en
regroupant les effets des élasticités du muscle et des tendons dans un méme élément série
ES (figure 2.10). Ceci rejoint le choix de [Durfee et Palmer, 1994] qui, en plus, considere
une composante d’amortissement visqueux de 1’élément parallele.

Ces deux versions du modele mécanique de l'actionneur muscle-tendon, bien que
différentes dans le cas de 'analyse d’un muscle isolé (en expérimentation animale par
exemple), sont en réalité tres proches quand on consideére le muscle dans une structure
plus globale.

En effet, il est d'usage de séparer l'effet des parties passives de celles des parties
actives des actionneurs muscle-tendons [Franken et al., 1993, Durfee et Palmer, 1994] et
de reporter les effets passifs de tous les muscles-tendons autour de articulation (méme
ceux qui ne seront pas activés) au niveau de 'articulation sous forme de propriétés visco-
élastiques (Eq. 2.3). Ainsi, le modele mécanique d’un actionneur muscle-tendon actif est,
dans notre cas, réduit au modele de la partie active, illustré par les figures 2.9 et 2.10.
Ou, Fyr est la force totale générée par I'actionneur muscle-tendon.

Il faut rappeler également que les composantes du modele de Hill représentent des
concepts fonctionnels et ne peuvent étre attribuer a une structure anatomique précise
[Durfee et Palmer, 1994].

r
|
|
|
|
|
|
|
|
1
|
1
|
|
L

Partie passive

Figure 2.9 - Modéle mécanique de l'actionneur muscle-tendon adapté de [Zajac, 1989] en
négligeant ’angle de pennation.

L’intérét de cette séparation de la partie active et passive est de réduire la difficulté
d’une éventuelle identification des parametres des parties passives des différents muscles
en regroupant les effets résultants sur l'articulation [Durfee et Palmer, 1994]. En effet, lors
des expérimentations humaines, non-invasives, il est impossible de séparer les effets passifs
de chaque muscle sur ’articulation.

39



2.5. Modele mécanique du muscle

Partie active

[m = o -

Fur Fur

Partie passive

Figure 2.10 - Modéle mécanique de l’actionneur muscle-tendon [Durfee et Palmer, 199/,

Makssoud, 2005]

2.5.1 Modele et propriétés du tendon

Le tendon est souvent assimilé a un élément élastique ou visco-€élastique, dont
I’élasticité combinée avec celle du muscle, est supposée linéaire.

Un modele élastique du tendon est détaillé dans [Zajac, 1989] a travers une relation
entre la force musculaire et la longueur du tendon. Dans [Zajac, 1989], 'auteur présente
cette relation sous forme normalisée afin de la généraliser a n’importe quelle structure
musculo-tendineuse.

Cette relation normalisée, appelée courbe de force-déformation générique est présentée
sur la figure 2.11.

F
35

1.0

v

0.033 0.1

Figure 2.11 - Courbe de force-déformation générique du tendon [Zajac, 1989]

FT est la force élastique du tendon normalisée par rapport a la force maximale active
du muscle (peak active muscle force) et €” la déformation relative du tendon, normalisée
par rapport a sa longueur de repos (tendon slack length).

Remarquons que pour une force musculaire active maximale, la déformation du ten-
don, noté e, correspond a 3.3%. Ceci indique que lors d’une contraction musculaire,
la déformation relative du tendon ne dépasse pas 3.3% de sa longueur au repos. Cette
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Chapitre 2. Modélisation du systeme musculosquelettique sous FES

remarque illustre la raideur élevée de I'élément série ES.

2.5.2 Description de la partie active du modele mécanique

Une représentation mécanique de la partie active (PA) du muscle est illustrée sur
la figure 2.12. Dans cette représentation Fp4 est la force active générée par I'ensemble
muscle-tendon et L sa longueur. L. et L. sont respectivement la longueur de 1’élément
contractile (muscle) et sa vitesse de contraction tandis que Ly est la longueur de 1’élément
série (tendon).

Partie active

A
—
y

7
—
~
A
—

o
\

Figure 2.12 - Modéle mécanique de la partie active (PA) de l'actionneur muscle-tendon

La longueur de I'élément série L relie la longueur du muscle-tendon L a la longueur
de I’élément contractile L. par la relation :

L=L, + L, (2.8)

L’élément série permet d’exprimer la déformation géométrique interne du systeme muscle-
tendon en contraction isométrique. La modélisation de cet élément n’est pas toujours
linéaire [Zajac, 1989, Delp, 1990, Riener et al., 1996b].

Cependant sa contribution fonctionnelle est souvent réduite a un simple lien rigide
en le considérant d’une raideur infinie [Durfee et Palmer, 1994, Sapio et al., 2005] & cause
des difficultés liées a 'identification de ’ensemble muscle-tendon.

Dans le cadre de cette these, nous considérons que 1'élément série (ES) est un élément
élastique linéaire de raideur ks comme dans [Makssoud, 2005]. Ce choix est un compromis
entre les deux hypotheses citées précédemment. Ainsi, le changement de longueur L peut
étre obtenue par la relation :

AL, = F,/k, (2.9)

ou AL, = L, — Ly est la déformation de I'ES, k, sa raideur et L, sa longueur de repos.
Les états géométriques des différents éléments EC, ES et PA du modele mécanique sont
souvent représentés par leurs déformations relatives :

:LC_LCO :Ls_LSO L_LO

\ L e= 2.10
Lo = °© Lo = = L (2.10)

Ec

ol, Ly et L. sont respectivement les longueurs de repos de I'actionneur muscle-tendon et
de I’élément contractile (fibres musculaires) et € est la déformation relative de ’actionneur
muscle-tendon.
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Les équations (2.8) et (2.10) permettent de déduire la relation entre les déformations
relatives :
S L(] = &¢ Lc() + &5 Lso (211)

En négligeant la dynamique interne du muscle, ou en la reportant sur les segments et
les articulations, on obtient une égalité des forces des différents éléments (figure 2.12) :

Fy=F,=Fpy (2.12)

Ainsi, I'interaction entre I’élément contractile et 1’élément série est gérée par le changement
de la longueur L. de 'EC a travers les relations force-longueur et force-vitesse. A partir
des équations (2.9), (2.11) et (2.12), on en déduit la déformation relative de 1’élément
contractile en fonction de la déformation totale € et de la force contractile F, :
Ly F.

LcO ° ks LCO

¢ (2.13)
La vitesse de déformation de 1’élément contractile peut étre directement obtenue en
dérivant I’équation (2.13) :
LO . Fc
6 —
LcO ks LcO
Ol &, ¢ et F, représentent les dérivés respectives de e., ¢ et F, par rapport au temps.
Les deux relations (2.13) et (2.14) permettent le passage des états a 1'échelle du muscle
aux états de I’élément contractile a travers 'interaction avec un élément série linéaire.

(2.14)

Ec =

2.6 Modele de contraction de 1’élément contractile
(EC) sous FES

L’élément contractile est 1’élément responsable de la génération d’une force ac-
tive et ainsi du mouvement. Divers modeles de sa contraction sous stimulation
électrique, avec des complexités différentes, sont proposés et utilisés dans la littérature
[Hill, 1938, Huxley, 1957, Hatze, 1977, Zahalak, 1981, Winters, 1990, Veltink et al., 1992,
Franken et al., 1993, Durfee et Palmer, 1994, Shue et al., 1995, Riener et Fuhr, 1998,
Chizeck et al., 1999, Bestel, 2000, Makssoud, 2005, Previdi et al., 2005].

Le modele de l'élément contractile sous FES le plus largement répandu est le
celui de Hill & trois fonctions illustré sur la figure 2.13 [Hatze, 1977, Winters, 1990,
Veltink et al., 1992, Franken et al., 1993, Durfee et Palmer, 1994, Shue et al., 1995,
Riener et Fuhr, 1998, Previdi et al., 2005]. Dans ce modele, la force active normalisée
correspond a la sortie du produit de trois fonctions qui sont :

— T'activation musculaire, fonction du taux de recrutement,

— la relation force-longueur, fonction de la longueur de I’élément contractile,

— la relation force-vitesse, fonction de la vitesse de contraction de I’élément contractile.
Le produit de ces trois fonctions est ensuite multiplié par la force musculaire isométrique
maximale afin de dénormaliser la force. Cette force isométrique maximale est désignée
par "facteur d’échelle” (scale factor) dans [Durfee et Palmer, 1994].

Une variante de ce modele, regroupant la dynamique d’activation et la relation force-
vitesse, est évaluée dans [Chizeck et al., 1999]. Ce modele & deux fonctions est désigné par
le modéle couplé (coupled model) en comparaison avec le modele non-couplé (uncoupled
model) a trois fonctions, cité précédemment.
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Activation ) Force musculaire
musculaire isométriqgue maximale
Relation
Longueur - Force musculaire
de EC > force-longueur de EC
active
Vitesse de Relation
contracton ——>| force-vitesse
de EC active

Figure 2.13 - Modele de contraction de [’élément contractile (EC) sous FES

Ce qui explique I'utilisation répandue de ce modele dans des applications de stimulation
électrique fonctionnelle est sa simplicité, tout en tenant compte de certaines propriétés
physiologiques macroscopiques indispensables telles que les relations force-longueur et
force-vitesse. Néanmoins, il ne tient pas compte de la dynamique de contraction musculaire
ni des phénomenes microscopiques.

Un modele de la dynamique de contraction d’une unité motrice, qui correspond a la
dynamique de contraction de I’élément contractile a une échelle réduite, est décrit dans
[Riener et al., 1996a] par ’équation dynamique suivante :

Fi(t) = = - (alt) — Fy(1)) (2.15)

Avec, F; la force développée par une unité motrice et a(t) I'état d’activation du muscle ob-
tenu a partir de la concentration de calcium calculée avec le modele de Hatze [Hatze, 1977].
T, est une constante de temps appelée gliding time.

Une modélisation plus microscopique de la dynamique de contraction de 1’élément
contractile a été introduite dans [Bestel, 2000] pour modéliser le muscle cardiaque. Cette
modélisation est basée sur la théorie des filaments glissants de Huxley [Huxley, 1957] et
la méthode de distribution des moments introduite par Zahalak [Zahalak, 1981].

Ce modele de I'EC de la fibre est établi dans [Bestel, 2000] en deux étapes :

1. le passage du modele mécanique des ponts AM (Actine-Myosine) au modele du
sarcomere en se basant sur le modele du filament glissant de Huxley [Huxley, 1957].

2. le passage du modele du sarcomere au modele de la fibre musculaire, basé sur
la méthode de distribution des moments qui est une interprétation statistique du
modele de Huxley [Zahalak, 1981].

Dans [Bestel, 2000], la dynamique de contraction d’une fibre est définie a travers deux
équations décrivant sa contrainte et sa raideur actives qui sont controlées par une com-
mande chimique.

En prenant comme hypothese l'indépendance de la contraction des fibres,
[Makssoud, 2005] a exploité le modele de comportement de la fibre établi dans
[Bestel, 2000] en Iintégrant sur ’ensemble des fibres recrutées par FES, donc a ’échelle
du muscle strié squelettique. En prenant en compte les deux phases de contraction et de
relaxation des fibres, un jeu d’équations différentielles de la dynamique de contraction de
I’EC est ainsi obtenu :

{ K, = — K |u| + aK . Fl(eo)|uly — K ||

) 2.16
E. = —Flu| + aFun Flo(e)[uls — Fu|ée| + LooK 20 (2.16)
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ot K, et F, sont la raideur et la force développées dans I'élément contractile stimulé et K,
et Fc sont leurs dérivées par rapport au temps. K., et F.,, sont respectivement la raideur
et la force isométriques maximales. F'l.(g.) est la relation force-longueur de 'EC. u est la
commande chimique qui est la sortie du modele d’activation dynamique (§2.4.2) et |u|4
sa valeur lors de la phase de contraction. « est le taux de recrutement correspondant au
pourcentage des fibres activées. €. est la déformation relative de 'EC et £, sa vitesse de
contraction.

Ces équations de la dynamique de contraction a I’échelle du muscle sont similaires a
celles définies par [Bestel, 2000] a I’échelle de la fibre mais en incluant le taux recrutement
des fibres a. Ceci reflete le caractere multi-échelle de ce modele [Makssoud, 2005].

2.6.1 Equations dynamiques de ’actionneur musculaire

Le modele de contraction de 'actionneur musculaire (ensemble muscle-tendon), utilisé
dans cette these, est basé sur les équations dynamiques (2.16) de I’élément contractile
couplé avec I’élément série de raideur k.

A partir de la dynamique de la force contractile exprimée a 1’échelle microscopique par
I’équation (2.16) et a l’échelle macroscopique par I’équation (2.14), nous obtenons 'ex-
pression de la vitesse de déformation relative de I’élément contractile [Makssoud, 2005] :

i ksLoe + Fc|U’ - achFlc(€c>|U|+
< ksLeo + KcLeoy — suFe

(2.17)

Ou, s, = signe(e.) est la fonction signe de la vitesse de déformation de 1’élément
contractile.

Dans cette derniere équation, la dynamique de la variable €. est décrite en fonction
d’autres variables plus macroscopiques, ce qui est tres utile pour pouvoir exprimer la
dynamique de l'actionneur global. Cependant, cette équation nécessite la connaissance
du signe de la variable en question .. Il faut donc exprimer la fonction s, en fonction
d’autres variables.

Afin d’avoir une solution unique au jeu d’équations (2.16), une condition est imposée
dans [Makssoud, 2005] qui est la suivante :

ksLo + Kc.Leg — SuF. >0

Ainsi, a partir de I"équation (2.17), le signe de la vitesse de déformation de 'EC revient
a trouver le signe du numérateur de 'équation (2.17) :

sy = signe(ksLoé + Felu| — aFu,Fl.(e.)|ul+) (2.18)

A partir des équations géométriques (2.1), (2.2), de D'égalité des forces (Eq. 2.12) et du
modele de la partie active illustrée sur la figure 2.12, on en déduira directement les états
(longueur, force active et raideur active) de 'actionneur muscle-tendon a partir de celles
de I'élément contractile (Eq. 2.16). Ces équations dynamiques a 1’échelle du muscle seront
détaillées plus loin dans le contexte d’un systeme musculosquelettique global (§2.7).

2.6.2 Relation Force-Longueur active

La fonction Fl.(e.) des équations de contraction (Eq. 2.16) est la relation force-
longueur actives (lorsque le muscle est stimulé). Elles expriment la force isométrique
maximale en fonction de la variation de la longueur de 1’élément contractile.
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Une interprétation physiologique microscopique de cette relation est explicitée dans
[Rassier et al., 1999, Bestel, 2000, Makssoud, 2005]. Cette relation normalisée est présenté
dans [Rassier et al., 1999] pour un sarcomere comme illustrée sur la figure 2.14. Dans cette
figure, la longueur du sarcomere en isométrique (présenté a droite) fait varier le nombre
de ponts Actine-Myosine susceptibles de se former entre les myofilaments contractiles fins
et épais. Ainsi, la longueur optimale (point 3 de la figure) correspond a la formation
d’un maximum de ponts Actine-Myosine et ainsi a un maximum de force et de raideur.
A Téchelle du muscle, cette longueur optimale correspond a sa longueur au repos selon
[Zajac, 1989].
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Figure 2.14 - Relation force-longueur active d’un sarcomere d’un muscle squelettique de
grenouille (@ gauche) et représentations schématiques du sarcomére (a
droite) correspondant aux points essentiels (1-5) [Rassier et al., 1999].

Plusieurs modeles d’approximation de la relation force-longueur sont proposés dans la
littérature selon la précision recherchée et la simplicité en vue d’une éventuelle identifica-
tion.

La relation force-longueur est approximée avec des portions linéaires dans
[Meier et Blickhan, 2000] et avec une fonction polynomiale dans [Durfee et Palmer, 1994,
Meijer et al., 1998].

Un modele d’approximation sous forme de produit d’une fonction gaussienne par une
fonction sinusoidale est également proposé dans [Hatze, 1977 pour une fibre. Cependant,
[Hatze, 1977] souligne que cette approximation au niveau de la fibre n’est pas applicable
au niveau du muscle entier.

Une approximation par une fonction gaussienne de la relation force-longueur du muscle
est utilisée dans [Hatze, 1981, Riener et Fuhr, 1998].

Cette derniere approximation est celle choisie dans notre modele car elle approche
assez bien la relation force-longueur obtenue a partir des mesures expérimentales (résultats
décrits dans §4.6) et présente 'avantage d’avoir moins de parametre a identifier. De plus,
nous supposons que la longueur de repos de 1’élément contractile L. est la longueur
pour laquelle la force est maximale [Zajac, 1989], ce qui permet d’exprimer la relation
force-longueur comme suit :

2
Fl.(e.) = exp [— (%) } (2.19)
Oue, = LLO — 1 est la déformation relative de ’élément contractile dont la longueur est

L. bestle parametre de forme (shape parameter) de la fonction gaussienne.

Notons que les expressions de la raideur et de la force utilisent la méme fonction force-
longueur, ce qui est confirmé par la relation établie entre ces deux états a travers des
modeles microscopiques [Bestel, 2000, Makssoud, 2005].
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A partir d’'une interprétation physiologique de ces modeles, une proportion théorique
est établie entre la raideur et la force maximales isométriques qui s’exprime par la relation
suivante [Guiraud, 2008] :

2% p (2.20)

Kcm = cm
Loh

Ou S est la longueur du sarcomere au repos et h est 1’élongation maximale du myosine,
au dela de laquelle le pont Actine-Myosine ne peut plus exister. Notons, par la méme

occasion, que le terme %COO représente le nombre de sarcomeres dans la fibre musculaire.

L’identification de la relation force longueur sera abordée dans les chapitres suivants.
Cependant un probleme majeur de cette identification, du a la présence de I’élément série
(ES) méritent d’étre soulignés.

Dans le cas d’'un muscle isolé lors d’expérimentations animales, les auteurs dans
[Durfee et Palmer, 1994] rappellent la difficulté de séparer I’élément contractile (EC) et
I'élément série (ES) lors d’une procédure d’identification sous stimulation électrique. Lors
de l'identification de la relation force-longueur active, Durfee met ’accent sur le fait que
la variation de la longueur concerne un ensemble complet (EC-ES), en regroupant le tout
lors de 'identification sous 'hypothese d’une tres grande raideur de I’ES.

Cette approximation, qui s’avere nécessaire, est également faite dans le cas de muscle
non-isolé quand il s’agit d’expérimentations humaines. Dans ce cas, la méconnaissance
du bras de levier des forces musculaires et la difficulté d’une mesure directe de ces forces
compliquent davantage l'identification et conduisent souvent a regrouper toutes les par-
ties inconnues dans un méme modele inspiré de la relation force-longueur, définissant
ainsi une relation force-angle [Perumal et al., 2002, Delp, 1990], une relation couple-
angle [Chizeck et al., 1999, Ferrarin et al., 2001] et parfois une relation couple-longueur
[Herzog et al., 1991, Leedham et Dowling, 1995].

2.6.3 Relation Force-Vitesse

La propriété force-vitesse décrit la relation qui lie la force musculaire en mode isoto-
nique (force constante) a la vitesse de raccourcissement du muscle. Bien que cette relation
ne soit définie, originellement dans [Hill, 1938], que dans le cas d’un raccourcissement du
muscle, elle a été généralisée dans [Hatze, 1977, Zajac, 1989] pour le cas du raccourcisse-
ment et de I’élongation du muscle incluant la vitesse nulle qui correspond a une condition
isométrique.

Plusieurs modeles mathématiques de cette relation sont explicitement définis dans
divers travaux [Hill, 1938, Hatze, 1977, Veltink et al., 1992, Durfee et Palmer, 1994,
Shue et al., 1995, Riener et Fuhr, 1998]. Cependant, ils ne seront pas détaillés ici car la
relation force-vitesse est implicite dans le modele que nous utilisons. En effet, elle est
intégrée dans le modele de contraction musculaire décrit par les équations (2.16)), ce qui
rejoint le principe du modele couplé utilisé dans [Shue et al., 1995, Chizeck et al., 1999].

La combinaison de la relation force-vitesse avec la relation force-longueur est également
possible sous forme d’une méme relation appelée force-longueur-vitesse [Zajac, 1989).
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Chapitre 2. Modélisation du systeme musculosquelettique sous FES

2.7 Synthése du modele genou actionné par deux
muscles antagonistes

Le modele dynamique de contraction des muscles antagonistes (quadriceps et ischio-
jambiers) actionnant l'articulation du genou est dérivé du modele de contraction de
I'élément contractile décrit par les équations (2.16), en tenant compte de 'égalité (2.12)
ainsi que du calcul du signe de la vitesse de contraction de I’élément contractile grace a
I'équation (2.18). Dans cette section, les équations dynamiques, les parameétres et les états
d’un seul actionneur musculaire seront présenté pour des raisons de clarté.

Le calcul de la vitesse de contraction de ’ensemble muscle-tendon ¢ est obtenue a
partir des dérivées par rapport au temps des équations (2.1), (2.2), (2.10) et s’exprime
par :

7" .
g=—(—1)"-20 2.21
(-1 221
ou n représente l'indice de lactionneur musculaire (n=1 : quadriceps, n=2 : ischio-

jambiers).
On obtient ainsi le jeu d’équations différentielles de la dynamique de contraction d'un
seul actionneur musculaire, en tenant compte de la dynamique de 'articulation du genou :

(6= —(—1)"1=f
sy = signe(ksLoé + Foplul — aF.,Fl.(e)|uly)

_ keLoé + Felu| — aFemFle(ec)|ul+
ksLeo + KeLeo — svfe

Ee

K, = —K.|u| + aKen Flo(e0)|uly — K.|é.| (2.22)

F.=—F.u| + aF.,Fl.(c.)|u|+ — F.|¢|

+LCOKcéc

| F=F,

Ou F est la force active totale générée par ’actionneur muscle-tendon. Tous les parametres
et les variables exprimées sont spécifiques a un muscle donné.

La dynamique du systeme de 'articulation du genou simplifiée, qui consiste en I’arti-
culation du genou actionnée par deux muscles antagonistes, est obtenue avec 1’équation
suivante (figure 2.2-(b)) :

6 = %(FZTQ — Firy — MgLgsin(f — 6y) — BO +T.) (2.23)
Ou Fi, Fy sont respectivement les forces musculaires du quadriceps et de lischio-jambiers
et r1 et ry leur bras de levier. J est le moment d’inertie de la jambe autour du centre de
rotation o. B est le coefficient du frottement visqueux. M est la masse de la jambe, L,
la distance entre le centre de rotation o et le centre de gravité de la jambe, 6y 'angle de
la position de repos et g 'accélération de la gravité. T, est le couple d’élasticité passive.

Initialement, les raideurs musculaires, les forces musculaires, la vitesse articulaire ainsi
que que les vitesses de contraction musculaires sont considérées nulles.
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2.8. Sensibilité du modele muscle-articulation par rapport aux différents parameétres

Il n’en est pas de méme pour les déformations relatives des éléments contractiles des
deux muscles (e..). En effet, lors d’expérimentations animales sur le muscle isolé, on part
le plus souvent de sa position de repos (muscle non étiré). Cette condition ne peut étre
assurée lors d’expérimentations humaines car la position de départ de la jambe ne corres-
pond pas forcément aux longueurs de repos des muscles.

