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Introduction générale

L’équilibre postural a déja fait I’objet de nombreuses études. Ces études portent
principalement sur la compréhension des facteurs affectant I’équilibre et I’identification des
paramétres physiologiques assurant cet équilibre [1]-[6]. Actuellement, les progres de la
médecine et le changement du mode de vie ont favorisé le vieillissement de la population. Les
problémes liés a I’équilibre postural sont plus que jamais un sujet d’intérét pour
éventuellement prévenir la chute des personnes agées [7]-[13] ou encore pour diagnostiquer
et soulager la Iésion des pieds chez les patients diabétiques [14]-[19].

Les problémes liés a I’équilibre sont généralement diagnostiqués a I’aide de systémes de
cartographies des pressions plantaires [20], [21] ou de plateformes de forces mesurant le
déplacement du centre de pressions [22]. Ces systéemes professionnels sont restreints a une
utilisation en milieu médical, et on constate qu’aucun dispositif de surveillance de I’équilibre
ne donne entiére satisfaction en termes de mobilité et d’acceptabilité.

Au regard de ces problemes, les nouvelles études ciblent a identifier et a detecter
I’asservissement et la perte de I’équilibre. Les études expérimentales ont cherché des
corrélations entre les mesures et les parametres physiologiques des individus a partir
d’analyses souvent statistiques [20]-[32]. Des capteurs de pression, d’accélération, des
plateformes de force, ou de cartographie des pressions existent et ont fait I’objet de
publications [33]-[58].

Des chercheurs ont travaillé sur le développement de semelles instrumentées pour mesurer
les pressions plantaires avec un nombre de capteurs limité, mais ce nombre peut atteindre
plusieurs dizaines de capteurs par semelle [10]-[12], [17], [18], [59]-[96] et couvrent presque
la totalité de la surface de la plante du pied sans aucune connaissance préalable de la position
idéale des capteurs sous le pied [67].

Dans le contexte de la télémédecine et I’e-sant€, notre objectif est de développer des outils
pour la surveillance ambulatoire de I’équilibre postural, et la compréhension du contréle de
I’équilibre. D’une part, nous avons congu un systéeme embarqué de mesure des pressions
plantaires et de déplacement du centre de pression afin de suivre I’équilibre. D’autre part,
nous avons étudié le maintien de I’équilibre puis développé un simulateur de I’équilibre basé
sur la physiologie humaine afin d’étudier I’influence des différents paramétres.

Pour cela, nous avons été amené a proposer un modele mathématique simplifié du pied et
de I’appui. Il décrit la relation physique entre la posture du pied et la répartition des pressions
plantaires suivant ses caractéristiques biomécaniques. Grace a ce modeéle, nous avons mené
une étude théorique de faisabilité d’une semelle instrumentée de mesure de pressions
plantaires. Nous avons montré que 3 capteurs discrets par pied sont suffisants pour connaitre
la carte des pressions plantaires et le déplacement dynamique du centre de pression.

Sur la base de cette étude nous avons congu et réalisé un prototype de semelle instrumentée
d’un réseau de 3 capteurs de pression. La validation a été effectuée expérimentalement. Elle
11



Introduction générale

porte sur I’efficacité du systeme et des méthodes utilisées dans la mesure du stabilogramme et
la génération des cartographies de pressions plantaires en position debout et durant la marche.

Le traitement du déplacement du centre de pression, déduit des mesures enregistrées,
fournit la signature de I’équilibre, pour exemple la divagation oscillatoire en conservation de
la posture debout yeux fermés. Nous avons concu une méthode numérique de simulation de la
dynamique de I’équilibre a trois dimensions en fonction des principaux parametres
physiologiques qui assurent le maintien de I’équilibre postural.

Le mémoire de la these est décomposé en trois grandes parties.

En premier temps, une étude théorique montre la faisabilité de I’utilisation d’une semelle
instrumentée, avec un nombre limité de capteurs discrets, dans la surveillance de I’équilibre a
partir des pressions plantaires. L’étude de la précision et de I’incertitude est détaillée.

En second temps, I’étude théorique est validée par des mesures expérimentales effectuées
avec les semelles instrumentées a trois capteurs par pied que nous avons congues et dont nous
avons realisé les prototypes.

Enfin, la signature de I’équilibre est étudiée a partir des mesures du déplacement du centre
de pression acquis par notre prototype de semelles instrumentées. Ceci est complété par un
simulateur de I’équilibre permettant d’identifier les parametres physiologiques qui maintient
I’équilibre.

Ces études sont traitées au travers de 5 chapitres :

Le chapitre 1 présente une étude théorique dans laquelle est développé un modéle
biomécanique simplifié du pied. Ce modeéle décrit la relation entre la posture du pied et la
répartition des pressions plantaires suivant les caractéristiques biomécaniques du pied. Dans
cette partie, nous utilisons ensuite le modéle du pied pour étudier un systeme constitué d’un
nombre limité de capteurs de mesure de pression plantaire pour déterminer le centre de
pression, CoP. Ce modele est aussi utilisé pour déterminer numériquement le nombre et la
position optimale des capteurs, indépendamment de toute incertitude liée aux mesures
expérimentales.

Le chapitre 2 consiste a valider expérimentalement I’étude théorique qui a montré qu’un
nombre limité de 3 ou 5 capteurs discrets permettent de calculer le déplacement du centre de
pression. Dans un premier temps, les mesures sont effectuées a I’aide du systeme de mesure
des pressions plantaires F-Scan. Dans un second temps, le développement d’une semelle
instrumentée avec 3 capteurs résistifs est présenté. Ensuite la chaine d’acquisition
électronique, la synchronisation des mesures, le filtrage des données et I’apprentissage des
capteurs sont détaillés. Enfin, nous présentons les résultats issus des capteurs résistifs et la
comparaison des mesures entre systémes.

Le chapitre 3 est consacré a la génération des cartographies des pressions plantaires a partir
des pressions mesurées par les trois capteurs de chaque semelle. Cette application utilise le
modele du pied. Les méthodes développées pour la génération des cartographies des pressions
plantaires sont validées et démontrées. A I’issue de la détermination des paramétres du

12
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modele du pied, on a mené une discussion détaillée sur les résultats expérimentaux des sujets
ayant participes aux mesures. Enfin, les résultats des cartes de pression extrapolées sont
présentés et discutés.

Le chapitre 4 comporte le traitement des enregistrements du déplacement du centre de
pression totale, CoPT, (le stabilogramme) pour différents sujets. Le traitement de ces signaux
a permis de constater des oscillations périodiques. Dans ce chapitre, notre propos est
d’identifier ces oscillations et de les interpréter. Ces oscillations sont indicatives de
I’asservissement de I’équilibre dynamique postural. Les résultats sont présentés et interprétés
en détail pour quatre sujets afin d’en déduire la qualité de leur équilibre postural.

Le chapitre 5 traite de la simulation de I’équilibre. La premiere partie est dédiée a
I’équilibre statique en position debout. Les cartes des pressions plantaires de chacun des pieds
sont simulées pour différentes postures, en fonction des caractéristiques du modele du pied.
Les simulations sont effectuées a partir de formes de pieds extraites de mesures
expérimentales de pressions plantaires. La seconde partie du chapitre est consacrée a la
simulation dynamique de I’équilibre. La modélisation de I’équilibre dynamique en fonction
du temps est d’abord étudiée en deux dimensions pour un seul pied. Puis, un simulateur de
I’équilibre dynamique, sur deux pieds, en fonction du temps et des trois dimensions de
I’espace est présenté. Un modéle de contre réaction humaine est étudié. Les résultats des
simulations numériques du stabilogramme et du déplacement du CoPT sont présentés. Les
oscillations posturales simulées sont similaires a celles mesurées et présentées au chapitre 4.

Enfin les perspectives sont développées dans la conclusion.

13
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Chapitre 1. Modélisation

1 Introduction

En position debout, I’équilibre postural est contrdlé par I’action des muscles des jambes
(tibial antérieur, gastrocnémiens, solaire...) et des muscles des hanches (adducteurs, tenseur
du fascia latta) [5]. L’action des muscles fait varier la distribution des pressions plantaires
sous chacun des deux pieds. lls agissent principalement sur la rotation du pied autour de la
cheville dans le déplacement antéropostérieur et la répartition du poids total du corps sur les
deux pieds suivant le déplacement médio-latéral au niveau des hanches.

La force totale appliquée sur la cheville implique une compression du pied. L’intégrale des
pressions exercées sur la surface inférieure des deux pieds correspond au poids total du corps
sous I’action de I’accélération de la gravité.

Ce premier chapitre est dédié a la modélisation numerique. (Wikipédia: Un modéle
mathématique est une traduction d'une observation dans le but de lui appliquer les outils, les
techniques et les théories mathématiques, puis généralement, en sens inverse, la traduction
des résultats mathématiques obtenus en prédictions ou opérations dans le monde réel).

La premiére partie traite du comportement biomécanique du pied. Vu la complexité
biomécanique du pied, nous avons été amenés a en développer un modéle mathématique
simplifié. Ce modéle se limite a la description de la relation entre la posture du pied et la
répartition des pressions plantaires, suivant les caractéristiques biomécaniques du pied. 11
s’affranchit de la complexité généralement associée aux modeles 3D par éléments finis.

Dans la seconde partie de ce chapitre, le modéle du pied est utilisé pour analyser
numériquement la possibilité de déterminer le centre de pression du pied, CoP, a partir d’un
nombre réduit de capteurs de pression situé sous le pied.

Pour ce faire, nous avons développé une méthode mathématique originale pour déterminer
la position du CoP et la force totale appliquée au pied, a partir de trois formes linéaires des
pressions fournies par chaque capteur. Nous avons étudié la précision que I’on peut obtenir en
fonction du nombre et de la position des capteurs. L’étude montre que 3 capteurs sont
suffisants dans le cas de la posture debout d’un pied « normal ».

Les applications de la modélisation font I’objet des chapitres suivant qui traitent des mises
en ceuvre expérimentales.

2 Modele mathématique du pied

Le squelette du pied peut étre divisé en quatre parties, de I’arriere vers I’avant : le talon, le
médio pied, les tétes de métatarsiens et les phalanges. Les os sont liés entre eux par des
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Modélisation

matériaux semi rigides internes tels que des ligaments. L’ensemble constitue la « forme
interne du pied » que nous considérerons comme rigide et indéformable.

La forme interne du pied est recouverte par un « milieu élastique » constitué des tissus
mous dont la peau. La compression du pied induit naturellement une augmentation de la
pression plantaire.

La répartition des pressions plantaires sous le pied dépend de la forme de chaque partie du
pied, décrit par la forme interne du pied et les propriétés du milieu élastique. La majeure
partie des pressions plantaires est supportée par le talon et les tétes de métatarsiens.

La répartition des pressions dépend avant tout de la position du pied par rapport au sol. La
position du pied est décrite par I’altitude de la cheville par rapport au sol et les rotations
autour de la cheville. Cette description est similaire aux notions d’altitude et d’assiette
utilisées en aéronautique (L'assiette désigne la position ou I'état d'équilibre d'un élément dans
son milieu par rapport au plan horizontal). On parle en particulier de tangage et de roulis qui
pour un pied correspondent aux rotations antéropostérieure et médio-latérale autour de la
cheville. 11 n’y a pas de lacet pour le pied en dehors de la marche. L’assiette en aéronautique
informe des rotations (horizon artificiel gyroscopique), pour connaitre la position de I’avion il
faut ajouter I’altitude (altimetre), Figure 1.

Axe de tangage , Axe de lacet

Axe de roulis

Figure 1 : Assiette d’un avion (http://www.lavionnaire.fr/).

Ainsi, pour décrire la relation entre la force appliquée sur la cheville et la répartition des
pressions plantaires, nous définissons trois éléments du modele mathématique du pied :

e L'assiette du pied qui inclut I"altitude,
e La forme interne du pied,
e Le milieu élastique.

Dans ce qui suit nous détaillons ces éléments du pied et les hypotheses.
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2.1 Assiette du pied

L’assiette du pied, telle que nous I’utilisons, informe des rotations antéropostérieures et
médio-latérales autour de la cheville et inclut I’altitude de celle-ci.

En pratique, il s’agit d’un plan passant par la cheville ayant subi les rotations par rapport
au sol, Figure 2.

Cheville

Figure 2 : Assiette du pied.

L’assiette du pied est définie par la position verticale c de la cheville suivant I'axe z et les
rotations « et B autour de la cheville suivant les axes X et y . Le systeme de coordonnées a
pour origine la projection du milieu de la cheville au sol, I’axe z est vertical, I’axe y est la

projection de la direction du talon a la deuxieme téte de métatarsien et X sa perpendiculaire
dans le plan du sol.

Le plan que nous nommons « I’assiette du pied », FS (pour Foot Seat), a pour équation :
Ze (X, y) =tan(a) - x+tan(B) -y +c (1-1)
Ou:

tan(a) décrit les rotations latérales suivant X,

tan(B) décrit les rotations antéropostérieur suivant vy ,

c décrit les déplacements verticaux de la cheville.
Pour simplifier les notations, a =tan(a) et b =tan(p).

Dans toutes nos études, les angles de rotation autour de la cheville sont faibles et inférieurs
a 10° lorsque le pied est au sol (ceci est vérifié expérimentalement en position debout statique
et durant la marche). Aussi a~« et b~
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Dans ce qui suit, I’équation de I’assiette est donc décrite par :

Z (X, y)=a-x+b-y+c (1-2)

2.2 Forme interne du pied

Hypothéses de travail

Dans notre modéle, nous proposons la notion de «forme interne du pied », IS (pour
Internal foot Shape), pour décrire la géométrie de la face inférieure du pied en charge par
rapport au plan de I’assiette. On peut considérer que la forme interne du pied est constituée du
squelette, Figure 3 A, et des ligaments, Figure 3 B.

Figure 3 : A) Squelette du pied [106]; B) Forme interne du pied.

La forme interne du pied, par souci de simplification, est supposée rigide. Cette
approximation peut se justifier par I’action de maintien exercée par les muscles internes via
les tendons. Dans notre cas, seules sont considérées les zones qui font pression au sol via les
matériaux élastiques. Il s’agit principalement des tétes de métatarses et du talon, zones
constituées des os du squelette et de ligaments. En particulier, dans le cas du pied « normal »,
les muscles situés sous la volte plantaire ne pressent généralement pas le sol.