Sous I'’hypothese d'une grande raideur de I’élément série par rapport a celle du muscle
initialement non contracté [Zajac, 1989, Durfee et Palmer, 1994], la déformation relative
initiale de I’élément série e, est négligée. Ainsi, les équations (2.10) et (2.11) permettent
d’obtenir la déformation relative initiale des éléments contractiles :

L, — Ly
LcO

Ou g est la déformation relative initiale, L; est la longueur initiale de I'actionneur mus-
culaire, obtenue a partir de la position articulaire de départ.

Ei — (224)

2.8 Sensibilité du modele muscle-articulation par
rapport aux différents parametres

Afin d’évaluer 'importance de chaque parametre dans un modele musculosquelettique,
une analyse de sensibilité est souvent réalisée [Winters et Stark, 1985, Delp, 1990,
Shue et al., 1995, Riener et Quintern, 1997, Scovil et Ronsky, 2006]. Cette étude permet
de comprendre et de quantifier I'influence de chaque parametre sur le modele pour un
type de comportement donné, qui peut étre en mode isométrique ou dynamique.

Cette évaluation de l'influence de chaque parametre dans le modele permet d’établir
un jeu de parametres a identifier a partir d’une liste plus exhaustive, en vue d’alléger un
protocole expérimental d’identification des parametres.

Dans [Scovil et Ronsky, 2006], une étude de sensibilité d'un modele musculo-
squelettique de type Hill est faite pour différents comportements en isométrique et en
dynamique.

Dans ce travail, les auteurs explorent deux méthodes d’analyse de la sensibilité :

— La premiere consiste a établir les dérivées partielles de chaque sortie du modele
par rapport a chaque parametre [Lehman et Stark, 1982, Scovil et Ronsky, 2006].
Cette méthode présente l'avantage d’établir des fonctions de sensibilité qui sont
générales et continues et pouvant étre évaluées a chaque instant. Cependant, cette
méthode est tres difficile a mettre en ceuvre dans le cas des équations des systemes
musculosquelettiques, dont la résolution est souvent faite de facon numérique.

— La  deuxieme méthode est la plus répandue [Lehman et Stark, 1982
Winters et Stark, 1985, Shue et al., 1995, Riener et Quintern, 1997,
Scovil et Ronsky, 2006] car elle est plus simple & utiliser dans le cas des modeles
dont les expressions analytiques sont complexes. Elle consiste a évaluer des
coefficients de sensibilité d'une sortie du modele par rapport a un parametre dans
le cadre d’'un comportement donné. Ce coefficient de sensibilité est un rapport
entre le changement dans le comportement du modele a partir d’'un changement du
parametres par rapport a sa valeur nominale [Lehman et Stark, 1982].

Tenant compte de la complexité du modele musculosquelettique que nous utilisons,
nous avons effectué une analyse de la sensibilité en se basant sur la deuxieme méthode.
Pour l'instant, nous nous concentrons sur la sensibilité de la sortie articulaire du ge-
nou par rapport aux différents parametres du modele du systeme musculosquelettique en
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Chapitre 2. Modélisation du systeme musculosquelettique sous FES

conditions dynamiques. Pour cela, nous avons appliqué au modele un train de stimulation
électrique dont le profil des largeurs d’impulsion est présenté sur la figure 2.15.

Ce train de stimulation a été défini de telle sorte a couvrir toute la gamme des niveaux
d’activation, tout en introduisant des accélérations au niveau articulaire.

100

8of 8
70l , , |
60f 8
50f 8
40t 8
30t 8

201 b

Largeurs d'impulsion normalisées [%)]

0 1 15 20 25
Temps [s]

Figure 2.15 - Profil des largeurs dimpulsion de stimulation pour l’analyse de la sensibilité

Afin d’évaluer les coefficients de sensibilité, chaque parametre est individuellement
perturbé de £50% comme cela a été fait dans [Scovil et Ronsky, 2006]. Les coefficients de
sensibilité sont ensuite calculés a partir de I’équation 2.25 :

NRMSD
(1P — Pjol/ Pjo)

S; = (2.25)

ou S; est le coefficient de sensibilité par rapport au parametre P;. NRMSD est un
critere normalisé de quantification de ’erreur entre les sorties du modele avec le parametre
nominal Pj, et celles du modele avec un parametre perturbé P;. Le calcul de ce critere est
détaillé en Annexe D.

Les résultats de 'analyse de la sensibilité du modele par rapport aux différents pa-
rametres sont résumés par le Tableau 2.1.

Tableau 2.1 - Résultats de l'analyse de sensibilité de modele par rapport auxr parametres

Parametre Coefficient de Coefficient de sensibilité Catégorie de la
perturbé sensibilité a -50% | sensibilité a 50% moyenne sensibilité
J 6.31 3.37 4.84 Petite
B 0.51 0.48 0.50 Aucune
b 43.6 25.4 34.56 Grande
Lo 84.9 39.6 62.2 Grande
F., 41.2 16.4 28.8 Moyenne
Kem 7.60 6.77 7.19 Petite
ks 25.2 9.35 17.2 Moyenne
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2.9. Conclusion

A partir des valeurs des coefficients de sensibilité, les niveaux de sensibilité sont classés
en quatre catégories qui sont : Aucune sensibilité (S; < 1%), petite sensibilité (5% < S; <
10%), moyenne sensibilité (10% < S; < 30%) et grande sensibilité (S; > 30%).

Les résultats du tableau montrent qu’en condition dynamique, le modele musculo-
squelettique est tres peu sensible au parametre de viscosité B mais légerement plus sensible
au moment d’inertie J et a la raideur maximale isométrique K,,,.

Le modele est assez sensible a la force isométrique maximale F,,, mais aussi bien
qu’a la raideur de I'élément série k. Il présente cependant une tres grande sensibilité aux
parametres de la relation force-longueur b et L.

2.9 Conclusion

Dans ce chapitre, le modele musculosquelettique du genou humain, actionné par deux
groupes musculaires antagonistes stimulés électriquement, est décrit en considérant les
phénomenes physiologiques et biomécaniques entrant en jeu.

Différents choix de modele existant dans la littérature, sont exposés et commentés,
en mettant en avant leurs avantages et leurs limites. Le modele présenté offre des pers-
pectives de généralisation vers d’autres actionneurs musculaires et d’autres articulations.
Cependant, le probleme d’identification des parametres de ces modele demeure entier et
sera abordé dans les prochains chapitres.

20



Chapitre 3. Etat de I'art des protocoles d'identification des paramétres des systemes
musculosquelettiques

Chapitre 3

Etat de I’art des protocoles
d’identification des parametres des
systemes musculosquelettiques
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3.1 Introduction

La caractérisation et la prédiction du comportement des systemes musculosquelettiques
sous stimulation électrique sont des étapes indispensables a la synthese des séquences de
stimulation électrique (Chapitre 5) et a la commande pour la restauration du mouvement
a des fins de suppléance fonctionnelle. Cette caractérisation consiste non seulement a
modéliser le systeme mais aussi a identifier ces parametres afin d’instancier le modele
pour un sujet donné. Les longueurs des membres et leurs masses, les réponses musculaires
et les forces que le muscle peut généré ainsi que les caractéristiques articulaires font que les
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3.1. Introduction

comportements des systemes musculosquelettiques sous stimulation électrique, représentés
par des modeles de méme structure, varient considérablement d'un sujet a l'autre.

Divers travaux d’identification des parametres de modele musculaire
phénoménologique, électriquement stimulés, ont été menés sous des conditions
expérimentales invasives chez l'animal [Veltink et al., 1992, Durfee et Palmer, 1994,
Makssoud, 2005, Hayashibe et al., 2008]. Cette identification s’avere plus complexe, lors
d’expérimentations humaines, car les mesures sont en général non-invasives, réduisant
ainsi 'acces a certains états du systeme musculosquelettique.

Divers travaux d’identification des parametres de modeles musculosquelettiques
de type boite noire sont présentés dans [Ferrarin et Pedotti, 2000, Previdi, 2002,
Schauer et al., 2004]. Le choix de ce type de modeles, bien que prometteur d’'un point
de vue fonctionnel, ne permet aucune interprétation physiologique sans oublier le choix
de leur structure qui est souvent empirique.

L’identification des parametres de modeles physiologiques du systéme musculo-
squelettique, differe souvent par les conditions expérimentales et les sollicitations aux-
quelles est soumis le systeme qui peuvent étre isométriques ou bien non-isométriques
(dynamiques). Dans le cas isométrique, les sorties considérées sont les forces/couples mus-
culaires alors que dans le cas dynamique, ce sont en général les angles articulaires.

La plupart des protocoles d’identification des parameéetres musculosquelettiques
humains sont faits en conditions isométriques [Levy et al., 1990, Chia et al., 1991,
Cook et McDonagh, 1996, Chang et al., 1999, Riener et al., 2000, Ferrarin et al., 2001].
Dans ces conditions, le modele musculosquelettique est réduit au seul modele musculaire.
L’identification, a partir de mesures en conditions isométriques, a ’avantage d’exploiter
les couples musculaires actifs mesurés directement sans avoir a les estimer a partir des
mesures articulaires de la dynamique du mouvement [Chizeck et al., 1999].

D’autres protocoles exploitant des mesures articulaires pour lidentification des
parametres de modeles musculosquelettiques non-isométriques, sont présentés dans
[Franken et al., 1993, Franken et al., 1995, Chizeck et al., 1999].

Ce chapitre présente un état de l'art des protocoles d’identification des parametres
des systemes musculosquelettiques sous stimulation électrique fonctionnelle avec dans le
premier paragraphe (§3.2), une introduction sur les techniques d’identification de modeles
paramétriques.

Ensuite, les étapes relatives a l'identification des parametres des diverses parties phy-
siologiques du modele musculosquelettique animal et humain, sont abordés a travers :

— Destimation des parametres anthropométriques (§3.3),

— l'identification des parametres mécaniques de I'articulation (§3.4),

— l'identification de la relation force-longueur active (§3.5),

— l'identification de la fonction de recrutement (§3.6),

— l'identification des parametres mécaniques du muscle (§3.7).

La problématique du choix du modele du muscle en tenant compte de sa complexité et
de sa capacité a caractériser un comportement donné sera abordé (§3.9) a travers quelques
travaux comparatifs.

A partir d'une discussion critique de cet état de I'art et des contraintes expérimentales
qui nous sont imposées, nous proposons alors la synthese d'un protocole expérimental
pour l'identification des parametres du modele musculosquelettique exposé au chapitre
2 (§3.8). Le protocole sera appliqué dans le cadre d'une étude portant sur dix patients
blessés médullaires au chapitre 4. Nous finirons ce chapitre par une discussion et une
conclusion (§3.10)
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musculosquelettiques

3.2 Techniques d’identification

3.2.1 Introduction

L’identification des parametres d’un modele consiste a déterminer le vecteur de ces
parametres au sens d’un certain critere, a travers un optimiseur.

Le critere est souvent basé sur la différence entre les sorties réelles et celles du modele
identifié qui doit etre la plus proche possible de zéro. Le critere le plus largement utilisé
est un critere quadratique des erreurs. Nous utiliserons ce critere par la suite.

L’optimiseur, ou bien 'algorithme d’identification, est la procédure qui sert a estimer
les parametres qui minimisent le critere. Diverses méthodes, par la maniere d’ajuster les
parametres, existent selon qu’elles sont :

— directes ou bien itératives,

— en-ligne ou bien hors-ligne,

— ou bien, exploitant une relation linéaire ou non-linéaire, du modele en les parametres.
Selon le nature du modele, deux approches sont utilisées :

— Si le modele calcule la sortie en fonction de 'entrée, les méthodes a erreur de sortie

sont utilisées.

— Si le modele calcule ’entrée en fonction de la sortie, les méthodes a erreur de d’entrée

sont utilisées.

3.2.2 Meéthode a erreur de sortie

Dans le cas de modele exprimant les sorties en fonction de ’entrée, le principe d’iden-
tification des parametres est illustré par le schéma de la figure 3.1. Cette méthode est
appelée méthode a erreur de sortie.

L’optimiseur sert a estimer le meilleur vecteur de parametre X, de X, par minimisa-
tion du critere quadratique J(e) :

X, = Argmin J(¢)
Xs

avec, J(¢) = eTe, et € = [g1 ... €p,]" est le vecteur des erreurs de sortie obtenues par
échantillonnage de (t) tel que e = e(t), k = 1,...,n; et n; est le nombre d’échantillons.

Le probleme d’optimisation souvent non-linéaire est un probleme difficile a résoudre,
car il nécessite souvent de nombreuses intégrations numériques sur un horizon long et par
conséquent il est tres exigeant en temps de calcul.

De plus, il existe d’autres difficultés liées a ces techniques qui sont :

— l'initialisation du parametre a identifier,

— la convergence vers des minima locaux.

3.2.3 Méthode a erreur d’entrée

Dans le cas de modele exprimant les entrées en fonction de la sortie, le principe d’iden-
tification des parametres, appelé méthode a erreur d’entrée, est illustré par le schéma de
la figure 3.2. Dans cette méthode, le critere quadratique est calculé a partir des entrées
estimées par le modele inverse.
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musculosquelettiques

3.2.4 Modeéeles linéaires en les parameétres (LP)

Le modele LP est un modele linéaire par rapport au vecteur des parametres. Il s’ex-
prime sous la forme suivante :
§(t, Xs) =7 (1) X, (3.1)
r(t) est un vecteur de grandeurs connues, indépendant des parametres, g(t) est la sortie
du modele, telle que, §(t) = y(t) — e(t) et e(t) est U'erreur de sortie.
Ainsi, I'équation (3.1) peut s’écrire en fonction des sorties mesurées du systeme sous
la forme :
y(t, Xs) =’ (t) Xg +e(t) (3.2)
L’échantillonnage de y(t) et de r(t) a partir des mesures permet de construire une matrice
des observations W de ces mesures selon ’équation suivante :

y(1,Xs) r'(1) e(1)
Y(Xs) = : = X+ | | =W X+ (3.3)
y(ne, Xs) r’(ny) e(m)
Avec, Y = [y1 ... yn,]" est I'échantillonnage de y(t), tel que yp = y(tx), r = [r1 ... 1,]"
est 1’échantillonnage de r(t), tel que ry =r(tx), e = [e1 ... 5nt]T est I’échantillonnage de
e(t), tel que e = e(ty), k =1,...,n; et ny est le nombre d’échantillons.

Dans le cas d’'un modele LP, I'identification se fait selon une méthode des moindres
carrés linéaires. Le vecteur des parametres estimé est obtenu a partir de la pseudo-inverse
de la matrice des observations W :

X, = Argmin ||¢]|? = WY

s

W est la pseudo-inverse de la matrice W, tel que :

Wt =W’ w)'w?”

3.2.5 Choix des entrées excitantes

Le choix des commandes a appliquer en entrée, appelées commandes ou trajectoires
excitantes, est un probleme tres délicat. Il doit permettre, a partir des mesures, d’estimer
des parametres dont les niveaux d’influences sur le critere peuvent étre tres inégales. Dans
le cas des modele LP, on peut utiliser le conditionnement de la matrice W qui doit étre le
plus proche possible de 1, avec des valeurs singulieres grandes [Gautier et Poignet, 2002].

Dans le contexte des expérimentations humaines pour 'identification des parametres
du modele musculosquelettique, le choix des entrées excitantes est encore plus difficile face
a la complexité des modeles physiologiques et aux contraintes expérimentales liées a la
sécurité des patients.

Dans ce cas, ces trajectoires excitantes peuvent étre choisies de maniere intuitive en
se basant sur la connaissance du comportement du systeme et du modele considéré.

3.3 Estimation des parametres anthropométriques

Les longueurs, les masses et les inerties des systemes musculosquelettiques sont ap-
pelées parametres anthropométriques. La mesure ou l'identification in vivo de ces pa-
rametres peut s’avérer tres difficile et complexe, en particulier a partir d’expérimentations
non-invasives.
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3.3. Estimation des parametres anthropométriques

Des techniques d’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) [Eames et al., 1997,
Yuen et Orendurff, 2006] peuvent étre utilisées pour Iestimation des longueurs et des
masses des membres, mais elles nécessitent un temps relativement long et représentent un
cout considérable [Bonnefoy et al., 2007].

D’autres  techniques, basées sur des mesures invasives cadavériques
[Grieve et Pheasant, 1978|, peuvent aussi étre utilisées pour lestimation de ces pa-
rametres.

Des correspondances anthropométriques, obtenues a partir de mesures sur des
échantillons de sujets, sont proposées dans [de Leva, 1996, Zatsiorsky et Seluyanov, 1983],
et sont utilisées dans [Ferrarin et al., 1996, Ferrarin et Pedotti, 2000, Stein et al., 1996]
pour 'estimation de la masse et du moment d’inertie de la jambe.

Une technique d’estimation des longueurs de muscles, basée sur les informations an-
thropométriques individuelles est proposée dans [Hawkins et Hull, 1990]. Cette méthode
repose sur ’exploitation d’une équation de régression liant les longueurs normalisées de 16
muscles-tendons des membres inférieurs avec les angles des articulations qu’ils traversent.

Cette équation de régression (équation (3.4)) est une fonction polynomiale & 5 pa-
rametres (C;, i = 0,..,4), établie pour chaque muscle [Hawkins et Hull, 1990] :

LMT:CO + 01(,0 + 020 + 0302 + 04’)/ (34)

Ou Lyt est la longueur du muscle-tendon normalisée par rapport a la longueur du membre
qui supporte le muscle. Les angles ¢, 3 et v représentent respectivement les angles en
degrés de la hanche, du genou et de la cheville tels qu’ils sont schématisés sur la figure
3.3. Les longueurs de muscles, spécifiques a chaque sujet, peuvent ainsi étre obtenues a

Tronc

Figure 3.3 - Définition des angles de [’équation de régression de Hawkins
[Hawkins et Hull, 1990].

partir de cette équation de régression normalisée (3.4) et des mesures anthropométriques
des longueurs de membres [de Leva, 1996].
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3.4 Protocoles d’identification des parametres
mécaniques de ’articulation

3.4.1 Couple d’élasticité articulaire du genou

Dans I’équation dynamique du mouvement (Eq. 2.3), le couple d’élasticité articulaire
du genou 7, correspond a l’élasticité passive de tous les muscles-tendons autour du ge-
nou, regroupant les effets des couples musculaires passifs, qui sont fortement non-linéaires
d’apres [Zajac, 1989]. Ce couple élastique est considéré non-linéaire dans quelques travaux,
alors qu’il est pris linéaire dans d’autres, comme souligné ci-dessous.

Dans les travaux de [Hatze, 1975, Franken et al., 1993, Franken et al., 1995,
Ferrarin et al., 1996, Ferrarin et Pedotti, 2000], ce couple d’élasticité T, est considéré non-
linéaire par rapport aux angles articulaires du genou 6.

Dans [Ferrarin et al., 1996, Ferrarin et Pedotti, 2000], il s’exprime par la relation ex-
ponentielle suivante :

T, = —A\(6, — 0) exp(—E0) (3.5)

Ou 0 est I'angle articulaire du genou et 6, 'angle de la position de repos de ce couple. A
et E sont des constantes.
Dans [Franken et al., 1993, Franken et al., 1995], il est défini par la relation :

T. = KO — ky(exp(—ka0) — 1) + ks(exp(—k40) — 1) (3.6)

Ou, K et ki ... ky sont des parametres constants.
Ce couple d’élasticité T, peut étre calculé linéairement par rapport a l'angle articulaire
comme dans [Lin et Rymer, 1991, Scheiner et al., 1993] :

T.=—-K.0

ou K, est la raideur articulaire.

[Lin et Rymer, 1991, Scheiner et al., 1993, Chizeck et al., 1999] supposent qu'’ils tra-
vaillent avec une approximation autour de petits déplacements angulaires, de telle sorte
que sin(f) ~ 0. Ceci a permis de regrouper la gravité et 1’élasticité sous une forme de
type K0, ot K = M g Lo,y + K.. M étant la masse de la jambe, L,, la distance entre le
centre de rotation de l'articulation et le centre de gravité de la jambe et g 'accélération
de le gravité. Ce regroupement du couple de gravité et d’élasticité dans un seul et méme
couple est lié a la difficulté d’'une mesure séparable de ces deux couples pour des petits
déplacements angulaires [Franken et al., 1993].

Cependant, les travaux présentés dans [Stein et al., 1996] font une analyse approfondie
de ce couple regroupant le couple gravité et le couple élasticité en mettant en avant les
limites de cette approche dans le cas ot le sujet est debout, et ol la jambe est a proximité
de I'extension maximale.

3.4.2 Protocoles d’identification

Différents protocoles d’identification des parametres de I’équation dynamique du mou-
vement (Eq. 2.3) ont été mis en place selon le type de modele considéré. Dans la plupart
de ces travaux, l'identification des parametres mécaniques d’une articulation est faite en
conditions passives sans activation musculaire. Ceci permet de limiter la fatigue et de
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réduire le modele de I’articulation actionné par les muscles a un modele de I'articulation
seule plus facile a identifier.

Dans la majorité des travaux, le test du pendule passif est utilisé pour ob-
tenir les parametres mécaniques de larticulation du genou [Lin et Rymer, 1991,
Scheiner et al., 1993, Franken et al., 1993, Ferrarin et al., 1996, Stein et al., 1996,
Chizeck et al., 1999, Ferrarin et Pedotti, 2000].

Ce test consiste a lacher la jambe a partir de différentes positions angulaires, et a me-
surer les données cinématiques angulaires des mouvements oscillatoires amortis engendrés
comme illustré sur la figure 3.4. Les résultats présentés sur cette figure sont obtenus a
partir des expérimentations que nous avons menées sur le blessé médullaire et présenté en
§4.5.2.

Position Angulaires [°]

Temps [s]

Figure 3.4 - Ezemple de la réponse du systeme au test du pendule passif (obtenue a partir
de nos expérimentations présentées en §4.5.2)

Dans [Lin et Rymer, 1991], la réponse libre du systéeme (figure 3.4) est assimilée a
la réponse d’un systeme du second ordre, pour lequel le parametre de viscosité B et le
parametre K = M g L,,+ K., regroupant la gravité et I’élasticité, sont estimés a partir de
la détermination du taux d’amortissement ( et de la pulsation propre w, selon les formules
suivantes :

(In D)?

(= 12 1 (D) (3.7)
o = 2% (3.8)

Ou, D est le taux de décroissance entre deux sommets successifs et T la période du
mouvement.

Pour le moment d’inertie, Lin et Rymer [Lin et Rymer, 1991] ont proposé d’ajouter
une masse a la jambe dont le moment d’inertie par rapport au centre du genou est connue
avec précision et a comparer les deux mouvements passifs de la jambe avec et sans cette
masse additionnelle.