Nous négligeons donc ici toutes les déformations du squelette, en particulier liées a
I’articulation des orteils. Nous négligeons également toute compression des matériaux semi
rigides. Nous souhaitons montrer que ces hypothéses ne nuisent pas significativement a la
qualité de la description des indicateurs souhaités, a savoir la position du CoP et la répartition
des pressions plantaires sur pied « normal » en position debout.
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Description mathématique

La forme interne du pied est décrite par I’écart z,; (X,y) entre la surface des matériaux non
compressibles de la plante du pied et le plan de I’assiette du pied, FS.

Les angles de rotation du pied autour de la cheville sont faibles. Aussi, la surface de la
forme interne du pied z,i(X,y) par rapport a I’assiette peut-elle étre décrite par la seule
composante verticale suivant I’axe z .

La forme interne du pied ressemble sensiblement & I’empreinte laissée dans le sable dans le
cas d’un pied nu posé a plat. Elle pourrait étre obtenue par des techniques de mesure 3D
classiques, tel que I’imagerie par résonnance magnétiqgue (IRM), CT-Scan ou par
reconstruction vidéo [97]-[105].

2.3 Milieu élastique

Le squelette et les matériaux rigides sont couverts par des tissus mous, voir Figure 4 A.
L’épaisseur et le comportement en compression des tissus mous dépendent de leurs positions.
Par exemple, on rencontre sous I’avant du pied et le talon, une faible épaisseur de forte
rigidité, ce qui differe de la vodte plantaire ou I’épaisseur est plus importante alors que la
rigidité plus faible.

La force appliquée au niveau de la cheville comprime les tissus mous entre les matériaux
rigides (tendons et os) et le sol. Cette compression induit la répartition des pressions
plantaires sur les différentes surfaces du pied en fonction des caractéristiques des tissus mous
impliqués.

Les caractéristiques des tissus mous qui intéressent notre étude sont I’épaisseur et le
comportement en compression, en tout point du pied.

Cependant, dans de nombreux cas (notamment ceux détaillés dans les chapitres suivants),
une simplification importante peut étre opérée en considérant un matériau d’épaisseur
constante, et de caractéristiques de compression pouvant étre décrites par un simple
coefficient de raideur.

Par la suite, nous avons donc supposé que les tissus mous peuvent étre décrits
approximativement par un milieu élastique moyen uniforme'. Le milieu élastique est
uniforme en termes d’épaisseur et d’élasticité, voir Figure 4 B.

! L’hypothése d’uniformité n’est présentée ici que dans un but de simplification du propos et n’intervient pas
dans le calcul du CoP.
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Figure 4 : Milieu élastique : A) en rouge les tissus mous ; B) en rose milieu élastique modélisé.

Avec les hypothéses ci-dessus, la répartition des pressions plantaires sous le pied dépend
des caractéristiques du milieu élastique, de la forme interne du pied et de I’assiette du pied.

Pour connaitre les pressions plantaires, il faut trouver la relation entre la pression appliquée
et la compression du milieu élastique. Le modele est issu de quelques réflexions de pur bon
Sens qui pourraient paraitre triviales.

e Le milieu élastique n’exerce aucune force si le pied n’est pas en contact. Le milieu
élastique ne peut pas étre comprimé au-dela de son épaisseur.

e Pour une méme compression (diminution de I’épaisseur), la pression dépend de
I’épaisseur et la rigidité du milieu élastique.

Une fonction exponentielle constitue le modele mathématique le plus simple qui satisfasse
les propriétés citées avant. Cette fonction relie la compression du milieu a la force appliquée
en fonction de I’épaisseur et de la raideur. La relation entre la compression et la pression est :

Z. = epais-(l—exp(—%)j pour F>0. (1-3)

Avec :
Z. : La compression du milieu élastique exprimé en m.
epais : L’épaisseur du milieu élastique exprimé en m.

raid : La raideur du milieu €lastique exprimé en N pour la surface considérée (pression).
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F : La force exprimée en N pour la surface considérée (pression).

La relation exprime la compression en fonction de la force. De méme, la force en fonction
de la compression, s’exprime en inversant la relation :

Zc

epais

F =-raid - Ln(l— J pour 0 <z, <epais. (1-4)

Afin de vérifier le comportement exponentiel de la compression d’un milieu élastique,
nous avons effectué une mesure expérimentale sur un matériau élastomere utilisé dans la
fabrication des semelles de chaussure.

L’élastomere utilisé a une épaisseur de 8 mm et une surface de 25 cm2. La surface de
25 cm?2 est comparable a la surface des zones d’appui situées sous le talon ou I’avant pied.

Les mesures expérimentales sont effectuées sur une machine de traction et compression.
Le matériau élastomere est placé entre deux plagues métalliques pour uniformiser la pression
sur la surface du matériau. La force est appliquée progressivement pour atteindre un
maximum de 100 daN.

8 —O—
—

7 ///
E 6 p
z
O 5
7}
0 a —— Modéle (25¢cm?) -
[+
% 3 @ Expérience (25cm?) [
o]
O

1/
0 /

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
FORCE (daN)

Figure 5 : Validation expérimentale de la loi exponentielle du milieu élastique.

La Figure 5 montre les résultats expérimentaux de la compression de I’élastomére avec une
force qui varie entre 0 et 100 daN. Les points montrent la compression de I’élastomeére, et la
ligne continue est le résultat de I’identification de la fonction exponentielle correspondant a
une raideur de 0,2 daN et une épaisseur de 0,8 cm.

La courbe de compression expérimentale de I’élastomére Vérifie la loi de compression de
forme exponentielle.

2.4 Synthése

Dans cette partie nous avons établi un modéle biomécanique du pied. Ce modele permet de
simuler la répartition des pressions plantaires en fonction des paramétres du modéle : la forme
interne du pied, I’assiette du pied et le milieu élastique.
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Ce modeéle sera utilisé dans les chapitres suivants. La validation du modéle sera effectuée
au travers de chaque application présentée : notre objectif est de montrer que les hypothéses
d’un milieu élastique uniforme et d’une forme interne du pied rigide conviennent aux
applications que nous avons développées.

Détermination de centre de pression a partir d’un nombre limité
de capteurs

Dans cette partie, le modele du pied est utilisé une premiére fois pour analyser
numériquement la possibilité de déterminer la position du centre de pression CoP sous un
pied, a partir d’un nombre réduit de capteurs de pression situés sous le pied.

Nous présentons ici une méthode mathématique spécifique pour déterminer la position du
CoP et la force totale. La méthode repose sur la description des moments suivant X et y , et

de la force totale par trois formes linéaires des pressions, fournies par chaque capteur.

La méthodologie de validation consiste classiqguement a comparer le CoP obtenu avec celui
fourni par une méthode de référence.

e La CoP de référence est issu d’un calcul de sommation des moments, sur une carte
des pressions. L’originalité est ici que les cartes de pressions sont générées
numériquement via le modéle du pied pour différentes assiettes : a chaque assiette
correspond une position de centre de pression.

e Le CoP «a partir des capteurs discrets » est ici calculé en appliquant la méthode
décrite en section 3.3 sur des capteurs virtuels. Ces capteurs discrets virtuels sont
obtenus par une sommation des pressions sur des zones choisies de la méme carte
des pressions qui sert au calcul de CoP de référence.

La comparaison entre ces résultats purement numériques permettra d’analyser la pertinence
de la méthode en fonction du nombre de capteurs et leurs positions, et s’affranchit de toute
contrainte technique ainsi que des incertitudes expérimentales.

Nous étudions dans les pages suivantes I’erreur constatée, en fonction du nombre et de la
position des capteurs.

La premiere étape consiste donc a générer les cartes des pressions.

3.1 Modele numérique de la forme interne du pied virtuel

Le modele du pied fournit les cartes de pression pour toute assiette, a condition de disposer
d’une forme interne du pied et de définir les paramétres du milieu élastique.

Pour cette partie de I’étude nous utilisons la forme interne d’un pied virtuel.

Une forme interne d’un pied virtuel est ici dessinée a partir de différentes photographies
d’empreintes, disponibles librement, ainsi que par simple mesure de I’altitude des coussinets
du pied par rapport a la voute plantaire chez plusieurs personnes. Notons que la
vraisemblance anatomique de cette forme n’est pas cruciale a ce stade de I’étude.
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La forme interne du pied est décrite par une fonction z(x,y). En pratique la forme est
discrétisée sous forme d’un tableau de valeurs. Le pas de discrétisation spatial est choisi a
I’identique de celui des semelles du systéme de mesure matriciel (F-Scan), utilisé pour les
mesures expérimentales. Ces semelles sont composées d’une matrice de 954 capteurs de

pression. Chaque capteur a une surface de 5,08x5,08 mm?®. La Figure 6 montre les cartes de
pression plantaire mesurées a un instant donné.

La Figure 7 indique le profil d’altitude de la surface interne du pied virtuel exprimé en mm
avec le méme maillage de 5,08x5,08 mm?. L’altitude des points varie entre 0 et 6 mm. Le

centre des coordonnées interne du pied est la projection du milieu de la cheville. Les deux
axes de rotation suivant les axes X et y sont soulignées par les axes de couleur rose.

B MOTTp026 5 - piednue semel [ = 1 &1 )53 ] || 48 MOTTghzD ot pednie semel o]

& §

- 6 mm

T
T
o

Image 73 de 1500 (1) Zone: 77.16cm2 /| [Image 73 de 1500 (1) Zone: 8568cm2

Figure 6 : Exemple de carte de pression Figure 7 : Forme interne du pied virtuel.
donnée par le systeme F-Scan

3.2 Calcul des cartes de pression plantaire et du CoP

La premiere étape consiste a simuler les cartes de pressions pour différentes assiettes.

Rappelons que la compression du milieu élastique est fonction de I’assiette du pied et de la
forme interne du pied. On dispose des coordonnées, x,, Y, , et de la valeur de la forme interne

du pied z; =z,s(X,Y,) de chaque pixel k=1...N
28 =25 (a,b,c)+zf =a-x +b-y, +c+zf (1-5)

Les pressions sont données en fonction des propriétés de compression du milieu élastique
selon la fonction logarithmique de I’équation (1-4) :

k k
fk:—raid-ln(l— L ]:-raid-ln(l—a'xk+b'yk+°”'s] (1-6)

epais epais
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Ou : f* est la force en daN sur I'élément de surface k de la matrice des « pressions » et X, ,
y, les coordonnées de I’élément de surface k. Par simplification on parle de « pression » pour

la carte des .

En tout point x,, V,, & partir de I’assiette zf(a,b,c), pour la forme interne z,ks, avec un

milieu élastique prédéfini, le simulateur fournit directement la cartographie des pressions f*.

Différentes cartes de pression sont présentées chapitre 5 section 3.2.

De la carte des pressions on déduit les moments et la force totale :
- N _ N N k
Mx=>"x - f* et My=>"y, - f* etlaforce totale F =) f*.

A partir des moments et de la force totale, on calcule les coordonnées du CoP du pied :

Mx M
Xcop :? el Yeop = =

3.3 Calcul du CoP avec un nombre limité de capteurs

Pour calculer le CoP on utilise les moments et la force totale. Nous venons de voir que les
moments sont des formes linéaires des pressions locales sur I’ensemble des points et que la
force est la somme des pressions locales.

Intuitivement, la question se pose de savoir si un nombre réduit de capteurs, disposés aux
principaux points d’appuis, peut permettre I’obtention d’une valeur approchée des moments,
utilisable pour le calcul du CoP. L’idée est de décrire les moments par des formes linéaires
des seules forces mesurées par les capteurs discrets. De méme, la force totale est cherchée
sous une forme linéaire des seules forces mesurées par les capteurs, ou les coefficients sont la
pondération de la contribution de chacun des capteurs.

L’objectif est de calculer la position du CoP. Aussi I’estimation de I’erreur due a
I’approximation, est effectuée sur les coordonnées du CoP.

L’objectif est donc qu’un nombre limité de capteurs j=1..L puissent fournir les mémes

grandeurs que celles calculées par le modéle. Les capteurs sont mis essentiellement sous le
talon et les tétes des métatarsiens. Nous nous sommes limités & étudier 3 et 5 capteurs par
pied.

Chaque capteur virtuel est constitué de 9 pixels du modele, et la force fournie est la somme
des forces recues par chaque pixel. Sur la Figure 8, sont représentés 5 capteurs (L =5) d’une

surface de 1,5x1,5 cm?. Soit fc! le signal du capteur j .

Les capteurs ne fournissent que des pressions locales du pied. Notre idée est de trouver les
moments Mx et My suivant x et y respectivement, et la force totale F & partir des
pressions locales données par les capteurs discrets.
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Figure 8 : Position des 5 pseudo-capteurs sous le pied.

3.4 Méthode des formes linéaires

L’idée est de décrire les moments et la force totale sous 3 formes linéaires des pressions
des capteurs.

= L LT L :
F=Ycf,-fc'; Mx=) Cmx-fc'; My=> Cmy;- fc’ (1-8)
=1

j=1 j=1
Ou fc! est la pression du capteur j .

ij;
capteur j=1..L.

Cmx; ;Cmy; sont 3 jeux de coefficients constants inconnus a déterminer pour chaque

3.5 Identification des parametres des formes linéaires

Soit un ensemble de i=1...M simulations de cartes de pressions effectuées, pour toutes les
combinaisons des 3 paramétres de I’assiette.

Parmi ces parametres, I’altitude de la cheville, c, est directement liée a la force totale subie
par le pied. Pour des raisons de simplicité, on préfere paramétrer les simulations en fonction
de la force et en déduire c, que I’inverse.

e La force totale appliquée sur le pied F_, I, =1,m  =10. Pour chaque combinaison

N
i, le parametre c est autodéterminé pour satisfaire la condition Z f*=F, o0 f*
k=1

est la force appliquée sur le pixel k. La force est comprise entre 20 et 80 daN.
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e La rotation antéropostérieure b , en radian, Il,=1m, =5. Le déplacement

antéropostérieur est compris entre -2 et 16 cm par rapport a la cheville. Ce qui
correspond a une rotation comprise entre -1,5° et +1,5 °.

e La rotation médio-latérale a,_ , en radian, 1, =1,m, =5. Le déplacement médio-

latéral est compris entre 0 et 4 cm par rapport a la cheville. Ce qui correspond a une
rotation comprise entre -1,5° et +1,5 °.

Le nombre M de conditions de mesure simulées est donc M =m, -m, -m, = 250.

On remarquera que les angles suivant x et y varient d’une amplitude inférieure a 1,5°.
L’approximation des petits angles est validee.