Dans [Stein et al., 1996], le couple de gravité+élasticité est mesuré grace a un test
de traction (pull test) de la jambe. Dans ce test, un couple extérieur connu est appliqué
générant une extension et une flexion de la jambe a une vitesse tres faible afin de mini-
miser les effets liés au moment d’inertie J et au coefficient de viscosité B. Ces protocoles
d’identification exploitent tous des mesures articulaires du genou comme décrit dans le
paragraphe suivant.
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3.4.3 Acquisition et traitement des données

Les mesures angulaires pour l'identification des parametres mécaniques de 'articu-
lation sont obtenues dans [Lin et Rymer, 1991, Scheiner et al., 1993, Stein et al., 1996,
Ferrarin et Pedotti, 2000] & partir d’électrogoniometres fixés au niveau de l'articulation
du genou.

Les accélérations angulaires de la jambe sont déduites, dans [Franken et al., 1993,
Chizeck et al., 1999], a partir des mesures de deux accélérometres, placés a deux points
de la jambe dont la distances est connue avec précision.

Dans [Stein et al., 1996], les mesures angulaires ainsi obtenues sont filtrées a travers
un filtre passe-bas a 30Hz .

3.5 Protocoles d’identification de la relation force-
longueur active

La relation force-longueur active, décrite au §2.6.2, traduit la relation qui existe entre
la force active maximale de I’élément contractile et sa longueur.

Les difficultés liées a l'estimation des forces a partir de couples mesurés et a
I’estimation des longueurs musculaires a partir des angles articulaires conduisent
souvent la relation force-longueur vers des variantes telles qu'une relation force-
angle dans [Perumal et al., 2002, Delp, 1990] ou bien une relation couple-angle dans
[Franken et al., 1995, Chizeck et al., 1999, Ferrarin et al., 2001].

Dans la plupart des travaux [Durfee et Palmer, 1994,  Shue et al., 1995,
Riener et al., 2000, Makssoud, 2005], lidentification de la relation force-longueur
active est faite a partir des mesures directes des forces ou des couples, obtenues pour
différentes longueurs fixées de I'actionneur musculaire et en mode isométrique.

Toutefois, lors des mesures en condition isométrique le probleme concernant la
séparation entre 1'élément série (tendon) et I’élément contractile (muscle) et décrit dans
le §2.6.2 demeure entier comme souligné dans [Durfee et Palmer, 1994]

En effet, un fonctionnement isométrique de ’ensemble muscle-tendon ne correspond
pas forcément a un fonctionnement isométrique du muscle (partie contractile). Deux
méthodes sont alors considérées.

La premiere méthode consiste a choisir une relation force-longueur active de ’ensemble
muscle-tendon, qui décrit une relation entre les forces actives développées par I'actionneur
muscle-tendon et sa longueur, ce qui permet d’éviter le probleme de la séparation entre
le muscle et le tendon.

La deuxieme méthode est basée sur la caractéristique de la raideur du tendon par rap-
port a celle du muscle activé (§2.5.1). En effet, d’apres [Zajac, 1989], soumis a la force mus-
culaire isométrique maximale, le tendon s’allonge de 3.3% par rapport a sa longueur de re-
pos, alors que le muscle (EC) peut se raccourcir jusqu’a 50% . Considérant cette différence
importante des allongements des deux éléments de 1’ensemble muscle-tendon, 1’élément
série est souvent assimilé a un élément dont la raideur est infinie [Durfee et Palmer, 1994,
Riener et Quintern, 1997, Chang et al., 1999, Sapio et al., 2005], en reportant ainsi la to-
talité du changement de la longueur du muscle-tendon sur la longueur du muscle (EC).
Cette deuxieme solution est en réalité équivalente a la premiere car elle consiste a regrou-
per I'ensemble muscle-tendon en considérant 1’élément série comme un simple élément
rigide [Durfee et Palmer, 1994].
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L’identification de la relation force-longueur active de l’ensemble muscle-tendon
peut aussi étre faite a partir de mesures en fonctionnement dynamique comme
proposé dans [Franken et al., 1995, Chizeck et al., 1999]. Cependant, les auteurs dans
[Chizeck et al., 1999] soulignent I'impossibilité d’'une mesure directe du couple muscu-
laire et font, par conséquent, une estimation de celui-ci a partir de la mesure des angles
et des accélérations de la jambe en utilisant un modele dynamique inverse.

3.6 Protocoles d’identification de la fonction de re-
crutement

La fonction de recrutement des unités motrices sous FES décrit la relation (non-
linéaire) statique entre le niveau de stimulation électrique appliquée au muscle et le pour-
centage a des unités motrices recrutées (§2.4.1).

La fonction de recrutement est généralement identifiée a partir de mesures des forces
en mode isométrique [Crago et al., 1980, Durfee et MacLean, 1989, Levy et al., 1990,
Veltink et al., 1992, Riener et al., 1996a, Ferrarin et al., 2001, Makssoud, 2005].

Dans [Durfee et MacLean, 1989, Veltink et al., 1992], cette fonction est d’ailleurs
désignée sous la terminologie fonction de recrutement isométrique (ou IRC pour Iso-
metric Recruitement Curve). Le choix de ce mode de fonctionnement vient du fait que
le mode isométrique permet la mesure directe de la force et évite de faire intervenir la
relation force-longueur dans le modele.

I1 a été montré dans [Crago et al., 1980, Levy et al., 1990] que la fonction de recrute-
ment normalisée est indépendante de la longueur choisie du muscle choisie lors des mesures
en condition isométrique. Dans les travaux de [Crago et al., 1980] sur le muscle animal, les
fonctions de recrutement, obtenues pour différentes longueurs du muscle mettent en avant
une tres faible dépendance entre la fonction de recrutement normalisée et la longueur du
muscle. Néanmoins, dans tous les protocoles d’identification de la fonction de recrutement
du muscle animal isolé [Crago et al., 1980, Durfee et MacLean, 1989, Veltink et al., 1992,
Makssoud, 2005] la longueur du muscle est fixée a sa longueur de repos, qui correspond
le plus souvent a sa longueur optimale (§2.6.2).

Dans [Levy et al., 1990], les fonctions de recrutement sont obtenues, a travers une
stimulation de surface, en conditions isométriques pour quatre positions angulaires
différentes du genou, c’est a dire quatre longueurs différentes du muscle. Les quatre fonc-
tions de recrutements obtenues dans [Levy et al., 1990] mettent également en évidence
I'indépendance entre la fonction de recrutement et la longueur du muscle.

Usuellement, le taux de recrutement « est souvent obtenu a partir d’une normalisation
des forces actives isométriques, mesurées a l’état d’équilibre sous stimulation croissante
par pallier. Ceci rejoint la définition méme de la fonction de recrutement donnée par
[Crago et al., 1980] et [Shue et al., 1995]. Cette méthode de détermination de la fonc-
tion de recrutement [Crago et al., 1980, Durfee et MacLean, 1989, Veltink et al., 1992,
qui est la plus courante, est connue sous le nom de steady-state step response
[Durfee et MacLean, 1989].

En effet, en conditions isométriques, les modeles de muscles sont souvent assimilés a
une structure de Hammerstein [Durfee et MacLean, 1989, Chia et al., 1991]. Cette struc-
ture se résume a un modele statique non-linéaire, représentant la fonction de recrutement,
suivie d’un modele dynamique linéaire représentant la mécanique du muscle en condition
isométrique. Ainsi, grace a la linéarité de la partie mécanique du muscle, une normalisation
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des forces de sortie permet d’obtenir les taux de recrutement.

Trois autres protocoles d’identification des parametres de la fonction de recrutement

en condition isométrique sont décrits et testés dans [Durfee et MacLean, 1989] :

— Méthode Peak Impulse Response. Dans cette méthode, les réponses impulsionnelles
maximales du muscle soumis a des impulsions de stimulation isolées sont mesurées.
La fonction de recrutement est obtenue a partir de la relation entre ces réponses
impulsionnelles musculaires et les niveaux des impulsions de stimulation. Cette
méthode rapide, et dont les mesures sont discretes, induit peu de fatigue pour le
muscle.

— Méthode Ramp Deconvolution. Dans cette méthode, I'entrée de stimulation se
présente sous forme d’une rampe continue des niveaux stimulation. Le profil de
force mesurée permet d’obtenir la fonction de recrutement a travers une technique
de déconvolution.

— Méthode Stochastic Iteration. Les réponses du muscle soumis a des entrées de sti-
mulation stochastiques sont mesurées en continu et utilisées dans une procédure
d’identification itérative. Cette méthode nécessite une longue période de stimula-
tion continue induisant de la fatigue.

La fonction de recrutement peut étre également identifiée en mode dynamique en

utilisant les données articulaires. Dans I'un de nos travaux [Benoussaad et al., 2009a],
la fonction de recrutement du muscle quadriceps a été identifiée a partir des mesures

articulaires du genou chez un sujet dont le systeme FES est implanté dans le cadre du
projet SUAW [Guiraud et al., 2006].

3.7 Protocoles d’identification des parametres
mécaniques du muscle

Les parametres mécaniques de 'actionneur musculaire correspondent a la raideur de
I’élément série kg et a la raideur maximale isométrique de 1’élément contractile K., des
éléments du modele mécanique du muscle décrit en §2.5. La force maximale isométrique
de I'élément contractile Fi,,, dont le lien avec K., sera discuté plus loin, est également
identifié dans cette partie.

La force isométrique maximale peut étre mesurée directement en augmentant les ni-
veaux de stimulation jusqu’a l'obtention d’une saturation de la force qui correspond au
recrutement de toutes les unités motrices.

La raideur de I'élément série et la raideur maximale de 1’élément contrac-
tile sont tres rarement explicitées dans les modeles musculosquelettiques exis-
tants. De plus, dans la plupart de ces modeles, les éléments série et contrac-
tile ne constituent qu'un seul et méme élément actif dont la raideur n’est
pas considérée [Veltink et al., 1992, Durfee et Palmer, 1994, Franken et al., 1995,
Riener et Quintern, 1997, Chizeck et al., 1999, Chang et al., 1999, Sapio et al., 2005].

Dans [Makssoud, 2005, Hayashibe et al., 2008] la raideur kg est obtenue a partir de
la pente de la relation force-longueur passive (sans stimulation du muscle) dans le cadre
d’un modele du muscle avec masse. Cependant, dans le contexte du modele de Hill a trois
composantes (figure 2.8), le parametre kg représente une composante dont I’existence est
liée a lactivation de I’élément contractile selon ’équation (2.12).

Ainsi, tres peu de travaux identifient clairement et séparément la raideur de 1’élément
série et la raideur maximale de I’élément contractile. Dans [Morgan, 1977], une fonction
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linéaire de la raideur de I’ensemble muscle-tendon est obtenue a partir de mesures des
forces actives en condition isométrique suivi d’un étirement court et rapide de I’ensemble
muscle-tendon. A partir d’un modele linéaire de la compliance (inverse de la raideur) de
I’ensemble muscle-tendon, une estimation séparée de la raideur passive du tendon et de la
raideur maximale active du muscle est obtenue chez les muscles soléaires isolés de chats.

Cette technique de séparation des deux raideurs a été reprise dans
[Cook et McDonagh, 1996] chez I'’humain valide au niveau du premier muscle inter-
osseux dorsal de la main. Les forces actives sont également obtenues en condition
isométrique suivi d’un étirement court et rapide de ’ensemble muscle-tendon.

Ces protocoles d’identification des raideurs du muscle-tendon proposés dans
[Morgan, 1977, Cook et McDonagh, 1996] dans le cas du muscle animal isolé et du
muscle humain valide sont cependant tres difficiles a mettre en place pour les patients
blessés médullaires car ils impliquent un taux important de fatigue sous une stimula-
tion tétanisante. De plus, le déplacement court et rapide pour I'estimation de la raideur
présente un risque important pour les patients dont la structure osseuse est souvent fra-
gilisée par les effets de la blessure médullaire.

Dans cette these, nous avons choisi de définir un nouveau protocole expérimental
d’identification de ces raideurs adapté aux patients blessés médullaires. Ce protocole
expérimental, assurant la sécurité des patients et tenant compte des spécificités du modele
que nous utilisons, est décrit dans §3.8.

3.8 Définition d’un protocole expérimental pour
I’identification des parametres du systeme
musculosquelettique

A partir des hypotheses faites pour le modele musculosquelettique défini au chapitre
2 et de I’état de I'art des protocoles d’identification qui vient d’étre présentés, nous
avons défini un protocole complet d’identification qui a été exploité dans le cadre d’une
étude menée sur dix patients blessés médullaires. Ce protocole expérimental ainsi que les
résultats obtenus feront 'objet du chapitre 4. Mais avant cela, nous résumons ce protocole
qui est défini en cinq étapes :

- Etape 1 : L’estimation des longueurs, des masses et des inerties des membres.
Pour cela, nous avons utilisé les correspondances anthropométriques définies dans
[de Leva, 1996] pour lestimation des longueurs des membres. La formulation
géométrique de la longueur du muscle est obtenue a partir de ’équation norma-
lisée de Hawkins [Hawkins et Hull, 1990] et de Iestimation de la longueur du fémur
a partir de [de Leva, 1996] (§3.3). Par contre, cette regle ne peut pas étre utilisée
pour 'estimation des masses et des inerties car elles peuvent étre affectées par une
réduction de la masse musculaire due a une atrophie musculaire importante chez les
blessés médullaires.

— Etape 2 : La masse de la jambe étant difficile & obtenir & partir des correspon-
dances anthropométriques, et a cause de la difficulté d’une mesure séparable des
deux couples de gravité et d’élasticité pour des petits déplacements de la jambe
[Franken et al., 1993], nous avons opté pour le regroupement du couple de gravité et
d’élasticité [Stein et al., 1996] dans un méme couple. Dans ce protocole, les couples
statiques passifs qu’engendre le membre sans stimulation sont mesurés a différentes
positions articulaires. Ainsi, les effets liées au moment d’inertie J et a la viscosité
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sont nuls. L’inertie du membre et le parametre de viscosité de 'articulation sont
obtenues a partir du test du pendule passif.

— Etape 3 : Pour les parametres de la relation force-longueur active, nous avons choisi
une mesure en mode isométrique. La mesure en condition isométrique de 1’élément
contractile seul (muscle) étant impossible a réaliser, nous avons considéré que la rai-
deur de I’élément série (tendon) est infiniment grande par rapport a celle de 1’élément
contractile [Durfee et Palmer, 1994, Riener et Quintern, 1997, Chang et al., 1999,
Sapio et al., 2005]. Pour cela, nous avons appliqué au muscle des stimulations large-
ment inférieures a la stimulation maximale, ce qui conduit a une raideur active du
muscle nettement inférieure a celle du tendon, mais permet toutefois d’identifier la
relation force-longueur normalisée supposée indépendante du niveau d’activation.
L’hypothese d’une raideur infinie de 1’élément série est temporaire et liée a 1’étape
d’identification des parametres de la relation force-longueur. Ainsi, 1’élément série
reste présent dans le modele mécanique du muscle exposé au §2.5 et n’est pas rem-
placé par un élément rigide comme dans [Durfee et Palmer, 1994]. La relation force-
longueur active de I’élément contractile peut étre exprimée en fonction des longueurs
du muscle-tendon en se basant sur :

1. ’hypothese de la raideur infinie de ’élément série, en reportant le changement
de la longueur du muscle-tendon sur la longueur du muscle,

2. la proportion physiologiques entre la longueur de repos de I’éléments contractile
et celle du muscle-tendon, extraites des données de la littérature [Delp, 1990].

Les forces contractiles actives sont égales aux forces développées par le muscle-tendon
(Eq. 2.12), et peuvent étre directement déduites des couples mesurés a travers un
bras de levier constant.
Les longueurs du muscle-tendon sont obtenues a partir des angles articulaires en
utilisant les estimations anthropométriques (§3.3).

- Etape 4 : Pour les parametres PWyy,, ¢1, ¢y et ¢z de la fonction de recrutement (Eq.
2.7), nous avons également opté pour une mesure en mode isométrique.
Afin d’éviter I'interaction entre le modele dynamique du muscle et le modele statique
de la fonction de recrutement, nous exploitons les mesures des couples obtenues a
I’état d’équilibre lors de stimulation croissante par pallier. Bien que la fonction de
recrutement soit indépendante de la longueur du muscle et donc de la position arti-
culaire, nous avons choisi la position dite optimale qui correspond a la position pour
laquelle la force est maximale, obtenue lors du protocole d’identification précédent.

— Etape 5 : Pour les parametres mécaniques du muscle, nous avons utilisé des me-
sures obtenues en mode isométriques pour l’estimation de F,,, et K., ainsi que des
mesures obtenues en mode dynamique pour l’estimation de k.
F.,, est estimée a partir de la zone de saturation de la fonction de recrutement
identifiée qui correspond au recrutement de toutes les unités motrices.
K., est estimée a partir de F,,, de fagon proportionnelle selon I’équation (2.20).
La raideur de I'élément série k, est estimée a partir des mesures articulaires en
mode dynamique de la jambe engendrées par la stimulation du muscle quadriceps.
Ce protocole, jamais utilisé, a notre connaissance, pour l'identification de la raideur
de I’élément série est notre premiere contribution. Il tient compte des contraintes de
la fragilité osseuse chez les blessés médullaires et réduit les risques liés a la contrainte
mécanique du mode isométrique a des niveaux de stimulation élevés.

Les résultats de I’application de ce protocole et de la validation croisée appliqué chez

le blessé médullaire ont fait I'objet d’une publication [Benoussaad et al., 2009b] dans 31st
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Annual International Conference of the IEEE Engeneering in Medicine and Biology So-
ciety, 2009 (EMBC 2009) et d’une soumission [Hayashibe et al., 2010] a 2010 IEEE
International Conference on Robotics and Automation (ICRA2010).

3.9 Comparaison et choix entre les modeles du
muscle

La modélisation d’un systeme donné permet, non seulement, la description de son
comportement entrée-sortie, mais aussi d’exposer explicitement le niveau de connaissance
qu'on a de ce systeme. Ainsi, le choix d’'un modele constitue souvent une tache impor-
tante et complexe, amenant a faire un compromis entre, un modele trop simple pour tenir
compte de détails importants pour l'application visée et pouvant conduire a une vision
insuffisamment précise du comportement, et a 'opposé, un modele trop complexe, dont
les capacités sont difficilement exploitables, a cause des difficultés qu’il engendre en terme
d’identification des parametres et de compréhension d’un nombre trop élevé de variables
d’état. Ces difficultés sont d’autant plus prononcées dans le cadre des systemes biolo-
giques combinant différents niveaux (macroscopiques et microscopiques) de description
physiologique.

Dans le cadre des systemes musculosquelettiques, les principales différences de com-
plexité entre les modeles, rencontrés dans la littérature, concernent le modele du
muscle et plus particulierement la partie contractile (§2.6). Une comparaison entre
des modeles de différentes complexités (boite noire, Hill et Huxley) est faite dans
[Winters et Stark, 1987], démontrant une bonne caractérisation du modele de Hill pour
tous les types de mouvements fondamentaux humains. Cependant, dans ce travail, la
comparaison avec le modele de Huxley n’est basée sur aucun résultat expérimental. En
effet, dans [Winters et Stark, 1987], ce modele est jugé trop complexe pour caractériser
le muscle humain en condition non-invasive et par conséquent inadapté a la modélisation
du systeme musculosquelettique humain.

Une autre comparaison du modele de Hill, est faite dans [Raikova et Aladjov, 2005] en
dynamique et a différents points de vue, avec un modele d’unité motrices indépendantes
qu’ils ont développé. Cependant, ces résultats obtenus en simulation ne sont accompagnés
d’aucun résultat expérimental.

Ainsi, une autre contribution de notre travail, développée en §4.10, concerne la compa-
raison du modele que nous utilisons et exposé au chapitre 2, avec le modele tres répandu de
Hill & travers les résultats des validations croisées des deux modeles en mode dynamique.

3.10 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté un état de 'art des protocoles d’identification des
parametres des systemes musculosquelettiques sous stimulation électrique fonctionnelle.

Une attention particuliere est accordée aux protocoles expérimentaux humains. Ce-
pendant les protocoles concernant le muscle animal isolé ont été aussi exploités.

Les protocoles appliqués aux sujets valides ne sont pas toujours transposables dans le
contexte des blessés médullaires qui présentent des spécificités liées a :

— la fragilité de leur systeme osseux,

— l'apparition rapide du phénomene fatigue due a la conversion des fibres lentes en

fibres rapides,
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— la diminution des forces due a I'atrophie musculaire et au degré tres variable d’ac-

tivité physique.

Dans ce chapitre nous avons défini un protocole expérimental d’identification appliqué
dans le cadre d'une étude menée sur 10 patients blessés médullaires. Les détails de ce
protocole, qui a regu 'avis favorable du comité de protection des personnes (CPP), et les
résultats expérimentaux obtenus seront présentés au chapitre 4.
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Chapitre 4

Identification des parametres du
modele et validation expérimentale
chez le blessé médullaire
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4.1 Introduction

L’identification des parametres des systemes musculosquelettiques humains sous FES
nécessite la mise en place d’'un protocole expérimental précis, permettant d’obtenir des
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mesures pertinentes pour l'identification des parametres, tout en assurant la sécurité des
patients en conditions non-invasives.

Nous avons donc établi un protocole expérimental a partir des différents protocoles
existants dans la littérature et des choix discutés dans §3.8. Ce protocole est mené sur dix
sujets blessés médullaires, dans le cadre d’une étude (Annexe B) acceptée et validée par
le comité de protection des personnes (CPP).

Dans le cadre de cette these, 'accent est mis sur I'articulation du genou actionnée par
deux groupes de muscles antagonistes qui sont les quadriceps et les ischio-jambiers. Le
modele de ce systeme, regroupant les aspects biomécaniques de 'articulation, ainsi que
les aspects physiologiques et biomécaniques des actionneurs musculaires est celui décrit
dans le chapitre 2.

Dans le cadre de ce protocole, nous avons, dans un premier temps, réduit le
nombre d’actionneurs a un seul : le quadriceps, ce qui revient a annuler dans le
modele le couple musculaire actif des ischio-jambiers. Ce choix, fait dans divers tra-
vaux [Chang et al., 1997, Chizeck et al., 1999, Ferrarin et al., 2001, Franken et al., 1995],
est motivé par le role fondamental des extenseurs du genou lors des principales acti-
vités fonctionnelles telles que le maintien de la posture, le transfert et la déambulation
[Ferrarin et Pedotti, 2000], mais également par les forces élevées du quadriceps, com-
parées a celle de son antagoniste ischio-jambiers, qui sont souvent faibles chez les blessés
médullaires, surtout en ’absence d’entrainements suffisants.

Nous commencons ce chapitre par une présentation succincte des parametres identifiés
du systeme composé de la jambe articulée autour du genou et du quadriceps (§4.2) suivie
d’une description du contexte expérimental global (§4.3). Le protocole d’identification des
parametres du systéme quadriceps-jambel, ainsi que les résultats expérimentaux obtenus
chez les blessés médullaires, en conditions isométriques et dynamiques, sont décrits a
travers :

— l'estimation des parametres géométriques dans le §4.4,

I'identification des parametres mécaniques de I'articulation dans le §4.5,
Iidentification de la relation force-longueur active dans le §4.6,

— l'identification de la fonction de recrutement dans le §4.7,

— l'identification des parametres mécaniques du muscle dans le §4.8.

Les validations expérimentales croisées du modele quadriceps-jambe en conditions
isométriques et dynamiques sont présentées et discutées dans §4.9.

Dans le §4.10, nous discutons du choix du modele du muscle a travers une comparaison
les résultats des validations croisées en mode dynamique de notre modele avec ceux d'un
modele de type Hill, identifiés pour le méme sujet et a partir des mémes données mesurées.

Nous concluons ce chapitre (§4.11) par un bilan des résultats, une discussion du choix
de modele du muscle et des perspectives.

4.2 Synthese des parametres identifiés

Les parametres identifiés du modele (équation (2.22)) du systeme quadriceps-jambe
sont classés selon deux niveaux :

1. le niveau de l'articulation du genou,

2. le niveau de I'actionneur musculaire quadriceps.

1. Voir Notations et conventions pour la définition de ce systeme
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Cette organisation est intéressante car elle permet d’identifier chaque muscle
indépendamment des autres et indépendamment de D'articulation. Ceci permet de
réutiliser les parametres déja identifiés d’un systéeme quadriceps-jambe dans un systeme
plus complet de la jambe.

4.2.1 Parametres identifiés au niveau de ’articulation

Les parametres identifiés de l'articulation du genou regroupent les parametres
biomécaniques de I’équation (2.3) :

J moment d’inertie de la jambe
B coefficient du couple de frottement visqueux

Parametres du modele du couple regroupant les couples non-linéaires de gravité et
d’élasticité

4.2.2 Parametres identifiés au niveau de ’actionneur musculaire

Les parametres identifiés du modele de 'actionneur musculaire quadriceps (figure 2.3)
sont :

r1 bras de levier de la force musculaire du quadriceps, ou rayon de la poulie (figure 2.2)

L¢** longueur de I'ensemble muscle-tendon quadriceps (Eq. 2.1) en extension maximale

de la jambe (0 = 0°)
b parametre de forme de la relation force-longueur active (Eq. 2.19)

L longueur de repos de I’élément contractile (Eq. 2.10), qui est aussi sa longueur opti-
male (pour laquelle la force est maximale)

Lo longueur de repos de 1’ensemble muscle-tendon (Eq. 2.10)

cl, 2, ¢3 parametres de la fonction de recrutement sigmoide (Eq. 2.7)
PW,;, seuil de la fonction de recrutement

F,,, force isométrique maximale de 1’élément contractile (EC)

K, raideur maximale de I’élément contractile (EC)

ks raideur de I’élément série (ES)

4.3 Contexte expérimental

Les expérimentations ont été conduites au Centre Mutualiste PROPARA de Mont-
pellier. Dix sujets masculins, ayant un déficit moteur et sensitif complet sous-lésionnel
(Tableau 1.2) et présentant tous les critéres d’inclusion définis dans le protocole approuvé
par le CPP, ont participé a cette étude apres avoir donné leur consentement écrit, éclairé
et signé.

Les expérimentations ont été faites en présence d’un kinésithérapeute dont le role
principal est de veiller a la sécurité des sujets.
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4.3.1 Informations concernant les sujets

Les informations générales, telles que le niveau lésionnel et la durée post-lésionnelle
concernant les sujets qui ont participé a ce protocole sont résumées dans le Tableau 4.1.
Dans ce tableau, chaque sujet est désigné par ses initiales qui correspondent a celles qui
lui sont attribuées dans son carnet d’observation imposé par le CPP (Annexe B).

Tableau 4.1 - Caractéristiques des sujets participant a [’étude

Numéro | désignation| Age Poids Taille Niveau ]?}@ee ch,t—
du sujet | du sujet (ans) (kg) (m) lésionnel eplonete
(ans)

1 FG 27 64 1.92 T4 3

2 BP 46 85.6 1.75 T4 14

3 LT 37 72 1.75 T6 12

4 BD 46 94 1.88 T10 14

5 AL 38 65 1.8 T6 12

6 FC 34 50 1.69 T6 5

7 AV 23 54 1.72 C7 2.5

9 PC 22 62.7 1.91 Ch 1

10 MM 48 75 1.75 T6 19

Les sujets ont été répartis en deux groupes :

— Le premier groupe, constitué des sujets 1 a 5, a été inclus dans le protocole d’iden-

tification des parametres.

— Le deuxieme groupe, constitué des sujets 6 a 10, a été inclus dans le protocole

d’identification des parametres ainsi que dans le protocole de synthese des séquences
de stimulation (abordé au chapitre 5).

Les toutes premieres expérimentations ont été menées sur les sujets 1 et 2, et ont
permis d’améliorer et d’affiner le protocole d’identification. Les résultats obtenus pour ces
deux sujets étant incomplets, ils ne seront pas présentés par la suite. Les informations
concernant le sujet 8 ne sont pas présentées car ses réponses musculaires ne sont pas
exploitables et reflete une forte présence de contractures (actions réflexes).

4.3.2 Organisation générale de I’expérimentation

Le protocole est constitué de sept visites différentes effectuées dans ’ordre suivant :
— VO : Visite d’inclusion
— V1 : Cartographie musculaire par stimulation de surface
— V2-V5 : Quatre séances d’électrostimulation pour I’entrainement des muscles
— V6 : Séance de stimulation et de mesures pour 'identification des parametres et la
validation expérimentale (protocole et résultats décrits au chapitre 4)
— V7 : Application des résultats de la synthese des séquences de stimulation (protocole
et résultats décrits au chapitre 5), pour le deuxieme groupe de sujet.
Le détail complet de chaque visite est donné en Annexe B. Les visites sont faites a différents
jours successifs, sauf pour les visites V0 et VI qui ont été souvent effectuées la méme
journée.
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Durant toutes les expérimentations décrites au cours de ce chapitre (séance V6), les
sujets sont assis de telle sorte que leur tronc est vertical et perpendiculaire a la cuisse
(figure 4.1).

Figure 4.1 - Situation des patients durant les expérimentations

Chaque étape du protocole d’identification et ses résultats est détaillée et discutée par
la suite. Des mesures en conditions isométriques et dynamiques sont, selon le cas, les forces
musculaires ou les angles articulaires. Pour chaque sujet, le protocole a été appliqué sur
les deux jambes gauche et droite.

Des mesures électromyographiques (EMG) sont également enregistrées sur les deux
groupes de muscles agonistes et antagonistes. Ces mesures ont servi, dans cette étude, a
synchroniser la stimulation par rapport aux mesures des forces, a détecter d’éventuelles
actions réflexes en I'absence de stimulation ou a évaluer le niveau d’activation des autres
muscles non visés par la stimulation, du fait d’'une mauvaise sélectivité des électrodes de
surface (probléeme de diffusion).

L’appareillage de stimulation, d’acquisition et d’instrumentation est décrit en Annexe
A et illustré dans le contexte expérimental global sur la figure 4.2. Cet équipement est
constitué de :

— Un stimulateur de surface PROSTIM, pour la stimulation du quadriceps

— Une chaise de mesure isocinétique de BIODEX!, pour I'installation du patient et la
mesures en conditions isométriques

— Un systéme d’acquisition MP100 et ses isolateurs électriques INISO de BIOPAC?,
pour 'acquisition des mesures des couples, des angles en mode isométrique et des
signaux EMG

— Un électrogoniometre et son systéme d’acquisition DataLINK de BIOMETRICS?
pour la mesure des angles articulaires en mode dynamique de la jambe.

— Un oscilloscope WaveSurfer 400 de LeCroy, pour 'acquisition du signal de stimu-
lation a partir du stimulateur PROSTIM
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Systéme de mesure

Systeme d’acquisition o [
(MP100-BIOPAC) = | PC (stimulation)
. 7 )

PC (acquisition) 4 Stimulateur
|

Oscilloscope

(LeCroy)

Systéme d’acquisition
(DataLINK- BIOMETRICS)

Figure 4.2 - Contexte expérimental et appareillage utilisé lors du protocole

Les fréquences d’acquisition sont données dans le Tableau 4.2.

Tableau 4.2 - Les fréquences d’acquisition des mesures expérimentales
Données mesurées  fréquences d’acquisition

Angle articulaire en mode dynamique 100 Hz
Couple musculaire 4096 H=z

Signaux EMG 4096 Hz

Signal de stimulation 50 kH~z

Les couples et les angles articulaires mesurés sont filtrés avec un filtre passe-bas a
30H z, comme cela a été fait dans d’autres travaux [Stein et al., 1996].

4.3.3 Séquences de stimulation appliquées

Ce protocole expérimental est non-invasif. Des électrodes de stimulation de surface
(8§1.3.5.3) ont été utilisées pour la stimulation des quadriceps.

Cependant, dans le cas du sujet 10 (Tableau 4.1) qui possede un systéme de stimulation
électrique implanté dans le cadre du projet SUAW [Guiraud et al., 2006], la stimulation
est neurale.

Nous avons fixé la fréquence de stimulation durant toutes les expérimentations, pour
tous les sujets a 20 H z. Cette fréquence, obtenue expérimentalement lors des premiers tests,
offre un bon compromis entre des fréquences inférieures pour lesquelles le mouvement est
saccadé et des fréquences supérieures allant vers la fréquence de fusion et une contraction
tétanique (figure 1.12), induisant une fatigue musculaire rapide. De plus, cette fréquence
choisie est dans la gamme des fréquences conseillées en stimulation électrique pour les
membres inférieurs (§1.3.4) [Chae et al., 2004].

1. http ://www.biodex.com
2. http ://www.biopac.com
3. http ://www.biometricsltd.com/
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Le controle du mouvement par stimulation électrique modulant les largeurs
d’impulsion PW est théoriquement identique a celui modulant les amplitudes [
[Benoussaad et al., 2007a, Benoussaad et al., 2007b]. Cependant, 'utilisation du stimu-
lateur PROSTIM sur des impédances de sortie variables a montré qu’il est possible d’ob-
tenir une meilleure précision du signal de stimulation appliqué en modulant les largeurs
d’impulsion PW plutot qu’en modulant les amplitudes 1.

Ainsi, le parametre de stimulation que nous avons modulé, durant toute les
expérimentations est la largeur d’impulsion PW. Nous avons donc défini deux largeurs
d’impulsion particulieres pour tous les sujets :

— une largeur d’impulsion nominale PW,,,, = 300us,

— une largeur d’impulsion maximale PW,,,, = 420us qui correspond a la largeur
d’impulsion maximale que peut délivrer le stimulateur PROSTIM, pour des raisons
de sécurité.

L’amplitude des séquences du courant de stimulation est fixée a une valeur identifiée pour
chaque sujet durant la séance de cartographie musculaire (V1). Cette amplitude maximale
est identifiée, en fixant la largeur d’impulsion a sa valeur nominale PW,,,,,, = 300us, et en
augmentant 'amplitude jusqu’a atteindre une cotation 3 de I’échelle MRC (Tableau 1.3).
Dans le cas particulier du sujet 10, stimulé avec un stimulateur implanté, une modulation
des amplitudes des séquences de stimulation est appliquée.

Apres avoir décrit le contexte expérimental global, dans ce qui suit, nous détaillerons
le protocole d’identification et les résultats expérimentaux de la séance (V6). Une com-
paraison inter-sujet de chaque parametre estimé sera présentée a travers divers tableaux
suivie d’une discussion détaillée.

Les figures illustrant les mesures et les résultats des identifications ne seront présentées
que pour un sujet pour des raisons de clarté. Les résultats détaillés des autres sujets seront
présentés en Annexe C.

La qualité des identifications effectuées sera évaluée selon un critere de quantification
de l'erreur d’approximation, noté NRMSD, entre les données simulées et mesurées qui
est décrit en Annexe D.

4.4 Estimation des parametres géométriques

Les parametres géométriques r; et L¢* définis dans 1’équation (2.1), sont liés a la
longueur de ’actionneur musculaire.

Pour l'estimation de ces parametres, nous avons utilisé ’équation de régression de
Hawkins (Eq. 3.4) et la longueur anthropométrique du fémur L obtenue & partir de la
taille du sujet [de Leva, 1996].

Dans notre contexte expérimental (§4.3), ’équation normalisée (3.4) de la longueur de
I’actionneur quadriceps devient :

Li(0) = (Co + 90 Cy) + Cyf (4.1)
O, L = L, /Ly est la longueur de I'actionneur quadriceps normalisée par rapport a la
longueur du fémur Ly, € est I'angle du genou selon la figure 3.3 et C; (i = 0,..,2) des
parametres constants donnés dans [Hawkins et Hull, 1990] par :

Co=1.107 C; =150FE -3 Cy=199F —3
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Ainsi, a partir de la longueur estimée du fémur Ly et d'une correspondance entre les
équations (2.1) et (3.4), les parametres 1 et L§*" sont obtenus a partir des relations :

r = 02 Lf
{ L = (Co + 90 C1)L; (4.2)

Les résultats de l'estimation des parametres géométriques r; et L§*" sont résumés dans le
Tableau 4.3.

Tableau 4.3 - Estimation des parametres géométriques

, . Longueur du Parametres géométriques estimés
Numéro du sujet ,
fémur Ly [em] LE™ [em] r1 [em]

3 42.4 41.2 4.84

4 45.6 44.3 5.20

5 43.6 42.4 4.98

6 40.9 39.8 4.67

7 41.7 40.5 4.76

9 46.3 45.0 5.28

10 42.4 41.2 4.84
Moyenne 43.57 42.48 4.97
Ecart-type relatif[%] (RSD) 4.92 4.79 4.88

Les longueurs du fémur ainsi estimées sont proches de celles mesurées, de maniere
approximative, directement sur les sujets. Les estimations des bras de levier r; du quadri-
ceps sont réalistes, et assez proches de celles trouvées avec d’autres protocoles non-invasifs
[Bonnefoy et al., 2007, Carman et Milburn, 2005], qui les situent entre 4 et 6 cm.

La valeur moyenne et 1'écart-type relatif sont présentés. Cependant la comparaison
inter-sujet est, dans ce cas précis, peu pertinente en ’absence de mesures expérimentales.

4.5 Identification des parametres mécaniques de 1’ar-
ticulation

Les parametres mécaniques de I'articulation sont définis dans 1’équation (2.3), qui sont
I'inertie de la jambe autour de I'articulation du genou J, le coefficient de viscosité B et
les parametres du couple regroupant la gravité et 1’élasticité.

La détermination de ces parametres est obtenue grace a deux tests successifs :

— le test des couples statiques, pour I'estimation des parametres du couple regroupant

la gravité et 1’élasticité,

— le test du pendule passif, pour I'estimation de J et B

4.5.1 Test des couples statiques

Les couples statiques, correspondant aux couples de la gravité et de 1'élasticité re-
groupés, sont mesurés en condition isométrique a différents angles articulaires allant de la
position verticale de la jambe vers I’extension maximale, par pas de 5°. Ces mesures sont
faites en I’absence de toute activité musculaire.
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Pour cela, la jambe du sujet est fixée au dynamometre de la chaise isocinétique BIO-
DEX, comme illustrée sur la figure 4.3-(a).

Les couples et les angles mesurés par le dynamometre du BIODEX, et les signaux
EMG prélevés a partir d’électrodes de surface sont recueillis avec le systeme d’acquisition
MP100 (4.3-(b)). Les mesures EMG permettent de détecter des éventuels actions réflexes
indésirables. Toute mesure détectant la présence d’une action réflexe est rejetée.

Sujet

v
- "
Chaise Electrodes

isocinétique EMG
(BIODEX)

v
Isolateurs

INISO
(BIOPAC)

\ 4 \ 4

MP100
(BIOPAC)

Couples
Angles
EMG

y \ 4

PC

(a) Fixation de la jambe pour la mesure des couples (b) Chaine d’acquisition des couples
statiques statiques ” gravité+élasticité”

Figure 4.3 - Configuration expérimentale pour la mesure du couple statique “gra-
vité+élasticité”

Les couples et les positions angulaires correspondantes mesurés sont présentés sur la
figure 4.4-(a), pour la jambe droite du sujet 3 a titre d’exemple.

Les relations entre les couples statiques et les angles articulaires des jambes droites de
tous les sujets sont présentées sur la figure 4.4-(b) (voir les résultats des jambes gauches
en Annexe C.1).

Les relations mesurées sont considérées a travers le modele suivant :
T,, = K sin(0,) + Ty (4.3)

Avec, T, le couple statique mesuré lors de ces tests, 0, les déplacements angulaires par
rapport a la position verticale et Ty, est la valeur du couple statique en position verticale.

Les parametres K, Ty, de I'équation 4.3 ont été identifiés par une méthode des moindres
carrés linéaires (§3.2).

4.5.2 Test du pendule passif

Le test du pendule passif est appliqué a la jambe. Les mesures des angles articulaires
sont obtenues par le biais d’électrogoniometre fixé au niveau de 'articulation du genou (fi-

75



4.5. Identification des parameétres mécaniques de |'articulation

-
o

oo

Couple statique [N [m]
I o

L
~
o

L
[)
o

Positions Angulaires [°]

30 40 50 60
Temps [sec]

10 20

Couples Statiques [N [m]

5F — ; B7.Y g
- Sujet 03 et
-4 Sujet 04 AT .
-4+ Sujet 05 LA o
Sujet 06 A Pl )
-<- Sujet 07 AT - ,’-;:L&
0ff -&-Sujet 10 e J,.{-,-..q::&‘ 1
- Sujet 11 s P S i
- g -
ﬂ.{._.,f e
,‘/'A ta‘”-‘/’ ,4-—1/‘
5t & ‘;,,.J“",,«--*’ ]
o ”.f,‘., ﬂ'/
,.x ,:d,;'/ 7
& o &
,~'.v',1"::1"
%
- 2
0*4—:7( 3l
[:4 ; ; ; ; ; ; ; ;
0 10 20 30 40 50 60 70 80

Positions Angulaires [°]

(a) Couples statiques et positions angulaires corres- (b) Relation couples statiques-angles articulaires
pondantes du sujet3-jambe droite pour tous les sujets

Figure 4.4 - Couples statiques en fonction de la position angulaire du genou droit pour
tous les sujets

gure 4.5-(a)), avec le systeme d’acquisition DataLINK (figure 4.5-(b)). Les signaux EMG
sont recueillies avec le systeme d’acquisition MP100 comme présenté précédemment.

Les mesures lors desquelles une activité musculaire est détectée ou bien un contact de
la jambe avec la chaise est constaté sont rejetées.
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(a) Mesures expérimentales durant le (b) Chaine d’acquisition des
test du pendule passif angles articulaires durant le test
du pendule passif

Figure 4.5 - Configuration expérimentale du test du pendule passif

Les mesures angulaires de plusieurs mouvements oscillatoires amortis sont présentées
sur la figure 4.7-(a) pour la jambe droite du sujet 3.

Pour les petits déplacements des angles articulaires, les mouvements oscillatoires au-
tour de la position de repos sont régis par I’équation du mouvement (Eq. 4.4) :
K

6, =0

; (4.4)

. B.
b, + =40,
+ =0+
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ou, 0, est le déplacement angulaire par rapport a la position de repos.

Ainsi, la réponse libre de ce systéme est une réponse d’un systeme de second ordre,
pour lequel l'inertie J et le parametre de viscosité B sont estimés, a partir des mesures
du taux d’amortissement ( et de la pulsation propre w, selon les relations :

=g (4.5)
wn = /& |

Ou le taux d’amortissement ( et de la pulsation propre w, du systeme amorti sont
déterminés a partir des mesures articulaires a travers les équations (3.7) et (3.8).

4.5.3 Résultats d’identification et discussion

Le résultat d’identification du parametres K est illustré sur la figure 4.6 représentant
les couples statiques mesurés et identifiés dans le cas de la jambe droite du sujet 3.
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Figure 4.6 - Couples statiques mesuré et identifié de la jambe droite du sujet 3

Les résultats d’identification de I'inertie J et du coefficient de viscosité B sont présentés
sur la figure 4.7-(b), dans le cas de la jambe droite du sujet 3.

Les résultats de I'identification des parametres K, J et B dans le cas des autres sujets
sont présentés en Annexe C.1.

Les valeurs estimées des parametres K, J et B, illustrés par les figures présentées
en §C.1 pour tous les sujets, montrent une bonne identification, comme confirmé par le
critere d’erreur NRMSD du Tableau 4.4.

Les parametres K et J identifiés chez tous les sujets (Tableau 4.4) présentent une
faible variabilité intra-sujet. Cependant, la variabilité inter-sujet est importante.

La variabilité inter-sujet des parametres K et J met en évidence une corrélation plus
forte avec le poids des sujets qu’avec leur taille. En effet, les parametres K et J normalisés
par rapport au poids du sujet présente une tres faible variabilité.

Les résultats d’identification du coefficient de frottement visqueux B, illustrent
des variabilités intra-sujet et inter-sujet importantes, méme en tenant compte des ca-
ractéristiques des sujets tels que la taille et le poids. Ce parametre dépend probablement
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tests de pendule passif (sujet3-jambe droite) oscillatoire amorti (sujet3-jambe droite)

Figure 4.7 - Identification des paramétres du mouvement oscillatoire amorti durant le test
du pendule passif

Tableau 4.4 - Résultats d’identification des paramétres mécaniques K, J et B du genou

Numéro Jambe Test des couples statiques Test du pendule passif
du sujet K NRMSD J B NRMSD
[N -m] [%] (kg - m?] [N-m-s/rad] (%]
3 Droite 10.8 2.36 0.28 0.28 2.60
Gauche 11.1 3.87 0.29 0.19 3.26
4 Droite 15.7 3.13 0.44 0.32 3.80
Gauche 13.8 2.35 0.34 0.28 2.86
5 Droite 10.5 3.20 0.29 0.21 3.10
Gauche 10.6 3.17 0.30 0.21 3.87
6 Droite 6.97 3.88 0.20 0.14 3.97
Gauche 6.36 3.49 0.18 0.12 3.45
7 Droite 8.96 2.50 0.26 0.24 3.65
Gauche 8.55 2.81 0.23 0.23 5.07
9 Droite 13.7 2.49 0.38 0.44 4.01
Gauche 11.6 4.96 0.32 0.34 3.51
10 Droite 10.9 2.86 0.32 0.18 2.87
Gauche 10.6 3.55 0.30 0.19 3.70
Moyenne 10.7 0.30 0.24
Ecart-type relatif(%] (RSD) 23.8 22.94 35.4
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plus des caractéristiques intrinseques de chaque sujet et des effets causés par la blessure
médullaire.

Les écart-types normalisés (RSD) entre les sujets, de chaque parameétre mécanique
identifié (Tableau 4.4) illustrent une variabilité importante du parametre B par rapport
aux autres parametres.

Dans ce modele mécanique de I'articulation, le frottement sec a été négligé. Son effet
est bien visible sur la figure 4.7-(b), ou le mouvement simulé continue a osciller alors que
le mouvement mesurés s’arréte. Néanmoins, cet effet est peu significatif.

4.6 Identification de la relation force-longueur active

4.6.1 Protocole d’identification

Il s’agit d’identifier les parametres du modele de la relation force-longueur active (Eq.
2.19), a savoir le parametre de forme b et la longueur optimale de I’élément contractile du
quadriceps L.