La raideur du mileu élastique est 0,02 daN/élément, son épaisseur est de 5 mm.

Pour chaque carte des pression simulée, nous calculons les moments suivant les axes x et
y, et la force totale sur le pied pour trouver les coordonnées du CoP .

Pour chaque simulation i =1...M , les moments suivant x et y sont :

N N
Mx, = x - f et My, =>y,-f“. La force totale F, est fixée, le paramétre c de
k

k=1
I"assiette est calculé afin de satisfaire la valeur de la force.

Considérons les capteurs discrets. En utilisant L capteurs, les 3x L coefficients de formes
linéaires sont a déterminer. Les cartes des pressions simulées sont faites pour M différentes
postures (assiettes) du pied qui correspondent a un nombre minimal de cartes de pressions
M >3xL.

Pour chaque simulation i =1...M , la réponse de chaque capteur j, fc! est calculée a partir
des pressions des 9 éléments qui le compose.

Les coefficients sont déterminés par la minimisation du carré des erreurs sur chacune de
ces grandeurs :

S, = i(l\ﬁxi’ —Zmej : fcij] (1-9)

Numériquement, la méthode est classique et revient a résoudre 3 systémes de Cramer de
dimension correspondant au nombre de capteurs L Figure 9.

26



Assiette i
a,,b;,c(F)

Modélisation

HTHTT T

v

Modele du
pied

:

i
L

......

Génération des
cartes de pression

X
T
I
T
Tt
o T
1]
L

Extraction

3 capteurs simulés
fc!

(
\

J

,L Moindres carrés ]

Y

F; CoP; fc! ](— [ij;mej;Cmyj]

Figure 9 : Méthode de détermination des coefficients des formes linéaires. CoP et force totale
de référence issus des cartes de pressions simulés.

L
Décrire les moments sous la forme Zmej - fc! ne nécessite pas de connaitre les

=1

coordonnées (x,y) de chaque capteurs, et par conséquent, on s’affranchit implicitement des
problémes de positionnement des capteurs sous le pied.

3.6 Résultats

A partir des cartes de pression simulées, on dispose de la force appliquée et des
coordonnées du CoP du pied pour chaque condition i :

. Mx
F 5 Xeop (1) —?

’ yCoP (I)

(1-10)

De méme a partir des capteurs on obtient :

F =) Cf,.fc]
j=1
L .
> Cmx; - fc!
Xeop (i) = —=
L .
> Cmy; - fc]
yCoP(i) == - lzl

(1-11)
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On dispose donc des coordonnées du centre de pression a partir des cartes de pressions
simulées, pour 5 capteurs et 3 capteurs. A noter que I’utilisation de 5 capteurs correspond a
placer un capteur sous le talon et 4 capteurs placés sous les tétes de métatarsiens. Le choix de
3 capteurs correspond au nombre de capteur minimal permettant de calculer les coordonnées
du CoP en déplacement médio-latéral et antéropostérieur.

On compare les résultats issus des cartes simulées et les résultats issus des capteurs.

3.6.1 Cing capteurs

Nous présentons tout d’abord les résultats des CoP et des forces totales obtenus avec 5
capteurs, dont les positions sont indiquées dans la Figure 8.

Sur les figures, en ordonnée, les résultats obtenus par les capteurs, et, en abscisse, ceux
obtenus par simulation. Ces figures permettent de Vérifier la linéarité attendue de la réponse
qui doit étre une droite de coefficient 1, tracée en rouge.

La Figure 10 et la Figure 11 montrent que I'utilisation de 5 capteurs permet de calculer les
coordonnées du CoP avec une faible incertitude sur les résultats. Pour cette partie de
simulation, nous avons fait varier I’assiette du pied au-dela des valeurs réelles attendues en
position debout statique. Suivant I’axe x, le déplacement médio-latéral du CoP est de I’ordre
de 4 cm ce qui est supérieur aux déplacements mesurés par la suite. L’incertitude est contenue
dans une bande de 3 mm de large.

Sur le pied virtuel utilisé, la distance entre le talon et les tétes de métatarsiens est de I’ordre
de 15 cm. Suivant I’axe y, le déplacement antéropostérieur du CoP imposé est compris entre
-1cm et 14 cm, qui correspond au maximum de déplacement possible en conservant
I’équilibre. L’incertitude est du méme ordre de grandeur que suivant x.

X CoP Y CoP

16

14

12

10

Capteurs (cm)
Capteurs (cm)

(]
Ts 0 0.5 1 15 2 2.5 3 3.5 4 2 0 2 4 6 8 10 12 14 16

Pied virtuel (cm) Pied virtuel (cm)

Figure 10 : X CoP en cm. Figure 11 : Y CoP encm.
Comparaison 5 capteurs / pied virtuel. Comparaison 5 capteurs / pied virtuel.
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Figure 12 : Force totale appliquée sur le pied en daN.
Comparaison 5 capteurs / pied virtuel.

Pareillement, la Figure 12 montre la correspondance entre la force totale calculée a partir
des cartes des pressions et celle calculée a partir des capteurs en utilisant la méthode des
moindres carrées. Le domaine de variation imposé est compris entre 20 daN et 80 daN. Un
faible éparpillement de I’ordre de quelque daN peut étre observé autour des valeurs obtenues
par simulation.

3.6.2 Trois capteurs

Les zones d’appui du pied sont situées généralement sous le talon et I’avant du pied. Un
minimum de 3 capteurs disposés en triangle sont nécessaires pour rendre compte des
moments suivant x et y. Nous proposons de placer les capteurs sous le talon, le premier et la
cinquiéme téte de métatarsien, voir la Figure 13.

Figure 13 : Position des 3 pseudo-capteurs sous le talon, le 1" et le 5°™ métatarse.

Dans les mémes conditions de simulation appliquées lors de I’étude effectuée sur les 5
capteurs, on étudie la réponse des 3 capteurs. Pour différentes assiettes du pied, les résultats
montrent qu’a partir de 3 capteurs le CoP calculé présente une faible dégradation en
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comparaison avec les résultats issus de 5 capteurs. La Figure 14 et la Figure 15 montrent le
déplacement du CoP en direction médio-latéral et antéropostérieur respectivement.
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Figure 14 : X CoP en cm. Figure 15 : Y CoP en cm.
Comparaison 3 capteurs / pied virtuel. Comparaison 3 capteurs / pied virtuel.

Dans le déplacement médio-latéral, le CoP calculé a partir de 3 capteurs présente des
petits défauts au niveau des faibles amplitudes.

Par contre, dans le déplacement antéropostérieur, le CoP issu des 3 capteurs présente une
excellente précision. D’autre part, les résultats obtenus sur le calcul de la force totale,
présentés dans la Figure 16, montrent une légére augmentation d’erreur.
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Figure 16 : Force totale appliquée sur le pied en daN.
Comparaison 3 capteurs / pied virtuel.

En conclusion, que ce soit suivant x ou Yy, I’erreur sur la position du CoP reste contenue
dans une bande de 3 mm de large avec 5 ou 3 capteurs. Ceci correspond a un écart-type de
1 mm. Les déplacements du CoP suivant x et y sont deduits des moments et de la force totale.
Sur la force supportée par le pied, I’erreur constatée est de I’ordre de 5 daN pour un poids de
70 kg, soit moins de 10 %. La réduction des erreurs apportée par I’utilisation de 5 capteurs au
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lieu de 3 ne justifie pas la complication du systeme. Par la suite, nous optons pour I’utilisation
de 3 capteurs par pied.

3.6.3 Simulation du glissement du pied

L’idée est de quantifier I’effet du glissement du pied sur la semelle pendant I’utilisation,
aprés identification des paramétres. Le positionnement de la semelle peut n’étre
qu’approximatif sous le pied lors de I'utilisation. Le pied étant dans une chaussure, on
suppose une zone de glissement maximum de +£5 mm tant en longueur qu’en largeur.

Ci-aprés, Figure 17, Figure 18 et Figure 19 montrent les résultats obtenus pour un
glissement de -0,5 cm et +0,5 cm suivant I’axe x ainsi que +0,5 cm et -0,5 cm suivant I’axe y
pour une semelle avec cing ou trois capteurs. En jaune la réponse centrée, en rouge les écarts
apporteés par les glissements suivant x et y.

Le CoP calculé suivant I’axe x et y ne présente que peu de différence. La méthode de
calcul du CoP a partir des moments et de la force totale est peu dépendante de la position des
capteurs. On peut donc considérer que le glissement des capteurs sous le pied induit des
variations acceptables pour I’étude de I’équilibre.
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Figure 17 : Effet du glissement des capteurs suivant x ety de = 0.5 cm sur la force totale.
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Figure 18 : Effet du glissement des capteurs suivant x ety de £ 0.5 cm sur le calcul médio-
latéral du CoP.
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Figure 19 : Effet du glissement des capteurs suivant x et y de + 0.5 cm sur le calcul
antéropostérieur du CoP.

4 Conclusion de I’étude numérique

Dans ce chapitre nous avons établi un modele biomécanique du pied. Ce modéle nous a
permis de simuler la répartition des pressions plantaires en fonction des éléments du modele ;
la forme interne du pied, I’assiette du pied et le milieu élastique.

Gréce aux cartographies des pressions plantaires simulées, nous avons étudié la faisabilité
d’utiliser un nombre limité de capteurs discrets sous le pied pour retrouver le déplacement du
centre de pression et la force totale sur le pied. On a simulé I’utilisation de 3 et 5 capteurs.

Que ce soit suivant x ou y, I’erreur sur la position du CoP reste inférieure a 3 mm, en
présentant un écart-type de 1 mm. Les déplacements du CoP suivant x et y sont déduits des
moments et de la force totale. Sur la force supportée par le pied, I’erreur constatée est de
I’ordre de 5 daN pour un poids (numériquement simulé) de 70 kg, soit moins de 10 %.
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Les résultats montrent que I’erreur numérique introduite par la méthode est compatible
avec une utilisation expérimentale.

Dans le chapitre suivant, nous nous proposerons de Vérifier ces résultats
expérimentalement. Pour ce faire, nous utiliserons les cartes expérimentales de pressions
mesurées par F-Scan. Ensuite, nous présenterons la réalisation d’un prototype d’une semelle
équipée de capteurs de force résistifs.
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Chapitre 2. Prototypes de semelles

instrumentées avec 3 capteurs

1 Introduction

L’étude numérique du premier chapitre nous a montré qu’un nombre limité de 3 ou 5
capteurs discrets permet de calculer le déplacement du centre de pression du pied par des
formes linéaires. Pour valider ces résultats purement numériques, nous nous proposons de
mener une étude expérimentale du calcul du CoP par des formes linéaires a partir de capteurs
virtuels issus du systeme de mesure matriciel de référence (F-Scan, voir plus loin), puis de
semelles instrumentées de capteurs résistifs.

Dans le premier chapitre les cartes de pressions étaient obtenues par simulation numérique.
Les capteurs virtuels étaient obtenus par la sommation des pressions de 9 pixels disposés en
carre.

Dans le présent chapitre les cartes de pression sont maintenant obtenues par mesure avec le
systeme F-Scan. Nous ajoutons ainsi un degré d’incertitude expérimentale dans les calculs.

Dans la premiére partie, nous présentons les résultats de calcul du CoP a partir des
réponses de capteurs virtuels issus de F-Scan. Comme pour le premier chapitre, les capteurs
virtuels sont obtenus par sommation des contributions de 9 pixels en carré de F-Scan.

Dans la deuxieme partie nous présentons le développement de semelles instrumentées de 3
capteurs résistifs chacune. Nous détaillons la chaine d’acquisition électronique, la
synchronisation des mesures, le filtrage des données et I’apprentissage. Enfin nous présentons
les résultats issus des capteurs résistifs et I’incertitude mesurée sur le CoP par comparaison
avec les cartes de pression obtenues avec le systeme F-Scan.

Systéeme de référence matriciel F-Scan

Le systeme F-Scan, Figure 20, permet la mesure de la répartition des pressions plantaires a
I’aide de semelles composées d’une matrice de 954 capteurs. Chaque capteur a une surface de
5,08x5,08 mm?. L’acquisition des données est effectuée a I’aide du boitier porté a la ceinture.

La fréquence d’acquisition des données est ajustable. La fréquence maximale est de
40 images!/s.

Nous nous proposons de mesurer les cartographies des pressions plantaires avec F-Scan
pour valider I’efficacité de la méthode des formes linéaires pour calculer la force totale et le
déplacement médio-latéral et antéropostérieur du CoP. Le calcul est effectué a partir des
capteurs discrets virtuels de la méme maniére qu’au premier chapitre.
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La carte de pression de F-Scan comporte N pixels. Pour tout pixel k =1...N d’un pied, on
dispose des coordonnées x,,y, et de la force f* appliquée au pixel au temps i. A chague
pas de temps d’acquisition des données i=1...M, on calcule la force totale appliquée au pied

N _ N _ N
F =Y f* etles moments suivant x et y, Mx =Y x, - f* et My, =>"y, - f*.
k=1 k=1 k=1

D’autre part, on fait de méme pour les 5 ou 3 capteurs discrets. La force recue fc' par
chaque capteur j au temps i est la somme des forces des 9 pixels qu’il recouvre soit une
surface d’environ 25mm?.

Figure 20 : Semelle F-Scan et centrale d’acquisition de données.
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Nous utilisons la méthode du chapitre 1 section 3.4, pour déterminer les coefficients
Cf;; Cmx;;Cmy,des formes linéaires. Pour ce faire, il faut disposer des pressions pour
différentes assiettes. Dans le premier chapitre nous fixions I’assiette. Dans ce qui suit, le
déplacement du centre de pression, d’un sujet de 70 kg, est forcé pour faire varier I’assiette de
chacun des pieds, en position debout statique pendant une durée de 30 s, Figure 21.

L’acquisition des pressions est effectuée toute les 20 ms.
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Figure 21 : Méthode de détermination des coefficients des formes linéaires. CoP et force
totale de référence issus des cartes de pressions mesurées avec F-Scan.

2.1 Résultats expérimentaux a partir des capteurs virtuels de F-Scan

La Figure 22 présente la force totale d’un des pieds calculée a partir de 5 capteurs et a
partir de 3 capteurs virtuels. En ordonnée la force calculée, en abscisse la force mesurée avec
F-Scan. Ces figures permettent de vérifier la linéarité attendue de la réponse, droite de
coefficient 1 en rouge, et I’écart par rapport a cette droite. A remarquer que I’écart peut étre
dd a la méthode mais aussi a I’incertitude des mesures de F-Scan. Le sujet porte son poids
d’un pied sur I’autre durant les mesures, aussi le domaine de variation est compris entre
20 daN et 70 daN.
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Figure 22 : Force totale mesurée avec 5 et 3 capteurs en ordonnée et F-Scan en abscisse.