Lors de ce protocole, les couples actifs isométriques sont obtenus sous la méme séquence
de stimulation appliquée au quadriceps, pour sept positions angulaires différentes qui
correspondent a 90°, 80°, 70°, 60°, 50°, 40° et 30° par rapport a l'’horizontale (figure
4.8-(a)). Chaque position angulaire correspond a une longueur différente de I’actionneur
musculaire.

La jambe du sujet est fixée au dynamometre de la chaise isocinétique BIODEX, comme
illustrée sur la figure 4.3-(a).

Pour chaque position angulaire en condition isométrique, le quadriceps est stimulé avec
la méme séquence de stimulation.

Ces séquences de stimulation sont répétées une fois afin d’avoir une redondance de
mesures. La fréquence et 'amplitude de stimulation sont fixées comme décrit dans §4.3.3.
La largeur d’impulsion est fixée a sa valeur nominale PW,,,,, = 300us.

Le schéma de stimulation et des acquisitions de ce protocole est illustré sur la figure
4.8-(b). Les mesures EMG ont permis la synchronisation de la stimulation et du couple
musculaire.

Les couples obtenus et le couple a 1’état d’équilibre musculaire considéré pour I’iden-
tification sont présentés sur la figure 4.9-(a) dans le cas du quadriceps gauche du sujet 3
a titre d’exemple.

Dans la relation force-longueur active (Eq. 2.19), les longueurs de 1’élément contractile
sont remplacées par celles du muscle-tendon quadriceps selon la proportion [Delp, 1990] :

Lo =5 L

Les forces normalisées sont obtenues a partir des mesures isométriques et les longueurs
du muscle-tendon a partir des angles articulaires en utilisant les estimations anthro-
pométriques (§3.3). Une méthode par moindres carrés linéaires est appliquée a la fonction
inverse de la relation force longueur pour identifier les parametre b et L.

4.6.2 Résultats d’identification et discussion

Les relations force-longueur mesurée et identifiée, pour le quadriceps gauche du sujet
3, sont illustrées sur la figure 4.9-(b). Les résultats d’identification des relations force
longueur des quadriceps de tous les sujets sont présentés en Annexe C.2.
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Les parametres estimés b et L. des deux muscles quadriceps de tous les sujets, sont
donnés dans le Tableau 4.5.

Tableau 4.5 - Résultats d’identification des parametres de la relation force-longueur active

Numéro . Parametres de la relation FL NRMSD
du sujet Quadriceps b | Lo [em] (%]
5 Droite 0.38 9.01 17.3
Gauche 0.39 9.07 3.96
4 Droite 0.41 9.55 10.4
Gauche 0.48 9.72 18.9
5 Droite 0.29 9.47 35
Gauche 0.46 9.16 21
6 Droite 0.46 8.67 5.01
Gauche 0.43 8.97 6.68
7 Droite 0.49 8.75 35
Gauche 0.45 8.89 4
9 Droite 0.37 9.66 38
Gauche 0.32 9.65 17
10 Droite 0.54 9.18 10.8
Gauche 0.46 9.27 3.80
Moyenne 0.42 9.22
Ecart-type relatif[%] (RSD) 16.1 3.77

Certains résultats de I'identification de la relation force-longueur présentent un critere
d’erreur NRMSD élevé (sujets 5, 7 et 9) a cause de 1’écart entre les mesures et la forme
théorique de la relation force longueur (§C.2).

Ces erreurs peuvent étre dues au nombre réduit d’échantillons (7 positions) et la diffi-
culté, de ce fait, de lisser les données aberrantes. Une amélioration consisterait a recueillir
plus de mesures, au prix d’introduire de la fatigue et par conséquent d’autres biais.

Dans le cas particulier du sujet 5, les forces musculaires développées (normalisées ici)
se sont avérées tres faibles et 'identification devient, de ce fait, peu pertinente pour I’étude
de variabilité et n’a donc pas été prise en compte.

Les valeurs estimées du parametre L. (Tableau 4.5) mettent en évidence un lien étroit
avec la taille du sujet de telle sorte que sa variabilité, normalisé par rapport a la taille,
est quasiment négligeable. Sachant que la taille du muscle dépend de la taille du sujet,
ce résultat montre que les positions angulaires optimales (ou la force isométrique est
maximale) présente treés peu de variabilité intra-sujet et inter-sujet.

Les résultats d’identification du parametre de forme b montrent peu de variabilité
intra-sujet, a I'exception du sujet 5 dont l'identification quadriceps droit n’est pas tres
significative. Le parametre b présente néanmoins une variabilité inter-sujet comme montré
par Iécart-type (Tableau 4.5).

Les parametres b des différents sujets ne sont pas liés aux caractéristiques globales
des sujets. Cependant, leur valeur moyenne (0.42), est proche de celle trouvée dans
[Riener et Fuhr, 1998] (0.4) dans le cas du muscle droit fémoral.
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4.7 Identification de la fonction de recrutement

4.7.1 Protocole d’identification

L’identification de la fonction de recrutement consiste a estimer les parametres c;, co
et c3 de la fonction 2.7, ainsi que la largeur d’impulsion seuil PWy,.

Pour ces expérimentations effectuées en conditions isométriques, la jambe est fixée
au dynamometre de la chaise de mesure BIODEX (figure 4.3-(a)) et placée a la position
optimale (pour laquelle la force est maximale) obtenue lors du protocole précédent (§4.6.2).

Le muscle quadriceps est stimulé, par des électrodes de surfaces, avec une succession
de 13 trains de stimulation de largeurs d’impulsion régulierement croissantes, allant de 0
a PW 4 = 420us.

Chaque train de stimulation, dont les parametres sont constants et de durée totale
1.5s, est suivi d'une pause d’une durée de 4s.

Le dispositif expérimental de stimulation et d’acquisition des couples isométriques et
des signaux EMG est identique & celui décrit dans le §4.6.1 et illustré sur la figure 4.8-(b).

Les couples musculaires obtenus et les couples stables déterminés a partir des états
d’équilibre de la contraction musculaire sont présentés sur la figure 4.10-(a) pour le qua-
driceps gauche du sujet 3.

Les taux de recrutement pour chaque niveau de largeur d’impulsion, sont obtenus a
partir de la normalisation des forces par rapport a la force maximale obtenue a PW,,,.
(figure 4.10-(b)).

La largeur d’impulsion seuil PWy, est déterminée a partir de la plus petite largeur
d’impulsion pour laquelle une force musculaire est détectée.

Les parametres ¢y, co et c3 de la fonction de recrutement sigmoide (Eq. 2.7) sont
identifiés a partir de la fonction de recrutement mesurée, en utilisant une méthode par
moindre carré non-linéaire.

4.7.2 Résultats d’identification et discussion

Les fonctions de recrutement mesurée et identifiée du quadriceps gauche du sujet 7,
sont présentées sur la figure 4.10-(b). Les résultats des fonctions de recrutement mesurée
et identifiée de tous les sujet sont présentés en Annexe C.3.

Les résultats d’identification des parametres des fonctions de recrutement des deux
quadriceps de tous les sujets sont résumés dans le Tableau 4.6.

Dans le cas du sujet 10, qui est doté d'un systéme FES implanté, ce sont les amplitudes®
d’une stimulation neurale qui sont modulées. Ainsi les amplitudes seuil I;;,, exprimées en
mA, ne sont pas incluses dans le calcul de la moyenne et de I'écart-type relatif (RSD).
Cependant, les parametres de la fonction de recrutement du sujet 10 restent comparables
avec ceux des autres sujets.

Comme lors du protocole d’identification de la relation force-longueur (§4.6), les me-
sures des forces musculaires du quadriceps droit du sujet 5, se sont avérées tres faibles et
n’ont pas permis une identification pertinente de la fonction de recrutement, d’ou 1’ab-
sence de résultats dans le Tableau 4.6 et des résultats d’identification présentés en Annexe

C.3.

1. Stimulation neurale controlée en amplitude. Elle n’est pas prise en compte dans le calcul statistique
2. résultats peu significatifs di au nombre réduit d’échantillons
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Figure 4.10 - Couples isométriques en position optimale et identification de la fonction de

recrutement

Tableau 4.6 - Résultats d’identification de la fonction de recrutement des fibres pour tous

les sugets
Numéro Jambe Parametres de la fonction de recrutement || NRMSD
du sujet a | o cs | PWy %]
3 Droite 0.98 7.23 0.38 50 5.93
Gauche 1.21 4.6 0.66 50 1.96
4 Droite 1.03 8.75 0.7 135.4 2.44
Gauche 0.99 11.42 0.64 50 4.94
5 Droite
Gauche 0.87 34.8 0.5 50 6.16
6 Droite 1.04 6.6 0.55 50 3.92
Gauche 1.03 6.83 0.57 37.5 2.47
- Droite 1.12 4.88 0.61 12.5 4.93
Gauche 1.2 5.07 0.67 50 1.2
9 Droite 0.99 7.69 0.41 37.5 3.53
Gauche 1.37 5.24 0.79 37.5 10.7
1
10 Droite 1.15 8.12 0.75 ((r)ni) 1
Gauche 1.15 18.4 0.89 | 2! (mA) 0.182
Moyenne 1.09 9.97 0.62 50.95
Ecart-type relatif[%] (RSD) | 11.9 83.3 23.2 59.4
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Les valeurs estimées des parametres des fonctions de recrutement de tous les sujets,
illustrés par les figures de §C.3 et les criteres d’erreur d’approximation NRMSD du Ta-
bleau 4.6, illustrent une bonne identification des parametres de la fonction de recrutement.

Les parametres ¢, présentent une tres grande variabilité intra-sujet et inter-sujet. Ce
parametre, qui représente la pente, est tres important pour la qualité de controle des
forces musculaires dans un contexte de suppléance fonctionnelle. En effet, un parametre
¢o plus faible, présente une faible sensibilité de l'activité (recrutement) au parametre de
stimulation d’entrée et ainsi une meilleure précision du controle de 'activation.

Les parametres c3 et PWy;;, ont une tres grande variabilité intra-sujet et inter-sujet.

Le parametre ¢;, correspondant a l'amplitude du plateau, a peu de variabilité intra-
sujet et inter-sujet. Cette mesure doit étre autour de 1 si le plateau des forces (recrutement
de toutes les fibres musculaires) est atteint.

Les parametres de la fonction de recrutement sont tres variables entre muscles et entre
sujets, ce qui rend l'identification de cette partie a la fois délicate et importante pour une
bonne caractérisation du comportement du systeme musculosquelettique.

4.8 Identification des parametres mécaniques de ’ac-
tionneur musculaire

4.8.1 Protocole d’identification

Les parametres mécaniques de l’actionneur muscle-tendon sont la force maximale
isométrique de 1I’élément contractile Fi,, la raideur isométrique maximale de 1’'élément
contractile K, et la raideur passive de I’élément série k,.

La force maximale isométrique F,,, est la force mesurée lors du protocole d’identifi-
cation de la fonction de recrutement pour une la largeur d’impulsion PW,,,.

L’identification de la raideur maximale de 1’élément contractile K, et la raideur de
I’élément série kg est faite a partir des mesures des mouvements dynamiques de la jambe,
engendrés par la stimulation électrique du quadriceps.

Pour ce protocole, la jambe est laissée libre (sans contrainte mécanique) comme pour
le test du pendule passif (§4.5.2).

Le muscle quadriceps est stimulé par un train de stimulation, dont les largeurs d’impul-
sion suivent un profil présenté sur la figure 4.13-(a). Ce profil est choisi de fagon intuitive a
partir de notre connaissance a prior: du systeme pour avoir des changements de direction
et des accélérations articulaires, tous en tenant compte de la sécurité du patient.

Les mesures d’angle articulaire sont acquises par le biais d’électrogoniometres fixés
au niveau de l'articulation du genou, comme illustré sur la figure 4.5-(a). Le contexte
expérimental pour la stimulation et ’acquisition des données dynamiques angulaires est
présenté sur la figure 4.11.

A partir des données dynamiques, une technique d’identification par minimisation des
erreurs de sortie est appliquée. Cette procédure d’identification est basée sur la résolution
d’un probleme de programmation non-linéaire (NLP), qui consiste en une optimisation
des parametres mécaniques du muscle qui minimise un critere quadratique des erreurs
articulaires de sortie, selon le schéma de la figure 4.12.

A cause des difficultés liées a cette technique d’identification (§3.2.2), il est tres difficile
d’identifier les parametres mécaniques kg et K., simultanément.

Ainsi pour linstant, nous avons identifié uniquement le parametre de raideur
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de 1'élément série ks. L’initialisation du parametre ks dans l'algorithme d’optimi-
sation est faite a partir valeur de la raideur du tendon prise de la littérature
[Cook et McDonagh, 1996].

Le parametre K, est estimé a partir des mesures des forces isométriques maximales
F.., selon la proportion physiologique de I’équation (2.20).

Ce choix de I'identification du parametre ks a partir des données dynamiques est guidé
par les résultats de 'analyse de la sensibilité, dans le cas dynamique (§2.8), montrant
tres peu d’influence de la raideur maximale K., sur les sorties angulaires. Cependant,
certaines valeurs de K, ont été ajustés a partir de la valeur mesurée jusqu’a éliminer des
oscillations des sorties du modele qui ne sont pas réalistes.

1 Electrodes Elegtrode_s de MP100
" EMG stimulation (BIOPAC)

DataLINK
(BIOMETRICS)

(a) Contexte expérimental

,| Electrodes ,| MP100 |[EMG |
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. ' PC
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g(BIOMETF“cs) (BIOMETRICS)
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Stimulateur| ,|Oscilloscope
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A
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(b) Schéma du dispositif expérimental

Figure 4.11 - Contexte expérimental pour l'identification de la raideur kg

4.8.2 Reésultats d’identification et validation directe

Les résultats d’identification des parametres mécaniques des quadriceps de tous les
sujets sont résumés par le Tableau 4.7, a I'exception du quadriceps droit du sujet 5, dont
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Figure 4.12 - Principe d’identification de la raideur ks par une technique de programma-
tion mon-linéaire

I'identification de la fonction de recrutement n’a pas abouti.

Les erreurs d’approximation NRMSD entre les données articulaires mesurées et si-
mulées avec le modele identifié, présentées dans le Tableau 4.7, quantifient la qualité du
protocole d’identification global a travers une validation directe.

Tableau 4.7 - Résultats d’identification des parameétres mécaniques et de la validation di-

recte
Numéro Jambe Parametres mécaniques du muscle || Validation directe
du sujet F.., K., ks NRMSD [%]
[N] [N/mm] | [N/mm]
3 Droite 523 500 2.1 13.7
Gauche 438 400 10 4.77
4 Droite 707 500 8 47.6
Gauche 400 375 10 13.6
5 Droite
Gauche 239 150 2.4 8.78
6 Droite 45 45 1 9.34
Gauche 270 250 3 19.9
7 Droite 245.5 100 3 8.63
Gauche 268.9 250 12 19
9 Droite 126 100 10 10.5
Gauche 500 140 5 4.08
10 Droite 300 180 10 11.1
Gauche 452.3 250 12 7.9
Moyenne 347.3 249.2 6.81
Ecart-type relatif[%] (RSD) 171.5 146 3.96

La figure 4.13-(b) présente les résultats de la validation directe pour la jambe gauche
du sujet 3. Les résultats de la validation directe pour tous les sujets sont présentés en
Annexe C.4.

Les parametres mécaniques identifiés du muscle, présentés dans le Tableau 4.7,
montrent dans I’ensemble une grande variabilité intra-sujet et inter-sujet comme reflétée
par leur écart-type relatif. Ce résultat, prévisible dans le cas du parametre F,,,, vient
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Figure 4.13 - Résultats de la validation directe pour la jambe gauche du sujet 3
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4.9. Validation expérimentale croisée

du fait des différences de capacités musculaires dues aux entrainements, mais aussi au
rendement du recrutement des unités motrices sous la stimulation électrique de surface.

L’étude de variabilité des parametres K., est peu pertinente car ces parametres sont
directement déduis a partir des parametres Fi,,.

L’influence du parametre kg sur la dynamique du systeme s’avere capitales et sa va-
riabilité intra-sujet et inter-sujet est importante. L’identification de ce parametre est tres
importante pour la caractérisation du comportement dynamique du systeme musculo-
squelettique.

Les résultats de la validation directe ne sont pas toujours satisfaisants comme c’est
le cas pour la jambe droite du sujet 4, compte tenu des bons résultats obtenus lors des
étapes précédentes d’identification.

Ceci ne peut pas étre expliqué par la fatigue car les réponses réelles sont plus impor-
tantes que les réponses prédites avec le modele identifié. Par ailleurs, cette augmentation
de la réponse musculaire est peut-étre due a une fatigue lors d’un des protocoles d’iden-
tification entachant d’erreur les mesures ainsi obtenues. Elle peut étre due également au
changement de placement des électrodes de stimulation. En effet, pour le premier groupe
de patient, le protocole d’identification des parametres mécaniques a été appliqué lors
d’une séance différente de celle des précédents protocoles.

Les figures de la validation directe (Annexe C.4), montrent, par ailleurs, une bonne
dynamique du comportement simulé avec le modele identifié, par rapport a la dynamique
réelle. Cependant, notons quelques écarts (sujet7-gauche et sujet10-droite) dus aux varia-
tions des parametres du modele dans le temps.

4.9 Validation expérimentale croisée

Le modele musculosquelettique utilisé permet de caractériser les deux modes
isométrique et dynamique de fonctionnement d’un systeme musculosquelettique.

Afin de vérifier la validité du protocole, nous avons utilisé des mesures supplémentaires
qui n’ont pas été utilisées pour l'identification. Une autre contribution de cette these est
la validation croisée du modele dans les deux modes de fonctionnement isométrique et
dynamique a partir des mesures des couples musculaires et des angles articulaires.

4.9.1 Validation croisée en conditions isométriques

La validation croisée en conditions isométriques est présentée pour le muscle gauche
du sujet 3, a partir des mesures des forces.

Pour cela le quadriceps est stimulé avec trois séquences de stimulations différentes dont
les largeurs d’impulsion sont constantes et égales a 150us, 250us et 300us.

Les parametres du modele utilisé pour la validation croisée sont ceux obtenus lors des
différentes étapes du protocole d’identification.

Néanmoins, 'effet de la fatigue, visible lors de ces mesures, a été pris en compte en
identifiant a nouveau la force maximale isométrique F,,, a partir des mesures obtenues
pour PW = 300us.

Ce travail a été fait en collaboration avec Mitsuhiro Hayashibe!, qui a appliqué une
technique d’identification par filtrage de Kalman a sigma-point (SPKF) dans une pers-
pective d’identification en ligne.

1. Chargé de Recherche INRIA, membre de ’équipe DEMAR
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Ainsi, la validation croisée est illustrée par les réponses des forces obtenues a partir
des stimulation avec les largeurs d’impulsion 150us et 250us (figure 4.14).
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Figure 4.14 - Validation  croisée  du  modele  en  conditions  isométriques
[Hayashibe et al., 2010]

Les résultats de ces travaux ont été soumis pour publication dans ICRA 2010
[Hayashibe et al., 2010].

4.9.2 Validation croisée en conditions dynamiques

La validation croisée du modele est faite en conditions dynamiques en appliquant une
nouvelle séquence de stimulation n’ayant pas été utilisée lors du protocole d’identification,
dont le profil des largeurs d’impulsion est présenté sur la figure 4.15-(a).

Le contexte expérimental de la stimulation, et de 'acquisition et le traitement des
mesures angulaires est identique a celui des mesures pour la validation directe (§4.8.1).

Les résultats de validation croisée sont illustrés par les sorties articulaires mesurées et
simulées avec le modele et par les erreurs entre les deux comme présenté par les figures
4.15-(b) et 4.15-(c), dans le cas de la jambe gauche du sujet 3. Les résultats de la validation
croisée pour tous les autres sujets sont regroupés en Annexe C.5.

les résultats des validations croisées sont quantifiées a travers le méme critere d’erreur
NRMSD (Tableau 4.8).

Sachant, que les mesures dynamiques recueillies pour la validation directe et pour la
validation croisée sont faites lors d’'un méme test a quelques secondes d’intervalle, les
modeles identifiés présentant de bons résultats de la validation directe le sont également
lors la validation croisée (voir les jambes gauches des sujets 3-4-5-6 et les jambes droites
des sujets 3-6-9-10 présenté en Annexe C.5). Ces résultats sont confirmés par les valeurs
des criteres des erreurs d’approximation NRMSD résumées dans le Tableau 4.8.
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Tableau 4.8 - Résultats des validations croisées de tous les sujets
Validation croisée

Numéro du sujet Jambe NRMSD [%]
5 Droite 10.3
Gauche 5.17
A Droite 50.5
Gauche 154
. Droite
Gauche 13.7
6 Droite 9.34
Gauche 6.87
. Droite 17.3
Gauche 13.2
9 Droite 9.55
Gauche 19.7
Droite 12.2
10 Gauche

La validation croisée du quadriceps-jambe droit du sujet 4 n’est pas satisfaisante a
I'image de la validation directe. Les résultats des validations croisées des deux jambes
du sujet 7, présentent parfois des écarts importants mais illustrent un bon suivi de la
dynamique du systeme réel.

En ce qui concerne la jambe gauche du sujet 10, nous constatons un écart important
lors de la validation croisée alors que la validation directe représente le meilleur résultat
inter-sujet. Ceci illustre la variabilité des parametres du modele a tres court intervalle de
temps. Ce point, pour ce sujet particulierement, sera davantage discuté au §5.3.4.

4.10 Comparaison expérimentale avec un modele de
Hill

Dans cette partie, les résultats de validation expérimentale que nous avons obtenus
avec le modele utilisé jusqu’ici (qu’on appellera modele DEMAR) sont comparés avec les
résultats d’'un modele existant, largement utilisé dans le domaine de la modélisation des
systemes musculaires.

Pour cette comparaison expérimentale, nous avons choisi le modele de Hill a trois
fonctions illustré sur la figure 2.13. Ce modele tient compte des propriétés physiologiques
telles que les relations force-longueur et force-vitesse, ce qui permet d’exploiter les mémes
parametres identifiés lors de notre protocole expérimental. Cette comparaison est étayée
par les mesures expérimentales issues du systeme quadriceps-jambe gauche du sujet 3 sous
stimulation électrique en condition dynamique.

4.10.1 Identification des parametres du modele de Hill

Comme décrit dans le §2.6, I'identification du modele de Hill implique 'identification
de :
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4.10. Comparaison expérimentale avec un modele de Hill

1. la relation stimulation-activation, que nous avons considérée comme la fonction de
recrutement, déja identifiée dans §4.7 indépendamment du modeéle du muscle,

2. la force isométrique maximale F,,,, identifiée et présentée dans le Tableau 4.7,

3. la relation force-longueur active du muscle global, regroupant 'EC et I'ES. Les
parametres de cette relation sont obtenus a partir de 'identification de la relation
force longueur de 'EC (Tableau 4.5) et des relations de passage entre 'EC et le
muscle, sous ’hypothese d’une raideur infinie de I'ES, suivantes :

Lo= L + Ly
- i) o

Lo

Ou, b,, est le parametre de forme de la relation force-longueur active gaussienne a
I’échelle du muscle-tendon. Dans le cas du muscle droit fémoral, les parametres de
la relation force-longueur peut étre ainsi déduite :

LO =9 LcO

4.7

ey o

4. la relation force-vitesse de ’ensemble muscle-tendon, qui n’a pas été présentée ex-
plicitement, et n’a donc pas été identifiée jusqu’ici.