La Figure 23 présente les composantes suivant x du CoP d’un des pieds calculées a partir
de 5 capteurs et a partir de 3 capteurs. En ordonnée le CoP calculé, en abscisse le CoP déduit
des pressions mesurées avec F-Scan. Ces figures sont trompeuses. Les unités sont en 10° m.
Le déplacement du CoP suivant x est de I’ordre de 1 cm et I’incertitude dans une bande de
3 mm de large.

La rotation médio-latérale du pied a une amplitude totale de 8 mm. Ainsi que nous le
verrons dans le chapitre 5, les mouvements médio-latéraux du corps sont contrdlés par les
hanches et non par les rotations medio-latérales autours des chevilles, qui restent faibles.

. X CoP X CoP
X 10 $ ‘ ‘ o 16° Co
i i T T }

5 capteurs

3 capteurs

Capteurs (m)
Capteurs (m)

F-Scan (m) x10

Figure 23 : CoP suivant x calculé a partir de 5 et 3 capteurs en ordonnée, et F-Scan en
abscisse.

La Figure 24 présente les composantes suivant y du CoP d’un des pieds calculées a partir
de 5 capteurs et a partir de 3 capteurs. En ordonnée le CoP calculé, en abscisse le CoP déduit
des mesures de pression de F-Scan. Le déplacement du CoP suivant y est de I’ordre de 10 cm
et I’incertitude est du méme ordre que suivant x.

La rotation antéropostérieure du pied est ample. Les mouvements antéropostérieurs sont
contrélés par la rotation autours de la cheville via les muscles de la jambe. Pour conserver
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I’équilibre, le déplacement du CoP suivant y est borné par la distance entre le talon et les tétes
de métatarsiens, de I’ordre de 15 cm.
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Figure 24 : CoP suivant y calculé a partir de 5 et 3 capteurs en ordonnée, et F-Scan en
abscisse.

Nous pouvons comparer ces résultats a ceux obtenus par pure simulation numérique. Les
mesures expérimentales donnent les mémes résultats. Que ce soit suivant x ou y, I’incertitude
sur la position du CoP est dans une bande de 3 mm de large pour 5 ou 3 capteurs. Ceci
correspond a un écart-type de 1 mm. Les déplacements du CoP suivant x et y sont déduits des
moments et de la force totale. Sur la force supportée par le pied, I’incertitude est de I’ordre de
5 daN pour un sujet de 70 kg, soit moins de 10 %. Cette incertitude contribue pour une part
importante a I’incertitude sur la détermination de la position du CoP, que ce soit a partir des
mesures de F-Scan ou des capteurs virtuels.

La principale différence entre les résultats obtenus par simulation numérique et a partir des
capteurs virtuels, issus de F-Scan, est le domaine de variation des mouvements médio-
latéraux. Les domaines de variation mesurés sont plus restreints que ceux que nous avions
anticipés pour la simulation. Les incertitudes obtenus avec 5 et 3 capteurs sont les mémes que
celles obtenus par pure simulation. La conclusion est la méme : 3 capteurs sont suffisants.

Pour I’étude de I’équilibre postural, on mesure le plus souvent le déplacement du centre de
pression total, CoPT. Cette mesure est généralement effectuée sur une plateforme de force. La
trajectoire du déplacement du CoPT est nommée « stabilogramme ». L’état de I’équilibre est
souvent diagnostiqué a partir du déplacement et de la vitesse de déplacement du CoPT.

La prochaine partie sera consacrée a retrouver le déplacement du CoPT & partir de 3
capteurs par pied.

2.2 Stabilogramme a partir de 3 capteurs virtuels par pied

2.2.1 Référentiel des pieds

La force et les moments de chaque pied sont exprimés dans le systeme de coordonnées
interne du pied. C’est ainsi que sont calculés les déplacements antéropostérieurs et médio-
latéraux du CoP sous chaque pied.
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Donc pour calculer la position du centre de pression total CoPT, il faut définir le
référentiel dans lequel se situent les deux pieds. En position debout statique, I’origine (0) des
coordonnées au sol est définie par la mi-distance des deux chevilles. Le déplacement medio-
latéral suivant x est défini par I’axe orienté de la cheville gauche vers la cheville droite. Le
déplacement antéropostérieur suivant I’axe y est perpendiculaire a I’axe x. L’écart entre les

milieux des chevilles est noté Ax , voir Figure 25.

Figure 25 : Systeme de référence des pieds.

Comme précise pour I’assiette du pied, la cheville définit le centre des coordonnées
internes pour chaque pied (x' y"). Notons la symétrie des systémes de coordonnées du pied
gauche et du pied droit. Les axes x', y’',z forment un repére orthonormé direct pour le pied

droit. Le repere du pied gauche est inversé. Il en va de méme pour les rotations autour de z
concernant le pied droit et le pied gauche. Cette représentation basée sur la symétrie des pieds,
a été choisie pour satisfaire également les notions courantes d’intérieur et d’extérieur du pied.
C’est également le choix fait par F-Scan pour indicer la table des pressions, de I’intérieur vers
I’extérieur et des orteils vers le talon. Un seul type de semelle sert au pied droit ou au pied
gauche apres retournement.

Les pieds peuvent étre tournés vers I’extérieur ou vers I’intérieur. La posture des pieds
dépend de I’angle du pied défini par 6, ,, ou G correspond au pied gauche et D le pied droit.
0 correspond a I’angle de I’axe (y{;'D) par rapport a I’axe principal (y) Les pieds sont

supposes tournes vers I’extérieur si 6, , > 0 et tournés vers I’intérieur si 6, , <0.

2.2.2 Calcul de CoPT

Les semelles F-Scan ou les semelles a 3 capteurs nous permettent de calculer les moments
I\ﬁx(;vD : Myg'D et la force totale sur chaque pied F;,. On peut alors calculer la position du

CoPT a condition de connaitre préalablement la position des deux pieds donnée par I’écart
Ax et I'angle de chaque pied 6; , .

En position debout statique, le maintien de I’équilibre sur les deux pieds est différent d’une
personne a I’autre. Mais en général pour une posture confortable, I’écart entre les pieds Ax
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est de I’ordre de 20 cm a 25 cm ce qui correspond sensiblement a la largeur des hanches. Les
pieds sont tournés d’un angle inférieur a une vingtaine de degrés vers I’extérieur ou vers
I’intérieur des pieds [107].

Les coordonnées du CoPT sont données par :

M, -cos6, + Mx, cosd, — My, -sin 5 + My, -sin 6, +g_(FD ~F, ]
ot Fo +F¢ 2 | Fy+Fg 1)

Myg, - c0S6, + My}, -c0s8,, + Mx, -sin 6, — Mx,, -sin 6,
Yeorr = F
D +FG

2.2.3 Comparaison entre les CoPT issus de F-Scan et des 3 capteurs par pied

Une mesure des pressions plantaires est effectuée avec F-Scan durant une minute. Le
déplacement du centre de pression est forcé avec une amplitude élevée pendant 30 s. La force
passe ainsi d’un pied a I’autre dans le déplacement médio-latéral et oscille entre le talon et les
orteils suivant le déplacement antéropostérieur. A partir de ces mesures on calcule les
coefficients Cf,; Cmx;;Cmy; des formes linéaires.

La force considérée pour chaque capteur virtuel, est la somme des forces appliquées aux 9
pixels qui le composent. La position des 3 capteurs par rapport a la cartographie de la
répartition des pressions plantaires obtenue avec F-Scan est présentée dans la Figure 26, sous
le talon, le premier et le cinquieme métatarse.
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Figure 26 : Position des 3 capteurs virtuels sous chaque pied.

La Figure 27 montre le déplacement forcé du CoPT pendant 30 s. La courbe bleue en
arriere-plan est obtenue a partir des cartes de pressions de F-Scan, la courbe jaune au premier
plan est obtenue avec les 3 capteurs par pied. Le déplacement médio-latéral est de I’ordre de
18 cm. Le déplacement antéropostérieur varie de 14 cm entre les talons et I’avant des pieds.
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STABILOGRAMME STABILOGRAMME
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Figure 27 : Stabilogramme mouvement Figure 28 : Stabilogramme maintien de
forcé. F-Scan en bleu, capteurs virtuels en I’équilibre yeux fermés. F-Scan en bleu,
jaune. capteurs virtuels en jaune.

Apres la calibration des capteurs, un test est pratiqué pour mesurer la conservation de
I’équilibre yeux fermés, au repos. Le sujet se met debout avec les yeux fermés pendant 30 s.
L’absence de la vision réduit les repéres spatiaux ce qui génére une faible divagation du CoPT
essentiellement dans le déplacement antéropostérieur. La Figure 28 montre un extrait du
stabilogramme de 10 s. Le déplacement médio-Ilatéral est faible et de I’ordre de 2 cm.

Pour un méme sujet, différentes séries de mesures ont été effectuées avec des semelles
d’épaisseurs differentes. L’incertitude euclidien moyen et I’écart-type sont calculés pour les
déplacements médio-latéral et antéropostérieur.

Expérience Meédio-latéral Antéropostérieur
Incertitude (mm) Ecarttype | | certitude (mm) Ecart-type
(mm) (mm)
1 3.7 2.99 1.93 1.8
2 3.66 2.8 131 0.97
Table 1 : Incertitude et écart-type entre le CoPT mesure avec F-Scan et les trois capteurs
virtuels.

Les résultats expérimentaux issus de deux expériences d’une minute sont présentés dans la
Table 1. Les résultats montrent une bonne corrélation entre les stabilogrammes issus de F-
Scan et ceux issus des capteurs virtuels. Dans la premiere expérience, I’incertitude varie entre
3.7£2.99 mm en médio-latérale et 1.93+1.8 mm en antéropostérieur. Dans la seconde
expérience, I’incertitude est un peu plus faible et varie entre 3.66+£2.8 mm en médio-latéral et
1.31+0.97 mm en antéropostérieur.

Précédemment nous avons vu que pour un seul pied les incertitudes, générées par la
réduction du nombre de capteurs, sont les mémes sur les déplacements antéropostérieurs et
médio-latéraux. Le mouvement antéropostérieur du CoPT dépend des rotations autours des
chevilles. L’incertitude est donc du méme ordre que celle du CoP de chaque pied. Les
déplacements du CoP du pied suivant x sont faibles. Aussi, le déplacement du CoPT suivant x
dépend essentiellement de la répartition du poids sur chacun des pieds, équation (2-1). Nous
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avons vu que I’incertitude sur les forces est plus importantes que sur les déplacements du CoP
suivant x et y. Ceci explique que pour le CoPT I’incertitude médio-latérale est supérieure a
I’incertitude antéropostérieure.

Nous déduisons que I’utilisation de 3 capteurs par pied permet de calculer le CoPT avec
une faible incertitude par rapport aux résultats issus de F-Scan.

L’étude théorique du chapitre 1 pour trois capteurs par pied est validée par les résultats
expérimentaux obtenus avec des capteurs virtuels issus des cartes de F-Scan. Ces résultats
expérimentaux valident également indirectement le modele du pied, du premier chapitre, qui
suppose un milieu élastique uniforme.

3 Semelles instrumentées avec 3 capteurs

Forts de ces résultats, nous avons réalisé des prototypes de semelles instrumentées avec
trois capteurs. Les capteurs sont de type résistif FSR™ (Force Sensing Resistors), de I’ordre
de 10 €. Les 3 capteurs sont placés sous une semelle fine (premiére de propreté en cuir, de
I’ordre de 4 € en grande distribution). Ces semelles de propreté en cuir, au-dela du confort,
sont souples, adaptables a la pointure. Les semelles de protection en cuir utilisées sont d’une
épaisseur de 2 mm au total. Elle inclut une couche élastomére en dessous qui évite la
déformation de la semelle et protége les capteurs de I’humidité.

Comme pour les capteurs virtuels, une phase d’apprentissage est nécessaire, pour identifier
les parametres des formes linéaires liant les mesures des capteurs aux cartes de pression
plantaire mesurées avec F-Scan, .

Prototype

Posturei

Carte de pression - X
mesurée [ 3 capteurs mesurés ]

fc/ |
—)[ Moindres carrés ]
\ 4

F; CoP; fc ]4_ [ ij;mej;CmyJ]

Figure 29 : Méthode de détermination des coefficients des formes linéaires. CoP et force
totale de référence issus des cartes de pressions mesurées avec F-Scan. Prototype de semelle
instrumentée avec trois capteurs.
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Pour I’apprentissage, les semelles instrumentées sont disposées sur les semelles F-Scan
pour procéder a des mesures simultanées avec les deux systemes, Figure 30. La
synchronisation temporelle est nécessaire. Pour cela, les acquisitions des données des deux
systemes sont synchronisées. Une fois les forces enregistrées en parallele, les données sont
traitées numeériquement sous MATLAB.

Le recueil des forces par F-Scan est assuré par le centre d’acquisition qui stocke les
mesures et ensuite permet de les transférer dans un ordinateur via une connexion USB. Le
systeme F-Scan est reconnu par un driver installé dans I’ordinateur.

Les parametres d’acquisition permettent de choisir la fréquence de mesure. Apres
déclenchement de I’enregistrement, la synchronisation est assurée par un signal de trigger
envoyé par F-Scan a la fréquence de mesure.

3.1 Le reseau de capteurs

Les capteurs ont un diamétre de 12.7 mm. lls sont fixés sous la semelle en cuir. Les 3
capteurs sont disposés sous les zones d’appui, le talon, le premier et le cinquieme métatarse.
La semelle est ajustable a la pointure du pied entre 36 et 46. Apres la fixation des capteurs, la
semelle peut étre insérée dans une chaussure.

La photo de gauche de la Figure 30 montre les trois capteurs sous la semelle et les cables
de connexion branchés au systeme d’acquisition. La photo au centre montre la semelle F-Scan
et son réseau de connexion au systeme d’acquisition.

La semelle instrumentée est ensuite posée sur la semelle F-Scan comme le montre la photo
de droite de la Figure 30. Les deux semelles sont positionnées suivant les lignes de découpage
visibles sur les photos, qui sont identiques pour les semelles en cuir et F-Scan. Dans cette
configuration, les mesures des cartographies de pression peuvent étre utilisées pour calculer la
forme interne du pied et le reste des analyses.