Le modele de la relation force-vitesse utilisée, est prise de [Riener et Fuhr, 1998], et s’ex-
prime par :
Fy, = ay arctan(agv + az) + a4 (4.8)

Ou, a; (i =1,2,3,4) sont des constantes, et U est la vitesse de contraction normalisée par
rapport a la vitesse de contraction maximale v,,.

Les parametres de la relation force-vitesse du modele de Hill ont été identifiés a par-
tir des données dynamiques articulaires obtenues lors du protocole 4.8.1, en utilisant la
méthode de minimisation des erreurs de sorties présentée sur la figure 4.12.

Les parametres de la relation force-vitesse ont été initialisés dans la procédure d’opti-
misation a partir des valeurs données dans [Riener et Fuhr, 1998] et estimés pour la jambe
gauche du sujet 3 a :

ap =0.35 az =649 a3 =0.8 a4 =0.745 v, =045

Les résultats de la validation directe, obtenus a partir des mémes mesures expérimentales
que dans §4.8.2, sont illustrés sur la figure 4.16.

Soumis a la méme séquence de stimulation, le modele de Hill et le modele DEMAR
sont comparés a travers leurs résultats de validations croisées et leurs erreurs articulaires
par rapport au comportement dynamique mesuré comme illustré sur la figure 4.17.

4.10.2 Discussion

Les erreurs articulaires des validations croisées du modele de Hill et du modele DEMAR
(figure 4.17-(b)) montrent une dynamique de l'erreur similaire ce qui illustre la capacité
qualitatives des deux modeles a simuler le comportement du systeme musculosquelettique
réel.

Cependant, les résultats quantitatifs de la validation croisée montrent une meilleure
précision du modele DEMAR.
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Par ailleurs, il ne faut pas perdre de vue la complexité du modele DEMAR et ce qu’elle
implique en termes de difficulté d’identification et de temps de calcul.

Ainsi le modele DEMAR, plus complexe mais plus précis, est mieux adapté pour
la synthese hors ligne des séquences de stimulation optimales (Chapitre 5), qui seront
appliquées en boucle ouverte, tandis que le modele de Hill, qui est moins précis mais plus
rapide a calculer, serait un meilleur choix pour 'application de la stimulation électrique
en boucle fermée dans une stratégie de commande référencées modele.

Ces deux modeles pourraient étre complémentaires dans une stratégie de commande
hybride, combinant une commande anticipatrice (” feedforward control”) et une commande
en boucle fermée (” feedback control”) [Ferrarin et al., 2001, Veltink et al., 1992] (§1.3.7.2).

En effet le modele DEMAR pourrait étre la base du controleur d’une commande antici-
patrice, dont ’action est améliorée par une commande en boucle fermée basé sur un modele
plus rapide a calculer tel que le modele de Hill. Ce type de combinaison est également uti-
lisée dans [Chang et al., 1997], ou le controleur en boucle ouverte (feedforward controller)
est a base de réseaux de neurones artificiels.

Cette démarche, en perspective, est d’autant plus originale que l'identification des
parametres des deux modeles ne nécessite qu'un seul et méme protocole expérimental de
mesures.

4.11 Conclusion

Dans ce chapitre, un protocole expérimental pour l'identification in-vivo des pa-
rametres d’'un modele physiologique du systeme quadriceps-jambe humain, a été mis en
place et testé sur plusieurs blessés médullaires dans le cadre d’un protocole accepté par le
comité de protection des personnes (CPP).

Pour ces toutes premieres expérimentations humaines, nous avons identifié les pa-
rametres, a partir de mesures isométriques, de mesures dynamiques passives et de mesures
dynamiques actives.

La qualité des résultats de I'identification est évaluée en condition isométrique et dy-
namique a travers une validation croisée exploitant des mesures supplémentaires.

Afin d’évaluer le choix de modele, nous avons comparé expérimentalement le modele
de muscle que nous utilisons (DEMAR) avec un modele de muscle de type Hill qui est le
modele le plus largement utilisé pour caractériser le comportement musculaire.

Les résultats de cette étude sont dans I’ensemble assez satisfaisants. Néanmoins, des
erreurs de prédiction sont constatées chez quelques sujets, dues a la variabilité des pa-
rametres du modele dans le temps.

Plusieurs facteurs peuvent étre la cause de cette modification du comportement tels
que la fatigue, la spasticité ou bien la potentialisation, qui correspond a une amélioration
de la force par une stimulation répétée a haute fréquence des muscles squelettiques
[Brown et von Euler, 1938, Close et Hoh, 1968, Binder-Macleod et al., 2002].

Ces résultats vont permettre dans un premier temps, d’exploiter les modeles ainsi
identifiés dans une procédure de synthese des séquences de stimulation (Chapitre 5) a des
fins de suppléance fonctionnelle.

Une des perspectives de cette étude consiste a alléger le protocole d’identification en
réduisant le nombre de parametres pertinents en vue d’une identification se basant sur
I’étude de la variabilité intra et inter-sujet, ainsi que sur I’étude de sensibilité du modele a
chaque parametre, discuté dans le §2.8. Cette démarche de simplification de I'identification
est similaire a celle utilisée dans [Franken et al., 1993].
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4.11. Conclusion

Une autre perspective de cette étude est 1'utilisation des résultats d’identification a
des fins de commande référencée modele comme discutée dans le §4.10.2.

D’autres perspectives pour nos futurs travaux, consisteraient a tenir compte
du phénomene de fatigue dans le modele, a identifier des parametres en ligne
[MacNeil et al., 1990] a partir des changements du comportement dynamique du systeme
réel comme pour le cas isométrique (§4.9.1) et a généraliser le protocole a un systéme plus
complexe incluant des muscles antagonistes.
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Figure 4.16 - Validation directe du modele de Hill pour la jambe gauche du sujet 3
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Chapitre 5

Synthese de séquences de
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5.1 Introduction

La suppléance fonctionnelle des membres paralysés chez les blessés médullaires, par
application de séquences de stimulation électrique, consiste a restaurer des fonctions telles
que la verticalisation, le maintien de la posture ou la déambulation. Ces différentes fonc-
tions, aussi importantes les unes que les autres, nécessitent souvent le controle des états
articulaires du systeme musculosquelettique.

Un des problemes majeurs de I'utilisation des séquences de stimulation a des fins de
suppléance fonctionnelle, est la synthese de séquences adaptées a ’application désirée.

En milieu clinique, les séquences de stimulation sont souvent appliquées en boucle
ouverte et choisies de fagon empirique en se basant sur ’expérience du clinicien. Ce choix
empirique conduit souvent a un niveau de fatigue musculaire élevé chez les patients.
Dans ce chapitre, nous nous intéressons donc a la synthese de séquences de stimulation
appliquées en boucle ouverte en essayant d’optimiser ce choix.

La synthese telle qu’elle est définie par la suite, consiste a trouver les séquences
électriques, assurant un mouvement fonctionnel désiré, en se basant sur le modele du
systeme musculosquelettique. Elle a été réalisée de différentes facons dans divers travaux
de la littérature.
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5.1. Introduction

Ainsi, dans [Kobetic et Marsolais, 1994, Chizeck et al., 1988, Zhou et al., 1997], la
synthese est faite de maniere empirique a partir de la seule expérience du clinicien. Cette
solution intuitive et restreinte a un nombre réduit de muscle ne garantit pas le meilleur
choix des séquences de stimulation.

Les séquences de stimulation ont pu étre obtenues dans [Veltink et al., 1992,
Riener et Fuhr, 1998, Ferrarin et al., 2001] en utilisant une inversion analytique du
modele musculosquelettique. Cependant cette inversion analytique, permet de synthétiser
les séquences de stimulation lors de I'activation d’un seul muscle a la fois. Ce choix d’ac-
tivation est désigné dans [Guiraud, 2008] par contréle exclusif.

L’inversion analytique est souvent difficile, voire impossible, a faire dans le cas de
modeles musculosquelettiques complexes. De plus, cette méthode ne prend pas en compte
le phénomene de co-contraction qui est de ce fait exclu. Par ailleurs, la co-contraction est
présente dans la plupart des fonctions car elle permet d’augmenter la raideur articulaire
et ainsi la résistance aux perturbations [Popovié et al., 1999].

Dans [Popovi¢ et al., 1999], les auteurs ont eu recours a des techniques d’optimisation
pour la synthese des séquences de stimulation. Le principal avantage est la résolution du
probleme de la redondance musculaire tout en considérant le phénomene de co-contraction
musculaire a travers un critere de minimisation adéquat.

Cependant, dans ce travail, le choix du critere d’optimisation ne fait pas apparaitre
dans les séquences synthétisées le phénomene de co-contraction. Ainsi, le role de I'optimi-
sation est restreint a la résolution d’un probleme numérique inverse du modele.

Une autre méthode de synthese des séquences de stimulation est proposée dans
[Dariush et al., 1998] comme une alternative aux méthodes d’optimisation. Elle consiste
a partager les actionneurs musculaires en deux groupes : un groupe compense la gravité
tandis qu’'un autre réalise le mouvement.

Cette stratégie permet de résoudre le probleme de la redondance musculaire, mais
elle présente une activité musculaire élevée et ainsi une fatigue précoce due a une co-
contraction qui n’est pas toujours justifiée.

Dans le travail présenté dans ce chapitre, nous avons opté pour 1'utilisation des tech-
niques d’optimisation car elles permettent de résoudre le probleme de la redondance
musculaire de diverses facons selon le critere de minimisation adopté. Elles permettent
également de résoudre le probleme inverse qui est tres complexe dans le cas du modele
que nous utilisons.

Un des problemes majeurs de la synthese a des fins de suppléance fonctionnelle, est
la facon méme de définir les objectifs désirés et les difficultés qu’ils impliquent. Ainsi, un
certain nombre de questions se pose : faut-il suivre une trajectoire articulaire et comment
la définir 7 Faut-il imposer une situation finale désirée tres précise ? Qu’elle est le prix a
payer en termes de fatigue musculaire et de stabilité du mouvement.

Une de nos contributions dans ce chapitre, est de répondre a ces questions en proposant
trois stratégies de synthese des séquences de stimulation (§5.2) appliquées au systeme
musculosquelettique du genou actionné par les deux muscles antagonistes quadriceps et
ischio-jambiers.

Ces stratégies de synthese sont basées sur la formulation d'un probleme d’optimisation
non-linéaire sous contraintes physiologiques et mécaniques. Trois pistes ont été explorées
et sont détaillées en §5.2.

Une autre de nos principales contributions est la validation expérimentale (§5.3) de la
stratégie de synthese basée sur le suivi d’une trajectoire désirée appliquée au deuxieme
groupe de patients (§4.3.1) qui a participé au protocole décrit au chapitre 4.
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Le modele identifié est constitué, pour ces toutes premieres expérimentations humaines,
du muscle quadriceps uniquement actionnant l’articulation du genou, ce qui réduit le
probleme a un controéle exclusif.

Nous finissons ce chapitre par une conclusion, suivie de perspectives concernant la
prise en compte de la variabilité du modele dans le temps.

5.2 Syntheése de séquences de stimulation sous
contraintes

Comme il a été précédemment discuté, la synthese consiste en la définition des
séquences de stimulation nécessaires a la génération du mouvement fonctionnel désiré.

Dans ce travail, nous définissons la synthese sous la forme d’un probleme d’optimi-
sation d'un ou plusieurs parametres de stimulation d’entrée, appliquée a deux muscles
antagonistes simultanément. Cette optimisation est basée sur la minimisation d’une fonc-
tion cout F,,q sous contraintes physiologiques, telle que la charge électrique appliquée,
ou sous contraintes mécaniques telles que les butées articulaires ou les limites des vitesses
articulaires.

Cette fonction de cott peut étre définie a partir d’un critere énergétique des activités
musculaires sur tout I'’horizon du mouvement. L’'intérét de 1'utilisation de ce critere est de
minimiser la fatigue tout en accomplissant un mouvement fonctionnel désiré.

Le probleme d’optimisation est formulé comme suit :

rnin_ (Fcost (xq,xi>)
x4,x%

Cloxnt) < 0 (5.1)

Ceq(xq,xi) =0

O Xi=[z{,..zd], Xi=[s},..2}] sont les vecteurs des parametres des séquences de stimulation
appliquées, respectivement, sur le quadriceps (exposant ¢) et I'ischio-jambiers (exposant )
durant toute la durée du mouvement. C, Cgq sont les vecteurs regroupant les contraintes
d’égalité et d’inégalité, telles que les limites maximales des parametres de stimulation, les
contraintes de butées articulaires et les contraintes de vitesses et d’accélérations articu-
laires.

Le systeme musculosquelettique est celui décrit dans le chapitre 2 (figure 2.2) qui
consiste en la jambe articulée autour du genou et actionnée par les deux muscles antago-
nistes quadriceps et ischio-jambiers.

Nous avons défini différentes stratégies de synthese basées sur la nature des objectifs
fonctionnels recherchés et exploitant différents criteres :

— la premiére stratégie (§5.2.2) consiste a synthétiser les séquences de stimulation
permettant de suivre une trajectoire articulaire polynomiale. Cette trajectoire po-
lynomiale de degré cinq reliant deux situations articulaires, initiale et finale, est
celle présentée dans [Khalil et Dombre, 1999]. La synthese, dans ce cas, consiste a
minimiser une fonction de cout de la forme :

Fcost = Fact + Ferr (52)

ou F,. et F,,, représentent respectivement des criteres relatifs a ’activité musculaire
et a 'erreur de suivi de trajectoire.
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5.2. Syntheése de séquences de stimulation sous contraintes

— la deuxieme stratégie (§5.2.3) consiste a synthétiser les séquences de stimulation
qui permettent de suivre une trajectoire optimale. Cette trajectoire optimale est
obtenue par minimisation d'un critere énergétique couramment utilisé en robotique
bipede et utilisé dans [Roussel, 1998]. La fonction de cotit est donnée par 1’équation
(5.3).

— la troisieme stratégie (§5.2.4) consiste a synthétiser les séquences de stimulation
permettant d’accomplir un mouvement allant d’une situation initiale a une situation
finale sans suivre de trajectoire de référence. Dans ce dernier cas, la fonction de cout
est la suivante :

Fcost - Fact (53)

ou F,. est un critere lié a 'activité musculaire.
Afin de comparer ces différentes stratégies et d’analyser qualitativement 1’effet de cha-
cune sur le taux de co-contraction, nous avons défini un critere d’évaluation caractérisant
ce taux, basé sur le rapport entre les couples musculaires antagonistes :

_ |Fi — Fq|

Beoll) =1 =577
i q

(5.4)
ou I'y et I'; sont les couples développés respectivement par les muscles quadriceps et
ischio-jambiers.

Ce rapport est défini de telle sorte que des valeurs des couples proches conduisent a un
taux de co-contraction élevé. Cependant, ce taux de co-contraction doit étre indépendant
des niveaux des couples, d’ou la normalisation par rapport a la somme des couples. Ainsi,
ce rapport est compris entre 0, qui correspond a l’absence totale de co-contraction et 1,
qui correspond a un maximum de co-contraction.

Dans cette section, nous faisons également quelques hypotheses et simplifications
réalistes afin de réduire le temps de calcul. Ainsi, nous considérons que la fréquence de
stimulation est fixée a la fréquence de fusion correspondant a une contraction tétanique.
Cette hypothese, faite dans [Mohammed et al., 2006], implique une commande chimique
constante au niveau du modele des deux muscles (c’est a dire, |u| = |ul; = U, ).

La synthese des séquences de stimulation peut se faire par optimisation des am-
plitudes, des largeurs d’impulsion ou bien les deux a la fois. Dans un de nos travaux
[Benoussaad et al., 2007al], nous avons montré que I'optimisation d’un seul parametre est
suffisante pour assurer un bon suivi de trajectoire tout en réduisant la durée de 'opti-
misation par une réduction du nombre de parametres optimisés. Pour les trois stratégies
de synthese que nous avons définies, nous avons opté pour l'optimisation des largeurs
d’impulsion PW en fixant 'amplitude de stimulation.

Face aux temps de calcul élevés de la procédure d’optimisation, le nombre des largeurs
d’impulsion optimisées doit étre limité. Une solution a ce probleme, proposée par Roussel
[Roussel, 1998] dans le contexte de la robotique bipede, consiste a discrétiser la commande
en la considérant constante par morceaux.

Ainsi, lors des différentes stratégies de synthese, nous avons fixé le nombre des largeurs
d’impulsion de stimulation de telle sorte que la fréquence de commande est de 4H z, c¢’est
a dire que pour une seconde, on optimise quatre largeurs d’impulsion pour chaque muscle.
Cette fréquence est suffisamment élevée en vue d’accomplir les mouvements définis lors
des trois stratégies de synthese.

La durée totale du mouvement pour les trois stratégies de synthese est fixée a 5 sec.
Ceci tient compte de 'amplitude angulaire a parcourir avec une vitesse articulaire réaliste
de la jambe.
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5.2.1 Résolution du probleme d’optimisation

La résolution numérique des problemes d’optimisation pose un certain nombre de
difficultés qui sont principalement :

— linitialisation des parametres a optimiser,

— le probleme de la convergence locale di a la présence de minima locaux,

— le temps de calcul élevé pour les problemes de grandes dimensions.

Les optimisations et les simulations sont exécutées sous Matlab 7.0.1 sur un ordinateur
Pentium-1V, 3-GHz, 1-Gb RAM. Les simulations sont exécutées a travers l'intégration
numérique (ODE113 a pas variable) des équations dynamiques du systeme (2.22).

Le modele du systeme musculosquelettique est fortement non-linéaire et multivariable.
Ainsi, nous avons utilisé 'algorithme de Quasi-Newton pour la résolution du probleme
d’optimisation non-linéaire formalisé par I’équation (5.1). Cette méthode d’optimisation
récursive nécessite l'initialisation des largeurs d’impulsion a optimiser. Ces largeurs d’im-
pulsion ont été initialisées a 10% de leur valeur maximale.

5.2.2 Suivi d’une trajectoire articulaire polynomiale

Dans cette premiere approche, la fonction de cout minimisée tient compte des activités
musculaires antagonistes (quadriceps et ischio-jambiers) ainsi que de l'erreur articulaire
entre la trajectoire simulée et une trajectoire polynomiale de degré cinq reliant deux
positions angulaires initiale 67 et finale 95 .

Avec les conditions aux limites suivantes :

(0,000 =9,
Oultsim) =0
6,0) =0
Qd(tfm> —0 (5.5)
Qd(o) =
| Galtyin) =0

cette fonction polynomiale de position peut se mettre sous la forme
[Khalil et Dombre, 1999] :

Ba(t) = 0+ (0 — 03)r(?)

3 4 5
r(t) = 10 (tf. ) _ 15 (#) i 6<tf )

ol t est lq variable de temps, telle que 0 <t < g, et t5;, la durée totale du mouvement.
04, 04 et 04 sont respectivement les positions, les vitesses et les accélérations articulaires.
Le probleme d’optimisation est alors formulé comme suit :

(5.6)

min Fcost - Fact + Ferr

PW, PW;

(5.7)

o<PWP<pwmaz
=5"g =W 1 < P <n

o<PwP<pw/ner

Ou pw,=[Pw},..Pwy] et PW,=[Pw},. Pwy] sont respectivement les vecteurs des largeurs

d’impulsion optimisées pour le quadriceps et l’ischio-jambiers durant toute la durée du
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mouvement. pwrer, pwmaer sont les largeurs d’impulsion maximales des stimulations ap-
pliquées au quadriceps et a 'ischio-jambiers.

La fonction cout F,.s est composée de deux parties.

La premiere partie représente le cout des activités musculaires lié directement a la
dépense énergétique musculaire et ainsi a la fatigue et s’écrit :

tfin
Foet = Z (wq a2(t) +w; (1)) (5.8)
t=0
Ou les activités ay, a; du quadriceps et de l'ischio-jambiers correspondent au taux de
recrutement des unités motrices (Eq. 2.7).
La deuxieme partie quantifie 'erreur articulaire, représentant 1’écart entre la trajectoire
articulaire polynomiale 6; (Eq. 5.6) et la trajectoire articulaire simulée 0,. Elle s’écrit :

Ferr = Z Werr (95<t> - ed(t))2 (59)

La fonction cotit quadratique F,,s;, pondérée par les facteurs de poids wg, w;, Wep st
évaluée sur toute la durée du mouvement (0 & tg;,).

L’influence du choix de ces poids sera discutée plus loin. Cependant, dans un premier
temps, nous avons considéré une équivalence des contributions des deux muscles et de
I'erreur en fixant leur poids égaux a wy = w; = Wepr = 1.

Les résultats d’optimisation des largeurs d’impulsion sont présentés sur la figure 5.1-
(a) apres normalisation. Ces largeurs d’impulsion ainsi synthétisées montrent qu’elles per-
mettent d’accomplir un mouvement selon une trajectoire polynomiale désirée, comme
illustré sur la figure 5.1-(b).

Notons également que les largeurs d’impulsion appliquées au quadriceps sont
inférieures a celles appliquées a 'ischio-jambiers alors que les couples résultants, illustrés
sur la figure 5.1-(c), montrent 'inverse. Ceci est 1ié aux différences des caractéristiques
des deux muscles a savoir la relation entre le niveau de stimulation et la force développée
ainsi qu’a la différence entre les bras de levier.

L’évolution du taux de co-contraction, selon le critere que nous avons défini par
I'équation 5.4, est présentée sur la figure 5.1-(d). Cette courbe du critere de co-contraction
illustre un taux de co-contraction maximum au début du mouvement qui correspond a la
position verticale de la jambe. Cette courbe (supérieure a 80%) montre également un taux
de co-contraction élevé sur toute la durée du mouvement comme montré par les courbes
des couples musculaires (figure 5.1-(c)).

L’influence des poids de la fonctions cotit sur le taux de co-contraction est analysée a
travers la comparaison des résultats des pondérations précédentes avec les résultats des
pondérations suivantes : We,, = 1 et w, = w; = 10.

La figure 5.2-(a) présente les erreurs articulaires des trajectoires obtenues avec les deux
pondérations par rapport a la trajectoire désirée. Les taux de co-contraction calculés dans
le cas de chaque pondération sont présentés sur la figure 5.2-(b).

Ces résultats montrent qu’'une pondération plus importante des activités musculaires
(pondération 2) minimise le taux de co-contraction comme illustré sur la figure 5.2-(b).
Ceci a comme conséquence une minimisation de la précision du suivi de la trajectoire
articulaire comme présenté sur la figure des erreurs 5.2-(a).

Pour cette premiere stratégie de synthese, le choix de la trajectoire n’est basé sur
aucun critere énergétique. Il apparait alors que le choix de la trajectoire de référence est
un probleme important qui I'est d’autant plus dans le cas de systemes multi-articulaires.
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Ainsi, la question qui se pose alors est de savoir quels sont les criteres pour choisir une

trajectoire permettant d’accomplir une tache tout en minimisant l'activité musculaire.
Pour tenter de répondre a ces questions, dans le contexte de ’articulation du genou, nous
avons proposé deux autres stratégies :

— en suivant une trajectoire optimisée au niveau articulaire,
— en ne fixant aucune trajectoire articulaire explicite.

5.2.3 Suivi d’une trajectoire optimale

En tenant compte des situations articulaires initiale et finale désirées telles que les

angles, les vitesses et les accélérations, il est d’usage dans les applications robotiques de
générer des trajectoires de référence optimales minimisant certains criteres énergétiques

[Roussel, 1998, Djoudi et al., 2005].

Ainsi, dans cette deuxieme approche, la procédure de synthese des séquences de sti-

mulation est divisée en deux étapes successives :

1. Syntheése d’une trajectoire optimale. La trajectoire de référence est optimisée

104

en termes d’angle, de vitesse et d’accélération articulaires sur toute la durée du
mouvement du genou (0 & ty;,) en minimisant le critere énergétique Jy,;-

Afin de limiter le nombre des parametres optimisés, la trajectoire est discrétisée en
n points de passage, dont les états articulaires sont optimisés.

Ainsi, ce probleme d’optimisation est formulé par :

( tin

min - Jyq; = Z |Tu(t) - éozlt(t”
t=0

gopt :eopt veopt

O™ < Oope < O (5.10)
[Oope| < O

(Gope| < O

(00 650,00 | = [04,6. 1]

opts Yoptr Vopt

ot T, est le couple articulaire actif et Oy = [0L,, ..., 0%,], Oop = [Hipt, - égpt] et
0y = [écll, s 93} les vecteurs des angles, des vitesses et des accélérations articulaires
optimisés. <99m'”,93wx,9.2”““,9'2””> sont les conditions aux limites des angles, des

vitesses et des accélérations articulaires. [ngt, éfpt, éfpt] et [95 , 85 , «95] sont les états

articulaires finaux optimisés et désirés.

Synthese des séquences de stimulation optimales. La trajectoire optimale,
précédemment obtenue, est utilisée comme trajectoire articulaire de référence a
suivre dans une procédure d’optimisation des séquences de stimulation semblable
a celle définie lors de la précédente stratégie (§5.2.2). Le type et le nombre des
parametres de stimulation a optimiser ainsi que le critere a minimiser restent donc
inchangés, comme le montre la formulation du probleme d’optimisation :
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min Fcost - Fact + Ferr

PW,,PW;
(5.11)
ngwquwg“”'

0<PW,<PWma?

Le critere F,. lié a 'activation est similaire a celui de la premiere approche, décrit
par 'équation (5.8). Les poids de la fonction de colt sont également fixés a w, =
w; = 1. Cependant, le critere F,,,. liée a 'erreur suivi de trajectoire s’écrit :

tfin

Fur = 3 (0:8) = bup(1))? (5.12)
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Figure 5.3 - Syntheése des séquences de stimulation pour le suivi d’une trajectoire optimale

Les résultats de ces deux étapes successives, présentés sur la figure 5.3, montrent un bon
suivi de la trajectoire articulaire optimale par la trajectoire simulée obtenue avec le modele
(figure 5.3-(b)). Cette trajectoire simulée est obtenue par I'application des séquences de
stimulation synthétisées, dont les largeurs d’impulsion sont présentées sur la figure 5.3-(a).

La figure 5.3-(d), montre un taux de co-contraction élevé durant tout le mouvement
de la jambe (critere supérieur a 80%). En effet, la deuxieme étape de cette stratégie de
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syntheése qui consiste a suivre une trajectoire, bien qu’optimale, est fondamentalement
identique a la stratégie précédente. Ceci vient du fait que 'optimisation de la trajectoire
de référence ne tient pas compte des caractéristiques de ’actionnement musculaire et du
principe de I'antagonisme.

Ce taux de co-contraction élevé laisse penser que l’énergie au niveau musculaire et
ainsi la fatigue seront davantage élevés. Ce point sera développé plus loin.

En attendant, ’analyse des stratégies précédentes montre que le suivi d’une trajec-
toire augmente le taux de co-contraction et ainsi I’activation musculaire. Cependant, dans
beaucoup de cas en pratique, il existe peu de besoin d'un suivi précis d'une trajectoire
articulaire.

Ceci nous conduit a une optimisation des séquences de stimulation sans fixer de tra-
jectoire de référence a suivre mais simplement des conditions finales a atteindre, ce qui
fera I'objet de la stratégie suivante.

5.2.4 Sans trajectoire de référence

Dans la stratégie suivante, la synthese des séquences de stimulation optimales est faite
en une seule étape en minimisant uniquement les activités musculaires sur toute la durée
du mouvement limitant ainsi la fatigue.

Pour exécuter un mouvement a partir de conditions initiales (6;, 91) vers des conditions
finales désirées (95, 95 ) qui, pour I'instant, sont les angles et les vitesses, aucune trajectoire
n’est imposée.

Ainsi, 'approche proposée consiste a optimiser les largeurs d’impulsion des séquences
de stimulation qui minimisent le cotut quadratique des activités musculaires F;, similaire
a celui de I"équation (5.8), sous les contraintes de conditions finales, c¢’est a dire d’angle
et de vitesse a atteindre.

Cependant la minimisation des activités musculaires entraine souvent un mouvement
articulaire oscillatoire avant d’atteindre la position finale désirée. Ce mouvement oscil-
latoire est dii a la contribution de la gravité au mouvement qui ne représente aucune
dépense énergétique.

Ce mouvement oscillatoire n’est pas réaliste et doit étre évité. L'introduction d’une
nouvelle contrainte sur le signe de la vitesse de telle sorte qu’elle soit toujours dans le sens
du mouvement permet de s’affranchir de ce phénomene. Cette contrainte s’écrit :

Signe(f,) = Signe(8] — 6%

Ainsi, la formulation du probleme d’optimisation s’écrit :

( tfin
ity fo = 2 (v (0 0]
0<PWq<PW ¥
o o (5.13)
-
0;{”'" < fs < e
0] < 65
| Signe(d,) = Signe(6} — 67)
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Ou Signe représente la fonction signe. #° est I'angle articulaire initial. (6, 95) sont
respectivement 'angle et la vitesse articulaires simulés et (67, 67) leur valeur respective
finale. (6’5 , 85) sont respectivement l’angle et la vitesse articulaires désirés du genou.

grin grmar 927"”> sont les conditions aux limites des angles et des vitesses articulaires.

Les résultats du mouvement simulé, a partir des séquences de stimulation synthétisées
avec cette derniere approche, sont présentés sur la figure 5.4.

La trajectoire articulaire obtenue est satisfaisante comme montré sur la figure 5.4-(b)
tout en respectant les différentes contraintes telles que la position et la vitesse articulaires
finales ainsi que le sens de la vitesse du mouvement.

Néanmoins, il est a noter une stabilisation du mouvement de la jambe lors des deux
premieres secondes avant de continuer le mouvement. Ceci est du au choix de la durée
totale du mouvement qui peut étre trop longue et ainsi inappropriée pour accomplir un tel
mouvement. Une des perspectives de cette stratégie est d’optimiser la durée du mouvement
afin d’éviter ce choix inadapté.

Les largeurs d’impulsion normalisées et les couples musculaires présentés sur les figures
5.4-(a) et 5.4-(c) traduisent une réduction significative de la co-contraction des muscles
antagonistes, contrairement aux résultats obtenus avec les méthodes précédentes.

En effet, le critere de co-contraction présenté sur la figure 5.4-(d) reflete un taux de
co-contraction tres faible a partir de la deuxieme seconde. En revanche, ce taux de co-
contraction est relativement élevé lors de la période de stabilisation de la jambe (avant
la deuxieme seconde). Cependant, ce taux de co-contraction élevé est calculé a partir
de petites valeurs des couples musculaires et introduit de ce fait tres peu de dépense
énergétique.

Une analyse et une comparaison plus détaillée des trois approches définies jusqu’ici de
synthese des séquences de stimulation sont présentées dans la section suivante.

5.2.5 Analyse et discussions

Pour une meilleure comparaison entre les trois approches de synthese des séquences
de stimulation, les mémes positions et vitesses articulaires finales ont été choisies.

L’évolution des fonctions de cott des trois méthodes de synthese, normalisées par
rapport a leur valeur maximale, durant les 40 premieres itérations d’optimisation sont
présentées sur la figure 5.5. Chaque fonction de cotut décroit vers un état stable.

L’apparition du phénomene de co-contraction lors des résultats des deux premieres ap-
proches est due a la contrainte d’'un suivi précis de trajectoire. Ce résultat est comparable
au mouvement naturel volontaire chez I’humain, oti un haut niveau de précision nécessite
un taux de co-contraction plus élevé.

Ce phénomene de co-contraction peut étre utile pour la stabilité du mouvement. Ce-
pendant, il n’est ni controlé, ni optimal par rapport a la tache réalisée. De plus, la co-
contraction n’est pas toujours nécessaire comme lors d’une phase de balancement de la
jambe au cours de la déambulation.

Le niveau élevé du phénomene de co-contraction lors des deux premieres méthodes est
justifié par le choix des fonctions de cott qui tiennent compte a la fois des activités mus-
culaires et des erreurs articulaires. En effet, le niveau de co-contraction est étroitement lié
au choix de ses poids qui est capital dans la balance précision-dépense des activités mus-
culaires. Ainsi, 'augmentation des poids w, et w;, liés aux activités musculaires, minimise
la dépense énergétique musculaire au détriment d’une diminution de la précision du suivi
de trajectoire (figure 5.2).
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Le phénomene de co-contraction est tres largement diminué lors de la troisieme ap-
proche qui ne tient pas compte de 'erreur de trajectoire, minimisant exclusivement les
activités musculaires. Ainsi, le résultat de cette troisieme approche se rapproche de celui
d’une stratégie de controle exclusif.

La premiere approche est la seule qui permet de définir une trajectoire désirée qui peut
etre quelconque. Bien que les résultats de cette approche présentent un taux d’activité
musculaire élevé, elle peut étre tres utile en pratique lors d’un suivi de trajectoire pour
accomplir une tache de préhension par exemple.

Cependant, dans le cas ou seules les situations initiales et finales sont exprimées,
comme lors des deuxieme et troisieme approches, le suivi de la trajectoire n’a aucun
intérét pratique, d’autant plus qu’il présente une activité musculaire plus élevée et ainsi
plus de fatigue.

Les trois approches de synthese ont été analysées et comparées d’un point de vue
dépense énergétique a différents niveaux. Pour cela, deux criteres énergétiques ont été
définis pour quantifier cette dépense par unité de temps.

Le premier critere E,,.; au niveau articulaire exploite les couples résultants autour de
I’articulation et s’exprime par la fonction :

Buri= 7= Y (0 = Tyf0) -0 (514

Ou, I'y et I'; sont respectivement les couples développés par le quadriceps et l’ischio-
jambiers. Ce critere, proche de la fonction de cout de 1’équation (5.10), est comparable a
celui utilisé classiquement en robotique bipede [Roussel, 1998].

Le second critere est défini au niveau des actionneurs musculaires et tient compte des
activités musculaires antagonistes, traduisant ainsi le taux de co-contraction. Il s’exprime

sous la forme :
tfin

By = = S (03(0) + 02(1) (5.15)

fin —0

Les résultats de la quantification des dépenses énergétiques des trois approches de
synthese, vus par les deux criteres énoncés précédemment, sont illustrés sur la figure 5.6.

Bien que la dépense d’énergie au niveau articulaire F,,.; soit sensiblement identique
avec les trois approches, le critere E,,,, montre une dépense énergétique de la troisieme
méthode tres inférieure aux autres.

Cette différence importante s’explique par la différence entre les taux de co-contraction
de la premiere et deuxieme approche (figure 5.1-(d) et 5.3-(d)) avec celui de la troisieme
approche (figure 5.4-(d)).

Ainsi, pour atteindre un état articulaire désiré, le suivi d’une trajectoire explicitement
planifiée, souvent fait en robotique avec des actionneurs classiques (électriques, pneuma-
tique,...), se révele étre inapproprié dans le cas du controle des systéemes musculosquelet-
tiques a cause de la dépense énergétique au niveau musculaire qu’il engendre.

La diminution du taux de co-contraction lors de la troisieme méthode réduit le ni-
veau de la fatigue musculaire. Cependant, le phénomene de co-contraction, souvent ob-
servé dans les systemes naturels, est tres utile pour la stabilité du systéme musculo-
squelettique face aux perturbations extérieures telles que le contact avec le sol lors de la
déambulation. Cette stabilité est assurée par une augmentation de la raideur articulaire
active [Popovié et al., 1999].
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Ainsi, une perspective de ce travail est de trouver un compromis entre une minimisation
énergétique des activités musculaires et un controle robuste et efficace du mouvement ou
de la posture, a travers une raideur articulaire active adéquate.

Ce compromis doit passer par une caractérisation de la raideur articulaire active
en fonction de I'état des actionneurs musculaires et de leur activation. Ceci permet-
trait d’augmenter le niveau de controle du systeme musculosquelettique, en y ajoutant
une consigne sur la raideur articulaire active indépendamment des couples articulaires
[Hogan, 1984, Migliore et al., 2005].

Néanmoins, le choix d’un profil de raideur demeure un probléeme entier qui doit tenir
compte des différentes phases de la tache a accomplir.

Les résultats de ces différentes approches de synthese ont fait 'objet d'une publication
dans TROS’2008 [Benoussaad et al., 2008].

5.3 Validation expérimentale

La faisabilité pratique des résultats de synthese, exposés dans le paragraphe précédent,
a été validée expérimentalement.

Le suivi d'une trajectoire articulaire désirée représente un défi important en
termes de controle du mouvement sous FES. Ainsi, pour l'instant, nous avons testé
expérimentalement la premiere approche de synthese de séquences de stimulation qui
permet le suivi d'une trajectoire de référence.

Comme nous 'avons décrit au §4.3.1, le deuxiéme groupe de sujets, ayant participé au
protocole d’identification des parametres, a également participé au protocole expérimental
de synthese. L’enchainement des séances d’inclusion, de cartographie musculaire, d’en-
trainement, d’identification des parametres et de synthese pour ce groupe de sujets est
illustré sur la figure 5.7.
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musculaire synthése

Figure 5.7 - Schéma du protocole expérimental global illustrant [’enchainement des séances

5.3.1 Contexte expérimental

Les séquences de stimulation ont été synthétisées entre les séances V6 et V7 (fi-
gure 5.7) grace au modele identifié lors du protocole d’identification (séance V6). Le
contexte expérimental est le méme que lors du protocole d’identification des parameétres
mécaniques du muscle présenté sur la figure 4.11. Lors de ce protocole, la jambe est laissée
libre (sans contrainte mécanique) comme pour le protocole d’identification des parametres
mécaniques (§4.8.1).

Les séquences de stimulation synthétisées ont été appliquées au quadriceps et le mou-
vement engendré de la jambe est mesuré et comparé a la trajectoire de référence.

Pour cette validation expérimentale de I’approche de synthese, nous considérons, dans
un premier temps, que les parametres identifiés du modele sont invariants dans le temps,
comme présenté en §5.3.2.

La variabilité du comportement du systeme due au phénomene de la fatigue musculaire
est testée expérimentalement et sera discutée en §5.3.3.

En tenant compte de cette variabilité dans le temps en §5.3.4, nous tentons de définir
les parametres qui refletent cette variabilité afin de les identifier de nouveau a partir de
mesures supplémentaires.

5.3.2 Modele invariant dans le temps

Le protocole d’identification des parametres et le protocole de synthese ont été fait
lors de différentes séances comme illustré sur la figure 5.7. Cette organisation du protocole
nous a permis d’identifier les parametres du modele puis de synthétiser les séquences de
stimulation pour la séance V7.

Dans un premier temps, nous avons considéré ’hypothese de l'invariance des pa-
rametres du modele dans le temps. Ainsi, tous les phénomenes de fatigue et de potentiali-
sation ainsi que le changement de la relation stimulation-activation lié au changement de
I’emplacement des électrodes de stimulation ont été négligés.

Les résultats du protocole de synthese sont présentés sur la figure 5.8 dans le cas
de la jambe gauche du sujet 6 (présenté a gauche) et de la jambe droite du sujet 9
(présenté a droite). Ces deux sujets présentent les meilleurs résultats que nous ayons
obtenus. Ces résultats permettent également d’introduire la problématique de la variabilité
des parametres dans le temps, qu’on discutera par la suite.
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Les largeurs d’impulsion des séquences de stimulation synthétisées pour les sujets 6 et
9 sont respectivement montrées sur les figures 5.8-(a,b)

Les trajectoires désirées, a partir desquelles la synthese a été réalisée, sont présentées
sur les figures 5.8-(c-d). Ces figures présentent également les sorties articulaires simulées
avec le modele ainsi que les mesures articulaires du genou, obtenues lors de ’application
des séquences synthétisées.

La comparaison entre les sorties angulaires mesurées et les trajectoires articulaires
désirées reflete un bon résultat de synthese dans le cas du sujet 6, comme montré sur
la figure 5.8-(c). Les erreurs articulaires entres ces deux trajectoires sont montrées sur
la figure 5.8-(e), illustrant un petit écart qui correspond & un critere d’errenr NRMSD
(défini en Annexe D) autour de 8%.

Ce résultat probant n’est pas obtenu dans le cas du sujet 9 dont les sorties articulaires
présentent un écart important des amplitudes du mouvement comme illustré par les sorties
articulaires (figure 5.8-(d)) et les erreurs articulaires (figure 5.8-(f)). Ainsi, les résultats
du sujet 9 illustrent la variabilité du modele dans le temps.

Notons également sur cette figure, que la variabilité va dans les sens d’une augmenta-
tion des sorties articulaires mesurées par rapport a celles désirées et celles simulées avec
le modele.

Cette augmentation lors des tests sur la jambe droite du sujet 9 peut étre expliquée
par :

— un phénomene de potentialisation musculaire a la stimulation électrique, qui corres-

pond a une amélioration de la force par une stimulation répétée,

— les erreurs de mesures lors du protocole d’identification (séance V6) dues a la fatigue.
Ainsi, le modele identifié lors de la séance V6 peut étre celui d’'un muscle fatigué,
ce qui n’est pas pris en considération pour l'instant.

Malgré tout, les dynamiques des mouvements du modele et du systeme quadriceps-

jambe réel sont similaires, comme illustré sur la figure des sorties articulaires 5.8-(d).

Les résultats du protocole de synthese, appliqué a la jambe gauche du sujet 9 , sont
présentés sur la figure 5.9. Ils illustrent un changement de comportement lors de la méme
séquence de stimulation.

Les largeurs d’impulsion des séquences de stimulation ainsi appliquées sont présentées
sur la figure 5.9-(a).

Les résultats des sorties articulaires présentés sur la figure 5.9-(b) confirment en partie
la validité des séquences de stimulation (deuxiéme partie du mouvement). Néanmoins, ils
illustrent un tres grand écart lors des premicres réponses (figure 5.9-(c)).

Parmi les facteurs de modification, cités précédemment, la fatigue reste le plus répandu
dans les applications FES. Pour conforter cette hypothese, la section suivante propose une
analyse des sorties articulaires du systeme quadriceps-jambe réel, soumis a la stimulation
répétée des mémes séquences de stimulation synthétisées également.

5.3.3 Fatigue musculaire

Dans cette section, nous nous intéressons a l'effet de la fatigue sur le comportement
dynamique du systeme musculosquelettique. En effet, il est tres utile de comprendre le
changement du comportement dynamique d’un point de vue fonctionnel et a un niveau
macroscopique dans un premier temps, afin d’enrichir le modele pour aller vers un modele
tenant compte de ces variations.

Le contexte expérimental est le méme que celui décrit en §5.3.1. Les séquences de
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stimulation synthétisées a partir de trajectoires désirées sont appliquées plusieurs fois sur
le quadriceps des sujets 6 et 10 afin d’illustrer 'effet de la fatigue sur la variabilité du
comportement.

La figure 5.10 illustre la variation du comportement dynamique du systeme quadriceps-
jambe lors de I'application répétées de ces séquences synthétisées au niveau du quadriceps
gauche du sujet 6 et du quadriceps droit du sujet 10.

Les largeurs d’impulsion des séquences de stimulation appliquées pour ce protocole de
fatigue sont présentées sur les figures 5.10-(a-b). Les mesures articulaires obtenues par
stimulation répétée chez ces deux sujets sont présentées sur les figures 5.10-(c-d). Ces
sorties articulaires mesurées sont numérotées dans 1’ordre chronologique a partir de test
1.

Les erreurs articulaires, dues a la fatigue, sont définies comme la différence entre chaque
mesure et la premiére mesure (c’est a dire le test 1) considérée comme la sortie d’un
systeme quadriceps-jambe non fatigué. Ces erreurs articulaires sont illustrées sur les figures
5.10-(e-f).

Les résultats présentés sur la figure 5.10 montrent que ’allure de la dynamique du
systeme se conserve, méme sous 'effet de la fatigue.

Nous avons également procédé a d’autres tests avec un temps de récupération du
muscle fatigué. Pour cela, nous avons appliqué une séquence de stimulation (figure 5.11-
(a)) trois fois sur le sujet 7, et mesuré les sorties articulaires correspondantes. Ces sorties
articulaires mesurées (figure 5.11-(b)) sont numérotées dans I’ordre chronologique a partir
de test 1. Le test 3 est effectué apres un temps de récupération d’environ 10 min. Les
erreurs articulaires, définies comme la différence entre chaque mesure et la premiere mesure
sont illustrées sur la figure 5.11-(c).

Les résultats, présentés sur la figure 5.11, montrent une récupération des capacités du
muscle lors du test & par rapport aux résultats obtenus lors du test 2. Ils présentent, par
ailleurs, une légere augmentation des amplitudes articulaires lors du test 3 par rapport
au test 1.

Ces tests représentent une premiere analyse de 'effet de la fatigue sur la modification
du comportement dynamique du systeme musculosquelettique. Cependant, une étude plus
physiologique et plus approfondie de 'effet de la fatigue est menée dans d’autres travaux de
I’équipe. Ces travaux se focalisent sur le comportement isométrique du muscle chez le va-
lide [Papaiordanidou et al., 2009] et le blessé médullaire, dont quelques expérimentations
ont été faites parallelement a celles présentées dans ce manuscrit.

5.3.4 Modele variant dans le temps

Comme cela a été discuté précédemment, les réponses du systeme présentent une va-
riabilité dans le temps due principalement a la fatigue. Cette variabilité du comportement
dans le temps apparait également entre les mesures obtenues lors des séances V6 et V7,
sous le méme profil des stimulation (figure 5.12). Dans ce deuxieme cas, la différence du
comportement est probablement due a une différence du rendement de la stimulation par
les électrodes de surface.