Figure 30 : La semelle instrumentée. Semelle F-Scan. Semelles superposées.
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3.1.1 Caractéristiques des capteurs

Les capteurs, de type résistif FSR™, présentent une résistance qui varie en fonction de la
force appliquée. La Figure 31 montre la courbe de variation de la résistance en fonction de la
force, fournie par le constructeur [108].

RESISTANCE (k)
=

i i i i i i i i i
0 200 400 600 800 1000 1200 1400 1600 1800 2000

FORCE (a)

Figure 31 : Réponse d’un capteur résistif FSR™,

Les capteurs sont alimentés sous 5 V. Pour une simple conversion de la force en tension, le
capteur FSR est branché en série avec une résistance dans une configuration de diviseur de
tension. Le signal de sortie est décrit par I'équation suivante :

Ry -V

Vo, = —u Y opy
t (RM +RFSR)

d’amplification du signal du capteur. R, est la résistance interne du capteur FSR.

est la tension & la sortie de I’amplificateur. R,, est la résistance

out

Dans cette configuration, Figure 32, la tension de sortie augmente avec la force.

V+

FSR

vouTt
RM

Figure 32 : Convertisseur de la force en tension d’un capteur FSR™.
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Un circuit suiveur est utilisé pour adapter I’impédance a une carte d’acquisition analogique
numérique. La variation de tension V_. a la sortie de chaque suiveur est mesurée par une des

out

6 entrées de la carte d’acquisition. La résistance Ry fixe I’amplification du signal de sortie. La
variation de V_. en fonction de la force appliquée est de forme exponentielle.

out

La résistance Ry, est choisie pour optimiser la plage de variation des forces mesurées.
Dans la Figure 33 issue de la fiche technique des capteurs, une série de courbes montre la
variation de la tension en fonction de la résistance Ry.
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o= actuator
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FORCE (g)

Figure 33 : Courbe de variation de la tension en fonction des forces pour différentes
resistances.

Pour un humain, la force appliquée sur un capteur peut dépasser 50 daN. Sur les courbes
fournies par le constructeur la force maximale mesurée est bornée a 1 daN. Nous avons vérifié
que des forces supérieures peuvent étre appliquées. Pour ce faire, nous avons utilisé des
résistances Ry de 220 Ohms pour éviter la saturation de la réponse des capteurs.

3.1.2 Systéme d’acquisition du réseau de capteur

Les forces mesurées par les capteurs sont converties en tension par une carte d’acquisition
de type NI USB-6009. Cette carte nous permet d’enregistrer simultanément les tensions de
tous les capteurs en synchronisation avec le systeme F-Scan.

Une connexion USB alimente la carte d’acquisition ainsi que le circuit des capteurs. Elle
geére également le transfert des données.

L’interfacage avec la carte d’acquisition est fait a I’aide du logiciel LabView.

Pour assurer la synchronisation des deux systemes, il est impératif qu’ils soient cadencés a
la méme fréquence.

La synchronisation des deux systémes utilise un cable coaxial. Pour éviter les problemes de
masse et d’alimentation entre systémes, on utilise une isolation galvanique par photo-
coupleur. Le photo-coupleur CNY17-2 est monté selon le schéma de la Figure 34.
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Figure 34 : Photo-coupleur.

Figure 35 : Montage du monostable.

Les deux systémes ont des caractéristiques temporelles trés différentes: la carte
d’acquisition USB-6009 a une fréquence d’échantillonnage maximale de 5 KHz, tandis que le
pic du trigger est d’une largeur de 5 ps, ce qui correspond a une fréquence de I’ordre du MHz.

L’impulsion de trigger est initialement trop bréve pour étre détectée par le systeme
d’acquisition. Le signal de trigger a donc été élargi a I’aide d’un monostable HEF4528B. Le
monostable est branché pour étre déclenché au front montant. Il génére a la sortie une
impulsion dont la largeur dépend de la résistance et la capacitance suivant T=R-C. Une
résistance de 1 MOhms avec un condensateur de 33 nF sont utilisés. La Figure 35 décrit le

montage.
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Figure 36 : Systéme d'acquisition et montage électronique.

La Figure 36 montre la carte d’acquisition analogique/numérique USB 6009, le module de
synchronisation, le module de mesure des forces et I’alimentation du circuit. Les différentes

modules, les entrées et les sorties sont :
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1. Alimentation du circuit électronique assuré par la liaison USB de la carte
d’acquisition.

2. Trigger FSCAN pour la synchronisation.

3. Photo-coupleur.

4. Monostable.

5. Les amplificateurs opérationnels liés avec les capteurs de pression.

6. Port USB de la carte d’acquisition sert a I’alimentation de la carte et I’interfacage
avec le logiciel LabView.

7. Entré analogique.

8. Vers les capteurs de pression.

4 Mise en ceuvre expérimentale

Dans un premier temps, les mesures des pressions plantaires sont effectuées en position
debout. Les semelles instrumentées et les semelles F-Scan sont fixées sur le sol comme le
montre la Figure 37. Les semelles instrumentées sont fixées au-dessus des semelles F-Scan.
Les capteurs sont situés sous une premiere de propreté, protégés de I’humidité par la couche
d’élastomére. L’écart entre les chevilles Ax est de I’ordre de 20 cm.

Figure 37 : Semelles instrumentée fixées au-dessus des semelles F-Scan. Cartes d'acquisition
USB 6009 et centre d'acquisition de F-Scan.

Les données sont mesurées de fagcon synchronisée pour I’apprentissage des capteurs. Les
mesures sont possibles durant la marche. Dans un premier temps, les mesures sont faites en
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position debout. Ceci évite les erreurs dues a la complication de la mise en ceuvre du systéeme
F-Scan (pliure des semelles dans la chaussure, détachement des connectiques...).

Lo A
P,

7
.
Vitats
CiEws
LS e F

Figure 38 : Position des pieds sur les semelles en position debout.

Plusieurs sujets ont participé aux mesures. Les sujets sont invités a se mettre debout sur les
semelles pendant une minute, voir Figure 38. Dans une premiere phase, il leur est demandé de
forcer le déplacement du CoP latéralement et antérieurement pendant prés de 30 secondes.
Cet enregistrement sert a la phase d’apprentissage des capteurs et de tester la validité des
capteurs pour de grands déplacements du CoP. Durant les 30 secondes suivantes, une mesure
de la conservation de la posture debout sans mouvement est effectuée les yeux fermés. Dans
cette phase le CoP subit une divagation naturelle due a la perte de la référence visuelle. Cette
mesure permet entre autre de tester la méthode pour les faibles déplacements du CoP.

4.1 Traitement des signaux des capteurs

La réponse des capteurs est non linéaire en fonction de la force. De plus, la carte
d’acquisition USB 6009 et I’alimentattion des capteurs alimentés par USB ajoute un bruit
haute frequence. Numériquement nous éffectuons une linéarisation des réponses des capteurs
et un filtrage des données.

4.1.1 Linéarisation des capteurs

Comme il s’agit d’une résistance élastomere, nous supposons sa réponse est exponentielle
tout comme pour le modéle du pied. La réponse des capteurs est cherchée sous la forme
suivante :

V(F)=2a-(1-exp(-a,-F))+a,. (2-2)

La linéarisation de chaque capteur est faite par I’application des forces allant de 0 a
50 daN. Une mesure de la réponse de chaque capteur est effectuée successivement par pas de
force de 10 daN a I’aide d’une balance et d’un voltmétre.
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L’identification des paramétres a, pour chaque capteur est effectuée & partir des mesures.

Ces parametres permettent d’obtenir la force a partir des tensions mesurées suivant la fonction
suivante :
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Figure 39 : Réponses expérimentales et modéle. Figure 40 : Réponse linéaire d’un capteur.

La Figure 39 ci-dessus montre les valeurs des tensions mesurées (point rouge) et les
courbes de réponse modélisées (en bleu) des 6 capteurs. Les différences de comportement
sont liées aux caractéristiques propres de chaque capteur et aux incertitudes des valeurs des
résistances utilisées dans les circuits d’amplifications. Cet étalonnage permet d’utiliser des
composants a bas codts.

Une fois connus les coefficients du modele, I’inversion a partir des tensions permet de
calculer directement la force appliquée. La Figure 40 compare la réponse linéaire calculée du
capteur (en bleu) aux valeurs mesurées lors de la calibration (en rouge). Les faibles écarts
observes sont liés aux incertitudes de mesure et au caractére non parfaitement exponentiel de
la réponse des capteurs. Il est a remarquer que F-Scan utilise également des semelles
constituées de capteurs résistifs et que toute phase de mesure commence par un étalonnage de
chacune des semelles pour lequel il est nécessaire de connaitre le poids effectif du patient.

Nous nous servons des mesures de pression données par F-Scan comme référence sachant
qu’une marge d’incertitude doit leur étre affectée [109]. Ce systéeme est néanmoins le plus
utilisé et considéré comme fiable pour les utilisations qui en sont faites.

A titre indicatif, la Figure 41 montre en bleu le stabilogramme issu de F-Scan et en jaune a
partir des capteurs non linéarisés. Globalement le comportement se ressemble mais les écarts
sont importants. C’est pourquoi il est nécessaire de linéariser les capteurs.
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Figure 41 : Capteurs non linéarisés. Figure 42 : Capteurs linéarisés.

La Figure 42 montre le stabilogramme des capteurs discrets aprés linéarisation (en jaune)
pour les mémes mesures. Le stabilogramme issu de F-Scan (en bleu) est rappelé sur la figure.
Les stabilogrammes sont désormais comparables bien que non identiques.

Les courbes présentent du bruit, tant pour F-Scan que pour nos semelles instrumentées.
Pour F-Scan, le nombre de capteurs est grand (954 capteurs par pied) et on peut supposer une
diminution du bruit des capteurs par moyennage statistique. Nos semelles instrumentées n’ont
que trois capteurs ce qui permet d’envisager un filtrage du bruit en temps réel. Ce peut étre
réalisé électroniquement. Mais le filtrage électronique apporte systématiquement un retard
(déphasage) et a tendance a rogner les maximas et minimas de la fonction filtrée. De plus
augmenter la pente du filtre complexifie le circuit. Donc, nous avons opté pour un filtrage
numeérique, beaucoup plus efficace.

4.1.2 Filtrage numérique des bruits

Une résistance Ry de faible valeur, 220 Ohms, qui rend le systéme sensible aux
perturbations électromagnétiques extérieures, est utilisée pour amplifier le signal a la sortie de
I’amplificateur. D’autres sources de bruit sont I’alimentation électrique par liaison USB du
systeme de mesure et les liaisons filaires non blindées.

Nous utilisons un filtrage numérique dynamique pour éliminer le bruit & haute fréquence.
Le filtrage est appliqué aux valeurs des mesures de chacun des capteurs. Notre objectif est
d’avoir un filtrage du signal en temps réel qui n’affecte pas la bande de fréquence qui
concerne nos études de I’équilibre. Le filtrage utilisé est de type filtre passe bas.

Soit une mesure f(t) décrite par points f,,t. avec t., =t. +6t. Les courbes sont indicées
=100, .

Les mesures sont discretes dans le temps. La méthode consiste a supposer qu’en tout point
iy, correspondant au temps t,,, la courbe moyenne est localement décrite par une courbe du

second degre entre les points i,—Ai et i,+Ai, donc temporellement dans la durée
At=2-Ai-8t ou 8t est I’'incrément de temps entre deux points successifs, voir Figure 43.
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Figure 43 : Bande de filtrage numérique du signal des capteurs.

La forme linéaire en a; (j=1...3), décrivant la fonction du second ordre, est :

y(i)=a,-(i—-1)" +a, (i—i,) +a;. (2-4)

Les valeurs des 3 coefficients a; sont déterminées par méthode des moindres carrés pour
les points compris entre i, —Ai et i, +Ai. Pour toute valeur de i,, la valeur moyenne est

I’application y(i) au point i,, soit f~(ti0) = a,. Ceci revient a inverser une matrice 3x3. Le
calcul est totalement explicite.

L’avantage de cette méthode centrée autour du point est de n’apporter qu’un retard
temporel de 150 millisecondes correspondant a Ai-&t, avec Ai=3 et ot=50ms.
L’utilisation d’une forme du second ordre est d’assurer la conservation des maximas et
minimas.

Augmenter la réjection des fréquences hautes, augmenter la raideur du filtre, consiste a
passer plusieurs fois par I’algorithme.

La Figure 44 montre le signal d’un des capteurs sans filtrage (points bleu) et apres filtrage
(ligne rouge). Le filtrage n’enléve que le bruit sans affecter la dynamique des variations de
pression. Les maximas et les minimas sont conservés sans distorsion.
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Filtrage de la pression d'un capteur
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Figure 44 : Filtrage de la force mesurée par un des capteurs du pied gauche.

La Figure 42 montrait le stabilogramme sans filtrage. La Figure 45 montre les mémes
mesures apres filtrage. On constate que le filtrage donne des résultats qui présentent moins de
bruit que ceux obtenus avec F-Scan qui ne posséde pas de filtrage.
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Figure 45 : Stabilogramme en mouvement Figure 46 : Stabilogramme en maintien de
forcé apres filtrage. I’équilibre yeux fermés apres filtrage.

5 Résultats

Une femme et huit hommes se sont prétés aux expériences. Tous les participants sont
soumis a une mesure du déplacement du CoPT en position debout, les pieds écartés de 22 cm.

Observations générales

La Figure 45 représente le stabilogramme de la phase d’apprentissage des capteurs pour un
sujet en bonne santé, les yeux ouverts. La comparaison est faite entre le systeme a 3 capteurs
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par pied (jaune) et le systeme F-Scan (bleu). Le déplacement médio-latéral du CoPT est de
I’ordre de 20 cm. Les forces passent d’un pied a un autre. En antéropostérieur, le déplacement
du CoP est de 14 cm qui correspond a la distance entre le talon et I'avant du pied.
Correspondant & ce stabilogramme, la Figure 47 montre les déplacements médio-latéral et
antéropostérieur durant les 30 secondes de mesure. Ces figures montrent le peu d’écart entre
les deux systemes, en bleu F-Scan et en jaune nos semelles.
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Figure 47 : Déplacement du CoPT en fonction du temps en position debout les yeux ouvert.
A) Médio-latéral. B) Antéropostérieur.

Apres la phase d’apprentissage, on effectue des mesures de maintien d’équilibre du méme
sujet yeux fermés. La Figure 46 compare le stabilogramme des deux systémes, en bleu F-Scan
et en jaune nos semelles apres apprentissage. Le déplacement médio-latéral du CoPT suivant
x est faible, de quelques cm. Le déplacement antéropostérieur est de 8 cm ce qui fait partie des
valeurs normales [110].

La Figure 48 montre les déplacements médio-latéral et antéropostérieur correspondant en
fonction du temps, en bleu F-Scan et en jaune nos semelles. Sur les faibles déplacements
suivant x, le bruit qui entache les mesures F-Scan apparait clairement, ce qui n’est pas le cas
de nos semelles, du fait du filtrage. Au regard de ces figures il est difficile de savoir quelle est
la courbe exacte. Pour I’'usage médical qui en est fait, I’un ou I’autre des systemes peut donc
convenir pour détecter I’'amplitude des déplacements et la fréquence.
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Figure 48 : Déplacement du CoP en position debout les yeux fermés en fonction du temps.
A) Médio-latéral. B) Antéropostérieur.

De facon générale, les mesures effectuées sur I’ensemble des neuf participants montrent
une bonne corrélation entre le déplacement du CoP issus de F-Scan et des capteurs.

Ecart quadratique moyen

L’écart quadratique moyen est calculée pour le déplacement médio-latéral et
antéropostérieur de chaque sujet.

Les résultats expérimentaux concernent neuf sujets enregistrés durant une minute. On
observe, selon les sujets, un écart quadratique moyen variant entre 4.3 mm et 7.8 mm dans le
déplacement médio-latéral, et entre 2.4 mm et 5.9 mm dans le déplacement antéroposterieur.
La différence calculée pour le déplacement du centre de pression totale CoPT
(stabilogramme), en posture debout les yeux fermées, varie entre 3+2 mm en médio-latéral et
2+1.5 mm en antéropostérieur. Dyer et Bamberg [84] ont présenté une semelle instrumentée
avec 10 capteurs de pression. Ils ont comparé le CoP obtenu a partir de leur semelle
instrumentée avec une plateforme de force durant un pas. lls montrent que I’erreur moyenne
varie entre 7 et 14 mm suivant le déplacement médio-latéral et entre 13 et 24 mm en
déplacement antéropostérieur. En comparant nos résultats avec ceux de Dyer et Bamberg, on
constate que notre méthode offre une meilleure précision dans la mesure du déplacement du
CoPT.

Sensibilité a la position des capteurs

Par ailleurs, nos études théoriques présentées dans le chapitre 1, ont montré que la position
exacte des capteurs n’est pas critique. Sachant que les semelles utilisées peuvent étre
découpes selon la pointure de chaque personne pour étre insérées ensuite dans la chaussure,
nous avons regardé si une semelle standard est utilisable pour mesurer le déplacement du
CoPT pour toute pointure de pied.

Nous avons comparé les résultats obtenus sur quatre sujets dont les pointures sont 36, 40,
41 et 46 selon la norme européenne. Les mesures sont effectuées avec la méme paire de
semelles et les mémes positions des capteurs. Les Figure 49, Figure 50, Figure 51 et Figure 52
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ci-dessous montrent la position des capteurs par rapport aux appuis des différents pieds. Les
capteurs sont présentés par les carrées bleu au niveau des tétes de métatarsiens et du talon.

Figure 51 : Pointure 41. Figure 52 : Pointure 46.

En suivant les découpes préconisées par le fabricant des semelles (les mémes découpes
sont préconisées pour F-Scan), quelle que ce soit la pointure du pied, les deux capteurs situés
a I’avant des pieds sont toujours sous les tétes de métatarsien. Tandis que le troisieme capteur
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se déplace sous le talon. Pour la pointure 36, le capteur sous le talon est situé vers I’arriére du
talon. Tandis que pour la pointure 46, ce capteur se situe plutdt vers I’avant du talon. Dans les
deux autres cas, pointures 40 et 41, le troisiéme capteur se situe au centre du talon.

Les comparaisons des mesures effectuées avec nos semelles et F-Scan ne montrent aucun
écart particulier lié a la position du capteur postérieur (sous le talon).

Syntheése

Le présent chapitre fait suite a I’étude théorique développée dans le chapitre 1 sur la
possibilité d’utiliser une semelle avec un nombre réduit de capteur pour mesurer le
stabilogramme. Nous avons validé le modéle des formes linéaires présenté par I’équation
(1-8), qui permet de calculer les moments et la force totale sur chaque pied.

Dans un premier temps, le calcul a été effectué a partir de trois capteurs virtuels constitués
de zones carrés de 9 pixels de la matrice des cartes de pressions issues de F-Scan. Les
résultats ont montré que I’utilisation de cing capteurs, au lieu de trois, n’améliore que tres peu
la qualité de la mesure du déplacement du CoP. Suite & ces résultats, nous avons choisi de
n’utiliser que trois capteurs par pied.

Dans un second temps, nous avons présenté les prototypes des semelles instrumentées que
nous avons réalisés. Nous avons étudié la chaine d’acquisition, la linéarisation des capteurs et
le traitement numeérique des signaux.

La méthodologie d’utilisation est la suivante. Une phase d’apprentissage consiste a
mesurer simultanément les CoP avec F-Scan et les semelles instrumentées. Elle permet de
calculer les paramétres du modele des formes linéaires. Le calcul dure quelques secondes.
Apres I’apprentissage, les semelles instrumentées peuvent étre utilisées en place de F-Scan.
Le filtrage du bruit, le calcul des forces totales, des moments et du CoPT se font en temps
réel.

Pour les besoins de I’étude, les mesures du CoPT issues de nos semelles instrumentées, ont
été comparées avec des mesures issues de F-Scan. En grand déplacement, elles ont montré un
écart maximum de 7.8 mm en meédio-latéral et 5.9 mm en antéropostérieur. En petit
déplacement yeux fermés, I’écart est de 3+2 mm en médio-latéral et 2+1.5 mm en
antéropostérieur. Nous parlons d’écart car nous ne connaissons pas les erreurs de mesure de
F-Scan. Ces résultats restent dans les mémes ordres de valeur que ceux prédits par les
capteurs virtuels, Table 1, totalement mesurés avec F-Scan.

En petit déplacement, les écarts trouvés avec nos semelles instrumentées sont comparables
a ceux des capteurs virtuels, voire mieux au niveau du déplacement médio-latéral. Notre
systeme présente moins de bruit que les mesures du systeme F-Scan. Ceci est lié au filtrage du
signal des capteurs et a la méthode des formes linéaires.

Pour un suivi ambulatoire du déplacement et de la fréquence du déplacement du CoPT, une
erreur de quelque mm est acceptable.
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7 Conclusion

Dans ce chapitre les prototypes de semelles instrumentées avec trois capteurs résistifs ont
été présentés. La chaine d’acquisition et de traitement des signaux a été détaillée.

Les incertitudes expérimentales sont comparables aux erreurs du modéle théorique. Nos
résultats comparées avec ceux de Dyer et Bamberg, indiquent une meilleure précision dans la
mesure du déplacement du CoPT. Les 3 capteurs par pied peuvent suffire pour retrouver le
CoPT, grace a la méthode des formes linéaires de calcul des moments et de la force totale sur
chaque pied. La méme semelle instrumentée a été utilisée pour différents sujets ayant
différentes pointures. Cette semelle standard est ajustable a la chaussure.

Le prototype de semelle n’avait qu’un but de recherche sur la partie physique d’un systeme
ambulatoire basé sur un réseau de capteurs. Il pourra se décliner sous différentes formes
suivant les applications et les souhaits des praticiens.

Une des perspectives possibles est de rendre autonome chaque semelle et remplacer les
liaisons filaires et le convertisseur analogique/digital par des circuits intégrés résidents dans la
chaussure, et de faible consommation. Il dépendra de I’étude de pré-développement de
déterminer le mode de communication radio, I’utilisation d’un processeur embarqué pour le
traitement numérique et le systeme de communication extérieur permettant de visualiser en
temps réel les mesures apres traitement numérique.

Jusqu’a présent nous nous sommes intéressés au seul déplacement du centre de pression.
Le modéle du pied présenté au premier chapitre sert également a la génération des cartes de
pression a partir de 3 capteurs via la forme interne du pied. Dans le chapitre suivant nous
présentons la méthode d’extrapolation de la répartition des pressions plantaires a partir des
mesures effectuées avec nos semelles instrumentées.
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Chapitre 3. Cartographie des
pressions plantaires a partir de 3

capteurs

1 Introduction

Le modele du pied présenté dans le premier chapitre permet de générer des cartographies
des pressions plantaires pour différentes assiettes du pied en connaissant sa forme interne et
les caractéristiques du milieu élastique. Dans le deuxieme chapitre une semelle instrumentée a
trois capteurs par pied a été présentée.

Dans ce troisieme chapitre, I’objectif est de générer les cartographies des pressions
plantaires & partir de pressions mesurées par les trois capteurs. La reconstitution des cartes de
pression plantaire est basée sur le modele du pied développé au premier chapitre.

Nous présentons dans un premier temps la méthode d’extraction de la forme interne du
pied et de la raideur du milieu élastique a partir des cartographies de pression mesurées avec
F-Scan. L’assiette du pied, déduite des données des trois capteurs, permet de générer les
cartes de pression plantaire a partir de la forme interne et la raideur.

Dans un second temps, les cartes de pression générées par calcul sont présentées et
discutées. Puis nous calculons le stabilogramme & partir des cartographies de pressions
extrapolées.

Nous procédons a la démonstration et la validation des méthodes en commengant tous
d’abord par I’étude théorique, ensuite I’étude avec les capteurs virtuels issus de F-Scan et
enfin I’application avec nos semelles instrumentées.

Principe de détermination des parameétres du modele du pied

Pour rappel, dans le chapitre 1, la simulation des cartes des pressions plantaires est faite en
utilisant une forme interne numérique du pied construite a partir de photos d’empreintes de
pieds. Les cartes de pressions sont calculées pour différentes assiettes du pied en fonction des
caracteéristiques du milieu élastique (épaisseur et raideur) sous le pied.

Le modele suppose un milieu élastique uniforme. La compression du milieu élastique
induit la répartition des pressions plantaires en fonction de la forme interne du pied.

La relation entre la force appliquée sur la cheville et la répartition des pressions plantaires
est definie par les trois éléments du modéle mathématique du pied :
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e La forme interne du pied
e Le milieu élastique
e L'assiette du pied.

La problématique développée dans le présent chapitre consiste, a partir de mesures de
pressions plantaires, a calculer la forme interne du pied et les caractéristiques du milieu
élastique. Nous utilisons des étapes successives de complexité croissante pour expliquer la
démarche. La méthode mathématique est détaillée dans I’annexe 1 section 1.

2.1 Cas d’un pied posé sur une surface plane horizontale

v/ Connaissant la carte des pressions, peut-on en déduire le profil interne du
pied ?
Supposons que I’épaisseur epais et la raideur raid du milieu élastique soient connues.
Alors, connaissant la pression locale f* au point k , on connait la compression :

fk
k _ epais-| 1— - 3-1
Z: epals( exp( id D (3-1)

Et donc la forme interne du pied locale par rapport au plan de [ assiette
zf, =a-x +b-y +c . Laforme interne locale est :

k

7N :epais-(l—exp(——_dD—(a-xk +b-y +c ) (3-2)

ral

La forme interne du pied est exprimée par rapport au plan de I’assiette. Il faut donc
connaitre I’assiette pour calculer I’épaisseur de la forme interne. Dans un premier temps,
I’assiette est arbitraire.

Pour déterminer la forme interne compléte du pied, il faudrait disposer d’une carte des
pressions en tout point de la surface du pied. Ce n’est pas possible. La zone d’appui varie en
fonction de I’assiette et ne couvre jamais I’ensemble de la surface du pied.

Si la zone d’appuis ne concerne qu’une partie du pied, il n’est pas possible de déduire la
forme du pied pour les zones hors appui.

Aussi on utilise un ensemble de cartes de pression représentatives de différentes postures
(phase d’apprentissage) afin d’en déduire la forme interne du pied en totalité. Pour chaque
posture on connait la compression en tout point.

Prenons une premiere posture, i=1. L’assiette du pied est arbitraire. On choisit pour
I’assiette arbitraire a, =0, b =0 et ¢, =—1m. Cette assiette est telle que Vk:z5 >0 .

Seules certaines parties du pied sont soumises a une pression. Pour tout point tel que
f* >0, il est possible de calculer la forme interne, zone rouge sur la Figure 53 :
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] fk
k 11 1 _ 7k 3-3
z¥ = epais ( exp( g D 25 (3-3)

Au terme de cette premiére posture, on connait une partie de la forme interne,
correspondant aux points sous pression, f>0.

Soit nd, un compteur. En tout point k, il indique le nombre de fois ou la pression locale en

k, f.,aété non nulle pour la posture i, et oU zf a pu étre calculée. Au départ, Vk:nd, =0.

Apres tout nouveau calcul de la forme interne au point k le compteur est incrémenté de 1,
nd, =nd, +1.

Les points tels que nd, >0 définissent la zone ou la forme interne du pied est connue. En
rouge sur la Figure 53. Aprés i=1, nd, =1 dans la zone rouge.

Recouvrement
- {nd, >0}N{f} >0}

Calcul de I'assiette

Figure 53 : Détermination de la forme interne par recouvrements des postures.

Changeons de posture, i = 2. On dispose d’une nouvelle zone telle que f, >0, en bleu sur
la Figure 53.

L’assiette a changé par rapport a la précédente et n’est pas connue. Il faut la déterminer.
Considérons la zone de recouvrement en violet. Elle est définie par I’intersection de
I’ensemble des points pour lesquels la forme interne est connue, nd, >0, et I’ensemble des
points ou la pression est non nulle, f*>0. Dans cette zone, on connait a la fois la forme
interne du pied, pour i =1, et les pressions pour la posture en cours, pour i =2,

On peut donc déduire I’assiette de la posture en cours, i =2, a partir des pressions situées
dans la zone de recouvrement, {nd, >0}N{f} >0} :

k
2t =a,-X, +b,-y, +c, =epais- {1—exp(— fz_ D ~ 25 (3-4)
raid
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Connaissant I’assiette de cette nouvelle posture, i =2, on peut calculer la forme interne
pour tous les points tels que f) >0, I’ensemble de la zone bleue. Dans la zone rouge non
recouverte nd, =1. Dans la zone bleue non recouverte nd, =1. Dans la zone de
recouvrement violette nd, =2.