Alinsi, cette variabilité du comportement du systeme fait que les séquences de stimula-
tion synthétisées n’aboutissent pas toujours au comportement désiré comme obtenu lors
du protocole de synthese appliqué a la jambe droite du sujet 9 présenté sur la figure
5.8-(d).

Dans cette section, nous analysons la variabilité du modele du systeme musculo-
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squelettique dans le temps. Pour cela, nous formulons I’hypothese que le changement
du comportement est du a la variabilité d’un seul parametre qui est la force maximale
isométrique F,,.

Ainsi, le comportement varie entre les séances V6 et V7, sous le méme profil de sti-
mulation. Nous avons identifié de nouveau ce parametre a partir des mesures dynamiques
articulaires obtenues lors de la séance V7, sous le profil de stimulation présenté sur la
figure 5.12-(a).

L’estimation du parametre F,,, est faite en utilisant la méthode d’identification décrite
en §4.8.1.

A partir de cette nouvelle identification, nous avons mis a jour les sorties articulaires
simulées et les trajectoires désirées.

Les nouveaux résultats du protocole de synthese, avec cette mise a jour, sont présentés
sur la figure 5.13 dans le cas de la jambe droite du sujet 9.

La figure 5.13-(a) illustre les largeurs d’impulsion des séquences de stimulation
synthétisées et appliquées. La figure 5.13-(b) présente les sorties articulaires mesurées,
simulées a nouveau avec le modele identifié et les trajectoires désirées dont I'amplitude
a été mise a jour. La figure 5.13-(c) présente les erreurs articulaires entre les trajectoires
mesurées et les nouvelles trajectoires désirées.

Les résultats ainsi présentés, illustrent une amélioration des résultats de synthese en
minimisant ’écart entre les sorties articulaires mesurées et la prédiction du modele. Ils
montrent ainsi la validité des séquences de stimulation synthétisées. Malgré tout, il est a
noter I'apparition du phénomene fatigue a la fin du mouvement.

Ces résultats montrent également que l'identification d’un seul parametre permet de
tenir compte de la variabilité du modele liée a la fatigue. Cette démarche, similaire a
celle testée dans le cas isométrique et présentée précédemment en §4.9.1, ouvre des pers-
pectives pour une identification rapide et qui permet par conséquent une adaptation du
comportement en ligne.

5.4 Conclusion

La contribution de ce chapitre concerne la synthese de séquences de stimulation
électrique qui permet d’accomplir un mouvement fonctionnel désiré. Pour cela, nous nous
sommes focalisés sur le systeme de 'articulation du genou actionné par les deux muscles
antagonistes quadriceps et ischio-jambiers.

Dans la premiere partie, nous avons défini trois stratégies de synthese des séquences de
stimulation formulées sous la forme de problemes d’optimisation de la largeur d’impulsion
de la stimulation d’entrée. Ces trois stratégies de synthese sont basées sur :

— le suivi d'une trajectoire articulaire désirée polynomiale,

— le suivi d’une trajectoire articulaire optimisée selon un critere énergétique inspiré

des travaux de la robotique bipede,

— l'atteinte d’une situation articulaire finale sans contrainte de suivi de trajectoire.

Les résultats de 'analyse et de la comparaison de ces trois approches illustrent une
dépense énergétique élevée lors du suivi d’une trajectoire désirée ou optimisée. Cette
dépense énergétique est évaluée a travers un taux de co-contraction musculaire élevé, qui
est considérablement minimisée lors de la troisieme approche, ou aucune contrainte de
suivi de trajectoire n’est imposée.

Dans la deuxieme partie, une validation expérimentale de la premiere stratégie de
synthese est faite dans le cas du systéeme quadriceps-jambe chez le deuxieme groupe de
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Chapitre 5. Synthése de séquences de stimulation optimales

blessés médullaires, ayant participé au protocole. Les résultats expérimentaux illustrent
la validité des séquences de stimulation synthétisées.

Ces résultats mettent cependant en évidence un certain nombre de problemes liés
essentiellement a la fatigue musculaire.

Apres avoir fait une analyse expérimentale de 'effet de la fatigue sur le comportement
dynamique du systeme musculosquelettique, nous avons effectué une nouvelle identifica-
tion de la force maximale isométrique F,, qui permet de tenir compte de la variabilité
du comportement dans le temps. Les résultats de cette adaptation montrent également la
validité des séquences de stimulation synthétisées.

Les résultats de la méthode de synthese, présentée et validée expérimentalement dans
ce chapitre, est un outil tres précieux pour les applications de stimulation électrique en mi-
lieux cliniques. La synthese permet notamment d’éviter les choix empiriques des séquences
de stimulation utilisées par les patients ou les cliniciens.

Les résultats de la nouvelle identification du parametre F,,, ouvrent des perspectives
vers une adaptation en ligne du modele de comportement.

Une autre perspective de ce travail, est la validation expérimentale de la méthode de
synthese en présence du phénomene de co-contraction, ce qui nécessite I'introduction du
muscle antagoniste ischio-jambiers.
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Contributions

Dans cette these, nous nous sommes intéressés aux problématiques de ’application de
la stimulation électrique a des fins de suppléance fonctionnelle chez le blessé médullaire.
Une des spécificités de ce travail est I'exploitation d’'un modele physiologique du systeme
musculosquelettique développé lors des précédents travaux de notre équipe.

Les contributions de cette these peuvent se décliner en plusieurs points essentiels.

La premiere consiste en la mise en place d’'un protocole expérimental in-vivo d’identi-
fication des parametres sous FES adapté aux blessés médullaires en tenant compte de leur
spécificité. Ce protocole expérimental a été appliqué sur le systeme quadriceps-jambe dans
le cadre d'une étude, ayant recu l'avis favorable du comité de protection des personnes
(CPP), et menée sur dix patients blessés médullaires.

Une autre contribution est l'identification de la raideur de I’élément série ks a partir
de mesures dynamiques de la jambe minimisant ainsi les risques et la fatigue musculaire
par rapport aux méthodes existantes dans la littérature, appliquées chez I’animal et chez
les personnes valides.

Les résultats d’identification des parametres sont évalués a travers une validation
croisée en mode isométrique et dynamique et sont dans l’ensemble assez satisfaisants.
Quelques erreurs de validation, constatées chez quelques sujets, sont dues a la variabilité
des parametres du modele dans le temps.

Notre choix du modele musculaire (DEMAR) est également évalué a travers une com-
paraison avec le modele de Hill, étayé par des mesures expérimentales en conditions dyna-
miques. Les résultats des validations croisées illustrent une meilleure précision du modele
DEMAR. Cette comparaison, faite pour la premiere fois, représente également une autre
contribution importante de ce travail.

Une autre partie des contributions de cette these concerne la synthese des séquences de
stimulation électrique pour la génération d’un mouvement fonctionnel, basée sur I’écriture
d’un probléme d’optimisation.

Elle inclut une premiere partie théorique, ou différentes stratégies de synthese ont été
définies et testées en simulation. Dans cette partie, les trois stratégies ont été comparées
d’un point de vue énergétique en discutant les taux de co-contraction et leur lien avec
les poids de la fonction de colit dans la procédure d’optimisation. Ces résultats mettent
également en évidence la dépense énergétique musculaire qu’engendre la contrainte de
suivi d’une trajectoire imposée.

Dans la deuxieme partie, une validation expérimentale d'une des stratégies de synthese,
visant a suivre une trajectoire désirée est faite dans le cas du systeme quadriceps-jambe
pour un groupe de blessés médullaires, ayant participé au protocole. Les résultats de ces
validations expérimentales illustrent la validité des séquences de stimulation synthétisées,
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mais présentent un certain nombre de problemes liés essentiellement a la fatigue muscu-
laire.

En se basant sur une analyse expérimentale de 'effet de la fatigue sur le comportement
dynamique du systeme, nous avons pris en compte la variabilité du comportement liée a la
fatigue en identifiant de nouveau un seul parametre qui est la force isométrique maximale
Fi.n. Cette adaptation du parametre F,, a également permis de vérifier la validité des
séquences de stimulation synthétisées pour les systemes présentant une variabilité dans le
temps.

L’ensemble des travaux présentés dans ce manuscrit ont fait ’objet de plusieurs pu-
blications regroupées a la page 125.

Perspectives

Les perspectives de ce travail sont multiples.

Une premiere perspective est I’évolution du protocole d’identification qui consiste a
réduire le nombre de parametres pertinents, en se basant sur I’étude de la variabilité intra
et inter-sujet, ainsi que sur I’étude de sensibilité du modele vis a vis de chaque parametre.

Il s’agit, dans un deuxieme temps, d’adapter les séquences de stimulation synthétisées
afin de tenir compte de la variabilité des réponses. Pour cela, nous envisageons d’exploiter
la variation de la force F,,, pour en déduire une variation de la courbe de recrutement.
A partir de la variation de cette courbe, les nouvelles largeurs d’impulsion peuvent étre
calculées en se basant sur celles déja synthétisées.

Par la suite, on prévoit de tenir compte de la fatigue en adaptant en ligne le parametre
F.,, dans le cas dynamique, comme nous ’avons fait dans le cas isométrique. Ainsi, les
séquences de stimulation synthétisées peuvent étre ajustées en ligne selon le principe décrit
ci-dessus.

Parmi les perspectives d’identification, on prévoit également d’adapter et d’appliquer
le protocole expérimentale dans le cas du muscle ischio-jambiers.

Parmi les perspectives de la synthese, Il s’agit de valider expérimentalement les autres
méthodes en présence du phénomene de co-contraction. Cela nécessite l'inclusion de
Iischio-jambiers dans le modele et dans le protocole d’identification.

Une perspective plus théorique, concerne la caractérisation de la raideur articulaire et
de son lien avec la co-contraction. Cette étude est la premiere étape dans la définition
du compromis tenant compte de la stabilité du mouvement et de la minimisation de la
dépense énergétique musculaire. Dans ces conditions, le taux de co-contraction doit étre
controlé a travers une consigne de la raideur articulaire qui tient compte de la nature de
la phase du mouvement telle que le contact avec le sol lors de la marche. Ainsi, la synthese
des séquences assurant le controle de la raideur articulaire présente une autre perspective
de ces travaux.

Les résultats de synthese seront utilisés pour des applications de stimulation électrique
en milieux cliniques, évitant ainsi des choix souvent empiriques des patients et des clini-
ciens.

Une utilisation possible des résultats d’identification des parametres, serait ’applica-
tion de stratégies de commande FES référencées modele.
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Annexe A

Description technique de
I’appareillage expérimental

L’ensemble du matériel est couramment utilisé en milieu clinique et dans les centres
de rééducation pour patients paraplégiques et tétraplégiques. Il est non invasif. L’en-
semble des matériels en contact électrique direct avec le patient est conforme aux normes
médicales en vigueur. Les systemes d’acquisition de données sont isolés du secteur.

A.1 Plateforme d’analyse en effort et position (chaise
isocinétique BIODEX)

Le systeme possede le marquage CE selon la directive 93/42/CEE relative aux dispo-
sitifs médicaux. Le systeme qualité de la Société PROTHIA bénéficie des certifications
ISO 9001 et ISO 13485.

Cette plateforme est une chaise équipée d’un capteur d’effort, et d’un capteur d’angle.
Elle permet des mesures en mode isométrique (mesure de l'effort) ou libre (mesure de
la position sans contrainte sur I'articulation). Cette chaise sera munie d’un coussin anti-
escarre pour le confort du patient durant les séances d’expérimentations. Le tibia du
patient est maintenu au contact du levier de la chaise au niveau de la cheville a travers
une mousse déformable assurant un contact sain entre les deux parties. La chaise est
équipée d'un arrét coup de poing qui coupe l’alimentation électrique générale.

L’utilisation de cette plateforme en milieu clinique se fait par un ordinateur et un
écran affichant les résultats. Dans notre contexte, nous avons utilisé une sortie analogique
fournie par cette plateforme, ce qui nous a permis d’enregistrer les données mesurées a
travers la carte d’acquisition MP100(BIOPAC) avec la fréquence d’échantillonnage qu’on
a choisi.

Cette acquisition est rendu possible grace au Kit de recherche de BIODEX (Research
Tool Kit) fourni en plus du logiciel d’utilisation clinique (figure A.1).

A.2 Stimulateur électrique externe PROSTIM

Ce stimulateur est marqué CE et répond aux normes médicales (EN46000) en vigueur
sur la sécurité d’utilisation. Il est relié au secteur au travers d’une alimentation intégrée
aux normes médicales.
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5 System 3 Research Toolkit

File Tools Communications  Help

Mizcellaneous
Mode Settings ROM Limits
Made m Set Away | i_ Computer Control I Goto Posilion“
Senzitivity 3 = Set Towa’ld! I
[ ] p— ide | | GetPosition ||
Eccenticdway [ M S TEET l._
Eoomiic Tonad || %awey 7002 | et Velciy
ceentric Towan 100 j TR
Speed / Torque % Toward l 100 ﬂ m‘
Speed Away I 05 ﬂ Cushion i-l o
Speed Towards l =
L> ﬂ Passive Pause Time
T arque fway l 05 ﬂ Auway [seos] l_ﬂ
Status:
Tarque Towards l j Toward[zecs] l_j ShE OFFLINE
PN System 3 Research Toolkit
= i\b. \ ) = ke
1 Remote Access Port l Data Download
START STOP REFRESH | HOLD |
|09/11/2009 | 02:08 |

Figure A.1 - Interface de Module Recherche de BIODEX (RTK)

Il est relié a un ordinateur au travers d’une liaison isolée optiquement. Les sorties de
stimulation sont isolées au travers d’un transformateur d’impulsion. Il comporte 8 canaux

controlés en fréquence (f), amplitude (7) et largeur d’impulsion (PW).

A.3 Isolateurs électrique INISO de BIOPAC

Les isolateurs du systeme d’acquisition BIOPAC offre une sécurité aux patient lors
des expérimentations en lisolant électriquement de la chaise BIODEX (systéme externe

a BIOPAC) qui est relié au secteur.

(a) Isolateurs INISO (BIOPAC)

(b) Stimulateur PROSTIM

Figure A.2 - Stimulateur PROSTIM et isolateur INISO
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Annexe B

Extrait du protocole expérimental
accepté par le CPP

B.1 Population

B.1.1 Modalités d’inclusion

Tous les patients blessés médullaires seront recrutés au sein du Centre Neurolo-
gique Mutualiste Propara (Montpellier) et du Centre Bouffard Vercelli (Cerbere). Pour
les deux centres, le recrutement sera effectué par les médecins investigateurs des deux
établissements.

B.1.2 Faisabilité

Compte tenu de la capacité de recrutement des deux centres de rééducation, l'inclu-
sion de 30 patients devrait étre tout a fait réalisable. En effet, le Centre Neurologique
Mutualiste Propara voit en consultation a lui seul, plus de 300 patients par an pour des
visites de controle.

B.1.3 Criteres d’inclusion

Chaque patient devra obligatoirement répondre a tous les critéres suivants :

Criteres d’inclusion non spécifiques a I’étude :

— recueil du consentement écrit éclairé signé,

— sujet bénéficiant d’'un systeme de sécurité sociale ou équivalent,

— sujet n’étant pas en période d’exclusion par rapport a un autre protocole.

Criteres d’inclusion spécifiques a I’étude :

— 18 ans < age < 65 ans,

— lésion traumatique complete :définit par un score A a l’aide de I’échelle AIS (Frankel
modifié),

— stabilité neurologique (absence de modification du testing musculaire) inférieur a six
mois,

— capacité a rester assis au minimum deux heures en fauteuil roulant,

— liberté articulaire complete des hanches et des genoux,

— cartographie (mapping) électrique positif des muscles avec une cotation minimum
de 4/5 MRC pour le quadriceps et de 3/5 MRC pour les glutei maximus (grands
fessiers),
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— seuil de stimulation et de diffusion des muscles étudiés inférieur a 150 mA d’intensité,
— Patient déja verticalisé a raison d’au moins 1 fois par mois.

B.1.4 Critéres de non-inclusion

Criteres de non inclusion non spécifiques a I’étude :

— participation a une étude thérapeutique dans le mois précédent l'inclusion,

— non affilié & un régime de sécurité social, ou non bénéficiaire d’un tel régime,

— refus de participer a ’étude,

— inaptitude a donner un consentement.

Criteres de non-inclusion spécifiques a 1’étude :

— spasticité et contractures en flexion ou extension des membres inférieurs a caractere
déstabilisant,

— limitations des mobilités articulaires passives des membres inférieurs douloureuses
ou non (flexum de hanche, flexum de genou, équin des chevilles,...),

— pathologie cardio-vasculaire instable (coronaropathies, HTA majeure, insuffisance
cardiaque etc.),

— port d’un stimulateur cardiaque,

— escarre ou cicatrice d’escarre pelvien ou au niveau des membres inférieurs,

— problemes dermatologiques contre-indiquant I'application d’électrodes de surface,

— poids corporel supérieur a 100kg,

— refus du patient de donner leur consentement écrit,

— grossesse,

— pathologie orthopédique des hanches et genoux,

— Epilepsie instable.

B.1.5 Criteres de sortie d’étude

— patient perdu de vue,

— patient décédé,

— retrait du consentement éclairé et refus d’utilisation des données,
— diagnostic en cours d’étude, d'un probleme cutané ou infectieux.

B.2 Déroulement de 1’étude

B.2.1 Lieu de réalisation de I’étude

Les patients blessés médullaires seront inclus au sein du Centre Mutualiste Neuro-
logique Propara et du Centre Bouffard Vercelli. L’ensemble des expérimentations se fera
pour chaque centre dans une salle d’exploration dédiée a la recherche sous la responsabilité
du médecin investigateur.

B.2.2 Modalités de recueil du consentement

Les patients seront informés des objectifs ainsi que des risques et des bénéfices liés
a 1’étude par les Drs C. Fattal et M. Enjalbert. Une notice d’information reprenant les
grands axes de I’étude (objectifs, personnes responsables, examens pratiqués, évenements
indésirables attendus,...) sera également présentée. Une fois que les médecins auront
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répondu aux différentes questions, et qu’ils se seront assurés de la bonne compréhension
de I’étude par le patient, un formulaire de consentement éclairé lui sera remis. Le patient
aura la possibilité de le signer immédiatement ou de se réserver un délai de réflexion.

B.2.3 Contenu des visites ”patient”

VO : Visite d’inclusion

Apres recueil du consentement, un examen clinique sera pratiqué dans les deux centres
par les Drs C. Fattal et M. Enjalbert visant a évaluer des facteurs d’inclusion et d’ex-
clusion. Il comprend un examen clinique et un recueil des pathologies liées a la lésion
neurologique.

V1 (V0+41J) : Cartographie musculaire par FES de surface

Si le patient répond aux criteres d’inclusion et ne présente pas de critéeres de non-
inclusion, il bénéficiera d’une cartographie musculaire par FES de surface. Cette technique
consiste a déterminer les points moteurs et d’ajuster les niveaux de stimulation. Elle
permet de déterminer les seuils de stimulation, les seuils de diffusion musculaire et la
cotation musculaire maximale des muscles sélectionnés pour I’étude, tout en respectant des
butées angulaires d’hyperextension et de flexion de chaque articulation. Cet examen sera
réalisé par un kinésithérapeute ou une personne formée spécifiquement a cette technique.
La durée estimée est de 1 heure.

V2(V0+2J), V3(V0+3J), V4(V0+4J), V5(V0+5J) : Séances
d’électrostimulation

Stimulation alternée des muscles antagonistes pour chaque articulation : cycle de 10
secondes de contraction + 10 secondes de relaxation sur chaque muscle en contraction
isométrique maximale. Les séances d’électrostimulation se feront a intensité croissante
jusqu’a 'obtention d’une cotation en force de 3/5 MRC. Durée estimée : 30 minutes.

V6(V0+6J) : Protocole d’identification

Lors de cette séance, le protocole d’identification des parametres, décrit au chapitre 4,
est effectué. Tout probleme technique conduira a l'arrét immédiat de 'essai. Le patient
et le médecin responsable peuvent demander la suspension de l'expérimentation a tout
moment.

V7 (V0+9J) : Protocole de synthése

L’expérimentation se fera sans contrainte mécanique en présence des électrodes de sti-
mulation, et des capteurs d’angle et EMG. Un assistant pres du patient assurera en per-
manence la sécurité de ce dernier et I’expérimentation sera suspendue en cas de probleme.
Elle consiste en ’application du protocole de la synthese des séquences de stimulation,
décrit au chapitre 5. Les mouvements synthétisés seront des mouvements du genou libre
suivant une trajectoire désirée de I'angle du genou, dans le but fonctionnel d’aboutir au
lever de chaise (extension du genou) nécessitant le minimum d’effort du patient et le
minimum de stress musculaire notamment des quadriceps.
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Annexe C

Mesures expérimentales, résultats
d’identification et de validation

C.1 Identification des parametres mécaniques de
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Figure C.1 - Couples statiques en fonction de la position angulaires du genou gauche pour
différents sujets
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Couples statiques mesurés et identifiés chez tous les sujets
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Mouvements oscillatoires mesurés et identifiés lors du test du pendule passif
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C.2 Identification de la relation force-longueur active

Les relations force-longueur actives mesurées et identifiées chez tous les sujets
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C.3 Identification de la fonction de recrutement

Les fonctions de recrutement mesurées et identifiées chez tout les sujets
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C.4 Identification des parametres mécaniques du
muscle et validation expérimentale directe

Identification des parametres mécaniques du muscle et validation directe chez tous les sujets
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Annexe D. Critéere d'évaluation de la qualité de I'identification

Annexe D

Critere d’évaluation de la qualité de
I’identification

D.1 Calcul du critere NRMSD

Soit X, le vecteur des données mesurées a partir de ’expérimentation et X, le vecteur
des données du modele d’approximation ayant la méme longueur. Le critere de quantifi-
cation des erreurs au sens des moindres carrés (RMS) normalisés, noté (NRMSD), que
nous avons utilisé tout au long de cette these est décrit par la fonction suivante :

RMSD(X,, — Xy)

NRMSD = max(X,,) — min(X,,)

(D.1)

Avec, max(X,,) — min(X,,) correspond au domaine du mouvement et la fonction RMSD
(Root Mean Square Deviation) correspond a la racine carré de la moyenne des carrés d'un
vecteur X, tel que :

(D.2)

Ou, x; représente les éléments du vecteur X et N son nombre d’élément.
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Résumé

Les blessures médullaires induisent chez les sujets atteints des déficiences motrices qui se traduisent par
une paralysie partielle ou totale. Face aux limites des méthodes thérapeutiques classiques telles que la
chirurgie et les médicaments, la stimulation électrique fonctionnelle (FES) des muscles représente une
solution alternative combinant & la fois des bénéfices thérapeutiques largement prouvés et la possibilité
de controler les membres paralysés a des fins de suppléance fonctionnelle.
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system by contracting the skeletal muscles for mouvement rehabilitation of paralysed muscle-limb. In
addition, FES presents many therapeutic benefits for SCI patients.

However, its application poses some problems in practice. Indeed, the applied stimulation patterns are
always empirically tuned, increasing the muscular fatigue and limiting the use to short periods of time.
Thus, an accurate numerical model of the muscle-limb dynamics is needed which involve an experimental
parameters identification procedure.
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