Par itération, i=2..M , on finit par déterminer I’empreinte de tous les points du pied qui
ont été soumis au moins une fois a une pression pour I’ensemble des postures, nd, >1. La
taille de la zone ou la forme interne du pied est connue croit rapidement avec les itérations.

En pratique un moyennage est effectué sur z), dépendant de la récurrence du calcul local
de la forme interne, nd, . Les points les plus sollicités, nd, élevé, sont déterminés avec le plus

de précision. Le calcul de I’écart-type, qui dépend fortement de nd, , est effectué en tout point
k.

Il est donc possible de calculer le profil interne du pied connaissant un ensemble de cartes
de pressions lorsque I’épaisseur epais et la raideur raid du milieu élastique sont connues.

Préambule :

v' Connaissant les cartes des pressions, peut-on en déduire le profil interne du
pied et la raideur du matériau élastique pour une épaisseur donnée ?

Les cartes de pression correspondent a des assiettes différentes et donc localement a des
pressions différentes. Si I’épaisseur du milieu élastique est fixée, on peut donc déterminer la
raideur supposée uniforme et indépendante de la posture.

La méthode est assez simple. Pour une raideur donnée, on calcule la somme du carré des
erreurs lors de la détermination de la moyenne locale de la forme interne du pied. On
recherche la valeur de la raideur qui minimise la somme du carré des erreurs par trichotomie.

v Peut-on également déduire I’épaisseur du milieu élastique ?

Malheureusement, I’épaisseur intervient comme un facteur multiplicatif de I’assiette et de
la forme interne du pied. On est donc obligé de fixer arbitrairement I’épaisseur.

Une remarque : augmenter I’épaisseur augmente I’amplitude des variations d’assiette et de
la forme interne du pied. En pratique, pour une répartition des pressions donnée I’assiette et la
forme interne sont proportionnelles a I’épaisseur du milieu élastique. On fixe donc la valeur
de I’épaisseur a une valeur réaliste. Mais ainsi que nous allons le voir, ceci est sans
importance pour la reconstruction des cartes de pression a partir des informations données par
trois capteurs.

v' Comment peut-on connaitre la carte des pressions a partir de 3 capteurs ?

La position de chacun des trois capteurs par rapport a la semelle F-Scan est connue. Pour
chaque posture, I’assiette du pied a été calculée a partir de F-Scan.
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La raideur des capteurs dépend de leurs surfaces effectives. De I’ensemble des mesures
obtenues pour les différentes postures on déduit la raideur des capteurs, ainsi que la forme
interne du pied au-dessus des capteurs. Le calcul est identique a celui utilisé pour les pixels de
F-Scan.

Le probléme inverse consiste alors, pour chaque nouvelle posture, a déterminer I’assiette a
partir des mesures des trois capteurs.

Connaissant la forme interne du pied, I’épaisseur et la raideur du milieu élastique, la carte
des pressions est instantanément calculable.

f(x,y)=-raid -In(l—%] avec z.(x,y)=a-X+b-y+c+z.(x,y) (3-5)
i

v' Représentation graphique de la forme interne du pied. Assiette de référence.

Dans tout ce qui précede, I’assiette est systématiquement calculée par rapport a I’assiette
arbitraire fixée pour la premiere carte de pression mesurée. Pour la représentation de la forme
interne du pied, il est nécessaire de modifier I’assiette du pied afin que la figure ait un sens
pour I’observateur.

Par rapport a ses habitudes, I’observateur s’attend & voir une image qui ressemble a
I’empreinte laissée dans le sable par un pied posé a plat. Ceci revient a effectuer les
transformations, rotations et translations, nécessaires pour que I’'image de la forme interne
corresponde a celle d’un pied posé a plat lorsque I’assiette, dite de référence, est un plan
horizontal, paralléle au sol, Figure 54. Le calcul est expliqué en Annexe 1 section 1.3.
Plusieurs exemples de résultat sont montrés Figure 56, et suivantes.

Assiette de référence  a-X+b-y+c

T 7 ik

Figure 54 : Forme interne du pied par rapport a I’assiette de référence.

2.2 Cas ou la surface d’appui n’est pas horizontale

La surface d’appui n’est pas toujours horizontale. Pour exemple une chaussure a talon,
Figure 55.
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Assiette de référence a-X+b-y+c

Z,5(x,Y)

Figure 55 : Surface d’appui non horizontale.

Le modele peut traiter le cas de surface non plane. Soit z,(x,y) la fonction qui décrit la
surface d’appuis. Du fait que z,(x,y) =0, la forme interne du pied déduite des mesures est
2 (X, ¥) =25 (X, ¥) +Z,(X,y). Cette forme interne n’a rien de morphologique a moins de
soustraire z,(x, y) sion connait cette surface.

Pour la suite des calculs rien n’est changé. Le probleme inverse consiste, pour chaque
nouvelle posture, a déterminer I’assiette a partir des mesures des trois capteurs. Connaissant la
forme interne du pied, I’épaisseur et la raideur du milieu élastique, la carte des pressions est
instantanément calculée via :

f(x,y) =-raid -In(l—%] avec z (X, y)=a-x+b-y+c+z,5(x,y) (3-6)

Dans ce cas, la forme interne du pied calculée, z;(x,y), qui n’a pas d’interprétation

physiologique directe, ne doit étre considérée que comme une étape intermédiaire de la
méthode.

3 Extraction expérimentale des paramétres du modeéle du pied

Rappelons que les cartes de pressions plantaires sont mesurées avec F-Scan pour
différentes assiettes du pied avec une fréquence de 50 scan/seconde. Les cartes sont
spatialement discrétisés suivant le maillage de F-Scan, dont la surface de chaque pixel est

S, =0.508x0.508 cm?.

Pour chaque pas de temps i=1..M , la posture change, I’assiette du pied est modifiée et
induit une répartition de la pression plantaire différente. En chaque pixel k =1...N du pied, la

force f est mesurée et enregistrée.

Pour calculer la forme interne du pied, il est nécessaire que les zones de pression de deux
postures successives se recouvrent. Du fait de la fréquence de mesure élevée, si le patient se
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tient sur les deux pieds sans les déplacer, les zones de pression successives se recouvrent
naturellement.

Lors de la marche les zones de pression successives ne se recouvrent pas nécessairement.
Néanmoins, on peut trouver, dans I’ensemble des postures enregistrées, des postures qui
présentent des zones de pression qui se recouvrent. Par ailleurs, dés que quelques postures ont
éte utilisees pour le calcul, la zone couverte par la forme interne du pied est déja suffisamment
étendue pour avoir un recouvrement avec toute nouvelle posture.

La relation entre la pression, la forme interne du pied et I’assiette i est :

k
epais - (1— exp(— r;iid ]] ~z—-a,-X +b -y +c =0 (3-7)

Elle est totalement équivalente a :

k k
(1—exp(— f‘_ D— Z'S_ - a‘_ X, + b‘_ Y+ C‘_ =0 (3-8)
raid epais epais epais epais
Soit encore :
fk —~ =~ ~ -
1-exp| ———||-Zs—a X +b -y, +C =0 (3-9)
raid

Ce qui montre que z/, a,, b, et ¢, ne peuvent étre déterminés qu’a un facteur multiplicatif
pres, epais.

Nous ne pouvons donc pas déterminer I’épaisseur du milieu élastique. Elle est fixée a une
valeur arbitraire. Elle est un facteur de proportionnalité pour I’assiette et la forme interne du
pied. En général I’épaisseur choisie pour la peau seule est de 5 mm. Si le pied repose sur une
semelle élastique, on ajoute I’épaisseur de la semelle a I’épaisseur de la peau. La raideur
calculée est une moyenne pondérée des raideurs.

Ci-apres, sont detaillés les résultats de calcul de la forme interne du pied pour un pied nu
sur un sol plan, puis sur différentes semelles et enfin dans une chaussure durant la marche. La
méthode numérique utilise le logiciel MATLAB. Le temps de calcul de la forme interne du
pied est de I’ordre de 10 secondes sur un ordinateur de bureautique.

Cas d’un pied nu sur un sol plan

4.1 Extraction de la forme interne du pied

Pour obtenir la forme interne du pied, on a d’abord utilisé des mesures effectuées pieds
nus. Les semelles F-Scan sont fixées sur un sol plan. Les cartes de pression plantaire sont
enregistrées pendant 1 minute a une fréquence de 50 cartes /seconde, ce qui correspond a
M=3000. Chaque carte de pression, i =1...M , correspond a une assiette du pied différente.
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A noter que le systeme F-Scan nécessite une calibration avant chaque enregistrement. Pour
cette calibration, il est demandé le poids du sujet. Le systétme F-Scan ne sait pas faire des
mesures en valeurs absolues.

Un sujet de 70 kg, chaussant du 40 (pointures Européennes) se tient debout les pieds nus
sur les semelles. Durant I’enregistrement des cartes de pression, le déplacement du centre de
pression est exagéreé latéralement (d’un pied a I’autre) et antérieurement (du talon vers I’avant
du pied). Cette phase d’apprentissage a pour but de pouvoir calculer la plus grande surface
utile de la forme interne du pied.

La méthode consiste a effectuer un mouvement circulaire au niveau du bassin pour assurer
la répartition des pressions sur I’intégralité de la surface des deux pieds. Les mesures sont
effectuées avec un écart des pieds de 20 a 25 cm mesurées entre les deux chevilles. Ceci
correspond a la largeur des hanches en position debout relachée.

Observation du résultat

La forme interne du pied calculée est présentée dans la Figure 56. Ainsi que nous I’avions
vu, la forme interne du pied dépend de I’épaisseur du milieu élastique. Nous avons mesuré
expérimentalement I’épaisseur des coussinets sous les zones d’appui qui est de I’ordre de
quelques mm. Dans cette mesure, I’épaisseur est fixée arbitrairement a 5 mm ce qui
correspond approximativement a I’épaisseur des tissus mous. La raideur du milieu élastique
calculée est de I’ordre de 0.2 daN/25 mmz2.

0.35
0.3
0.25
0.2

0.15

0.1

0.05

Figure 56 : Forme interne en mm. Figure 57 : Ecart-type en mm.

Les résultats montrent que la forme interne du pied varie de 3 mm ente le talon ou I’avant
du pied et les orteils ou la voute plantaire. Cette différence d’altitude semble acceptable en
comparaison avec la forme de la face inférieure du pied du sujet qui a des pieds ni plat ni
creux.
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La Figure 57 présente I’écart-type calculé. Cet écart-type inclut les erreurs dues aux
hypothéses du modele du pied et les incertitudes de mesure. Elle est d’autant plus faible que
nd, est éelevé.

L’écart-type est inférieur a 0,15 mm pour les principales zones d’appui plantaire, sous le
talon et I’avant pied, nd, élevé. Cet écart-type correspond a 3 % de I’altitude maximale de la

forme interne du pied.

Un écart-type élevé apparait dans les zones peu sollicitées, nd, faible. Il correspond a

12 % de la valeur sous les orteils. Dans tous les cas, I’incertitude est inférieure a quelques
pourcents.

Influence de I’épaisseur du milieu élastique

La forme interne du pied est indépendante de I’épaisseur du milieu élastique. Ci-apres deux
exemples de calcul de la forme interne du pied. Le premier sur une semelle en cuir d’une
épaisseur de 2 mm, Figure 58 et le deuxieme sur un matériau élastomere d’une épaisseur de
8 mm, Figure 59.

Dans les deux cas, la forme interne du pied est identique. Pour les pieds nus ou sur une
semelle en cuir, le talon et I’avant du pied sont les plus sollicités. Une semelle de 8 mm
permet de mettre en évidence les zones d’appui moins sollicitées qui n’apparaissent pas pied
nu. Néanmoins, la forme interne du pied est la méme (ne pas se laisser abuser par les échelles
de couleur différentes des figures).

Figure 58 : Forme interne calculée pour Figure 59 : Forme interne calculée pour
un pied sur une semelle en cuir d’épaisseur pied sur un matériau élastomere d’épaisseur
2 mm. 8 mm.
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Comparaison entre différents sujets

Dix sujets se sont prétés aux expériences. Il leur est demandé de ce mettre debout pieds nus
sur les semelles en cuir d’une épaisseur de 2 mm. Les formes internes des pieds sont
calculées. Nous nous sommes ici volontairement limité a présenter 4 sujets représentatifs des
différents participants. Les 4 sujets apparaissent de facon récurrente dans les différents
chapitres.

Les principales caractéristiques sont rassemblées dans le Table 2. 1l s’agit d’une femme et
trois hommes de pointures 36, 40, 41 et 46 selon la taille européenne.

L’épaisseur du milieu élastique est fixée a 5 mm. L’altitude maximale est entre 4.5 et
5.5 mm.

Sujet | sexe | 4ge | Poids | Pointure
(kg)
1 F 42 46 36
2 H 67 73 40
3 H 30 64 41
4 H 25 105 46

Table 2 : Sujets récurrents.

A partir des formes internes des pieds de chaque sujet, on peut identifier les zones d’appuis
et le type de pied. La Figure 60 et la Figure 61 montrent des formes internes de pied courantes
avec des zones d’appui au niveau de I’avant pied et du talon. La Figure 62, présente des zones
d’appui trés localisées au niveau du talon, du premier métatarse et du cinquieme.

Au contraire, sur Figure 63 le maximum de I’appui antérieur se situe entre le deuxieme et
le troisieme métatarse.

Le calcul de la forme interne du pied a partir des cartes des pressions plantaires peut aider
au diagnostic des anomalies plantaires. Elle peut étre utile a la conception des semelles
compensées ou des chaussures médicales chargées de réduire les pics de pressions plantaires
et de soulager le patient.
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Figure 62 : Sujet 3. Pointure 41. Figure 63 : Sujet 4. Pointure 46.

4.2 Calcul de I’assiette du pied

Pour le systeme F-Scan.

Considérons la posture i, la compression en tous point kK, zCik , dépend de I’assiette z;. La
compression de chaque point et a chaque pas de temps, est donnée par :
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k k
Lei =Zis T kg (3-10)
ol la forme interne du pied, z/, a été déterminée a partir des cartes de pressions.

Pour les trois capteurs virtuels

Les capteurs virtuels utilisent 9 pixels de F-Scan pour simuler un capteur. Les pressions
sont mesurées par trois capteurs par pied. Les positions des capteurs par rapport au pied sont
connues. Et donc la position relative de chaque capteur par rapport aux autres est connue.

L’assiette du pied se déduit des trois pressions j=1...3. La pression sur chaque capteur,

f.), est la somme des pressions des 9 pixels. Elle permet de connaitre I’écrasement z.) au-
dessus de chaque capteur :

, i
o) = epais-{l—exp(— LD (3-11)
raid.

La forme interne du pied zj; est connue. En connaissant la position de chaque pixel du
capteur j, on déduit la forme interne moyenne du pied au niveau du capteur z). A partir de

ces données, I'assiette du pied z., est donnee par :

i j
Lpsi = Lcy — s
. 3-12
a-X.+bh-y +c =z.)+2) (3-12)
i j i y] i Ci IS

Les paramétres de Iassiette du pied (a ;b ;c,) sont déterminés a chaque pas de temps
i=1..M a partir des pressions des trois capteurs. Résolution de trois équations a trois
inconnues. La méthode de simulation des profils de pressions a partir de trois capteurs est
détaillée dans I’annexe 2.

4.3 Calcul de la carte de pression

Connaissant I’assiette déterminée a partir des capteurs virtuels et de la forme interne a
partir de F-Scan, on peut calculer directement la carte de pression pour cette assiette a partir
du modeéle du pied présenté au chapitre 1.

Les mesures sont effectuées pour tester la méthode et valider la possibilité d’extrapoler les
cartes de pression a partir de trois capteurs par pied. Pour chaque assiette du pied, les
cartographies de pression plantaires sont calculées en temps réelle a partir des pressions des 3
capteurs et comparées a celle directement mesurées avec F-Scan.
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Figure 64 : Cartographies des pressions plantaires du pied gauche et droit mesurées avec F-
Scan et simulées avec trois capteurs virtuels.

La Figure 64 montre les cartes de pressions des deux pieds pour une méme assiette. On
peut constater I’accord entre cartes mesurée et simulée.

Dans cet exemple, les maximas de pression mesurées et simulées sont de I’ordre de
0.5 daN/pixel. Les pressions sous les orteils n’apparaissent pas dans cette position.

L’erreur moyenne sur chaque pixel entre carte simulée et cartes mesurée est de
0.01 daN/pixel avec un écart-type de 0.005 daN/pixel.

Dans ce qui précéde les mesures ont été effectuées pieds nus en position debout sur un plan
horizontal. Dans ce qui suit les mesures seront faites pour des pieds chaussés en marche.

Cas de la marche

5.1 Forme interne du pied dans une chaussure

La semelle instrumentée doit étre utilisée en mode ambulatoire. La semelle doit donc
pouvoir étre insérée dans la chaussure pour générer la cartographie des pressions plantaires
durant la marche ou en position debout.

Durant la marche, les pressions plantaires sont réparties sur les différentes zones du pied,
d’ou la possibilité de calculer la forme interne du pied qui permettra par la suite de calculer
les cartes de pression plantaire a partir des mesures des 3 capteurs.

Des mesures ont été effectuées sur vingt sujets. Chacun porte ses propres chaussures
(chaussure de ville, chaussure de sport, chaussure a talon haut...) dans lesquelles sont insérées
les semelles F-Scan. Chacun marche prées de 100 pas.
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Dans ce qui suit, nous présentons les résultats pour les sujets 1, 2 et 4. Le sujet 1 est une
femme qui porte des chaussures a talons hauts de taille 36. Les sujet 2 et 4 sont des hommes
de pointures respectives de 40 et 46.

A titre indicatif et pour comparaison avec les formes internes mesurées pied nu, la Figure
65 montre le calcul de la forme interne pour les trois sujets portant chaussures. Nous
rappelons que pour des pieds dans des chaussures, les formes internes calculées ne servent
que de calcul intermédiaire a la génération de cartes de pression et n’ont pas d’interprétation
directe.

Du fait de la chaussure et des chaussettes, il apparait des points aberrants, pliures de la
chaussette ou de la semelle F-Scan qui s’adapte mal aux déformations sphériques. Des
compressions latérales sont visibles sur les figures.

Les semelles en cuir instrumentées sont congues pour s’adapter a I’intérieur des chaussures
et ne devraient pas présenter ce défaut.

Concernant la femme portant des chaussures a talon haut, la forme de la semelle modifie
I’appui du pied. Le milieu du pied n’est pas impliqué dans I’appui. Les zones d’appui sont
réduites au niveau du talon et de I’avant du pied.

Pointure 36 Pointure 40 Pointure 46

Figure 65 : Forme interne du pied dans les chaussures : sujets 1, 2 et 4.

5.2 Cartes de pression plantaire

Considérons le déroulement d’un pas correspondant a la forme interne du sujet 2 de la
Figure 65. La Figure 66 compare les cartes de pression mesurées avec F-Scan et calculées a
partir de 3 capteurs virtuels pour trois positions du pied lors du déplacement des pressions du
talon vers I’avant. Bien que la forme interne calculée n’ait rien de morphologique, semble
bruitée et fasse apparaitre des pressions latérales, les cartes de pression simulées sont presque
a I’identique des mesures effectuées par F-Scan.

Dans cet exemple, le maximum de pression mesuré et simulé est de I’ordre de
1.4 daN/pixel.
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Figure 66 : Cartographies des pressions plantaires du pied gauche durant la marche, F-Scan
et modele a trois capteurs virtuels.

La méthode permet donc un suivi ambulatoire durant les activités journalieres. En fonction
de la répartition des pressions et de leurs amplitudes, cette méthode offre au patient et au
médecin la possibilité d’un suivi et diagnostic a distance.

Jusqu’a présent, des capteurs virtuels ont été utilisés. Dans ce qui suit, nous présentons les
résultats obtenus avec le prototype de semelles instrumentées que nous avons développé.
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6 Cartographie des pressions plantaires a partir de trois capteurs

Dans ce qui précéde, on a présenté I’extrapolation des cartographies des pressions
plantaires a parti de trois capteurs virtuels. Dans ce qui suit, la méthode est utilisée a partir des
mesures fournis par les semelles instrumentées (voir chapitre 2).

La forme interne du pied reste la méme étant donné qu’elle est calculée directement des
pressions enregistrés avec F-Scan. La raideur du milieu élastique au-dessus des capteurs est
calculée par la méme méthode que celle utilisée pour les pixels de F-Scan, lors de la
détermination de la forme interne du pied (la raideur dépend de la surface du pixel de F-Scan
ou de celle du capteur).

Les cartographies des pressions plantaires sont calculées en temps réel pour chaque assiette
du pied déterminée a partir des forces mesurés par les capteurs des semelles instrumentées. La
Figure 67 compare les cartes mesurées avec F-Scan et a partir des semelles instrumentées
pour le sujet 2.

F-Scan 3 capteurs F-Scan 3 capteurs
0.35 . 0.7
0.3 0.6
L1025 0 105 9
(1] (1]
A A
) )
102 2 104 2
<Y <Y
= =
=) =)
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@ @

0.1 0.2

0.1

Pied gauche Pied droit

Figure 67 : Cartographies des pressions plantaires du pied gauche et droit mesurées avec F-
Scan et simulées avec la semelle instrumentée a trois capteurs.

Les cartes du pied droit montrent des pressions réparties sur la totalité du pied. Une légére
différence entre les résultats des deux systémes peut étre observée au milieu du pied. Elle est
de faible contribution. Pour le pied gauche, les cartes sont indiscernables.

Pour chaque pixel, I’écart quadratique moyen, entre les cartes mesurées et calculées, est de
I’ordre de 0.05 daN/Pixel. Cette erreur est établie a partir d’un ensemble de 1500 cartes de
pression correspondant a des assiettes différentes.

Cing sujets se sont prétés a plusieurs séries de mesures avec les semelles instrumentées
afin de les tester. Les deux semelles instrumentées utilisées étaient les mémes pour tous les
sujets quelle que soit leur pointure.
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Durant la phase d’apprentissage, il faut que le pied ne glisse pas par rapport a la semelle F-
Scan, afin de ne pas faire d’erreur sur la forme interne du pied. Néanmoins, nous avons vu au
chapitre 1 qu’un décalage de plus ou moins 5 mm ne perturbe pas la mesure. Cette condition
est remplie pour un pied tenu par la chaussure. C’était le cas également pour les mesures
effectuées durant la marche.

Calcul du CoPT a partir des cartes de pression calculées

7.1 Calcul du CoPT, capteurs virtuels

Le chapitre 2, traite du calcul du centre de pression CoPT a partir des moments et des
forces totales mesurées sur chaque pied par trois capteurs. Les résultats issus de trois capteurs
ont été comparés avec ceux calculés a partir des cartes de pression F-Scan.

Nous venons de voir que les cartes des pressions plantaires peuvent étre extrapolées pour
chaque pas de temps. Il est donc possible de calculer le déplacement du CoP a partir de ces
cartes de pression.

Les coordonnées du déplacement du CoPT sont calculées en position debout dans les
mémes conditions décrites au chapitre 2.

Les coordonnées du déplacement du centre de pression totale CoPT a partir de F-Scan et
des cartes extrapolés, sont données par :

Mx; - 086 + Mx; 006y, — My -sin 6 + My, -sin6,  Ax (FD ~F,

CoPT — 5
Fy +F 2 (Fy+F ]
D + G D G (3_13)

My, - C0S6, + My}, - c0s 8, + Mx;, -sin 6 — MxY, -sin 6,
Yeorr = F
D +FG

Les mesures sont effectuées en position debout et les pieds écartés de 22 cm. Comme au
second chapitre, il est demandé au sujet de forcer le déplacement du CoPT latéralement et
antérieurement pour une phase d’apprentissage. Puis de rester debout avec les yeux fermés
pour mesurer les petits déplacements. Notre objectif est de comparer la méthode des formes
linéaire du premier chapitre, et les résultats obtenus en calculant les coordonnées du CoPT a
partir des cartes de pressions extrapolées.

Les résultats sont comparés avec F-Scan. La Figure 68 montre le stabilogramme du
déplacement forcée du CoPT pendant 30 s. La courbe bleue en arriere-plan est obtenue a
partir des cartes de pressions de F-Scan, la courbe rouge au premier plan est obtenue avec les
extrapolations obtenues a partir des trois capteurs virtuels par pied. Le déplacement médio-
latéral est de I’ordre de 18 cm. Le déplacement antéropostérieur oscille de 14 cm entre les
talons et I’avant des pieds.
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Figure 68 : Grand déplacement. Figure 69 : Maintien de I’équilibre.

La Figure 69 montre le stabilogramme du déplacement du CoPT pour les yeux fermés
pendant 10 secondes. Le déplacement médio-latéral est faible de I’ordre de 3 cm. En I’absence
de la vision, les repéres spatiaux sont réduits ce qui génére une faible divagation du CoPT
essentiellement dans le déplacement antéroposterieur.

Les résultats montrent que le CoPT calculé a partir des cartes de pressions extrapolées
présente des écarts. En comparant avec F-Scan, on constate un décalage entre les deux
courbes de 1 cm.

7.2 Calcul du CoPT, semelles instrumentées

Le déplacement du centre de pression est calculé a partir des cartes de pression extrapolées
des mesures issues des prototypes de semelles instrumentées. La Figure 70 compare les
grands déplacements et la Figure 71 compare le maintien de I’équilibre yeux fermés. F-Scan
en bleu, cartes extrapolées en rouge.
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Figure 70 : Grand déplacement. Figure 71 : Maintien de I’équilibre.

Les résultats sont moins bruités que ceux issus des capteurs virtuels, grace au filtrage. Le
petit décalage entre les stabilogrammes subsiste.
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Le calcul du stabilogramme par cette méthode passe par la détermination de la forme
interne de chaque pied, la mesure des pressions par les capteurs, I’extrapolation des pressions
pour enfin calculer le CoPT a partir des pressions. Pour calculer le déplacement du CoPT, il
vaut mieux utiliser la méthode exposée au premier chapitre, basée sur les formes linéaires qui
est simple, rapide et cumule moins d’étapes donc moins d’erreurs.

Conclusion

Dans ce chapitre, le modele numérique du pied du chapitre 1 a permis de développer une
meéthode d’extraction de la forme interne du pied et de la raideur du milieu élastique a partir
des cartographies de pressions plantaires. L’assiette déterminée a partir de la semelle
instrumentée permet d’extrapoler les cartes de pressions plantaires, en utilisant le modele. La
carte des pressions plantaires pourra étre générée en suivi ambulatoire.

Les cartes de pression extrapolées nous ont permis de calculer le déplacement du centre de
pression. Cette méthode de calcul du stabilogramme présente plus d’erreur que la premiére
méthode, développée dans les chapitres 1 et 2, basée sur I’utilisation de formes linéaires pour
décrire la force totale et les moments. De plus, cette premiere méthode ne nécessite aucune
connaissance de la position des capteurs et des paramétres du modele du pied.

Néanmoins, I’intérét de la méthode développée dans le présent chapitre est I’extrapolation
des cartes de pressions en temps réel en position debout statique et durant la marche.

Par la suite, la semelle instrumentée sera utilisée dans I’étude de I’équilibre dynamique et
de I’asservissement de I’équilibre physiologique présentée dans les chapitres suivants.
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Chapitre 4. Analyse expérimentale

de I’équilibre dynamique

1 Introduction

A I’équilibre le centre de masse n’est pas fixe. Le corps et plus précisément le centre de
masse oscille en permanence. Quel que soit le déplacement du corps, en grand ou en petit
mouvement, les oscillations sont le résultat du maintien de I’équilibre.

Dans les chapitres précédents, nous nous sommes intéressés tout d’abord a la modélisation
du pied, puis a la mesure du déplacement du CoPT avec un nombre limité de capteurs. 1l a été
VU qu’un changement de I’assiette faisait varier la position du CoPT sous les pieds. Le
maintien de I’équilibre est assuré par I’action sur I’assiette du pied qui a son tour change la
position du CoPT.

A partir des mesures expérimentales des pressions plantaires réalisées précédemment, nous
disposons des enregistrements du déplacement du CoPT de différents sujets. Nous pouvons
observer que le déplacement du CoPT en fonction du temps présente de faibles oscillations
périodiques. Dans ce chapitre, notre propos est d’identifier ces oscillations et de les
interpréter.

Le CoPT a été mesuré avec le systeme F-Scan et a partir des semelles instrumentées avec 3
capteurs résistifs par pied sur le sujet 2.

L’ observation d’un agrandissement des mesures du CoPT issues de F-Scan pour les grands
déplacements, antéropostérieur et médio-latéral, Figure 72, semblent présenter de faibles
fluctuations périodiques autour d’une valeur moyenne.

Un filtrage du signal de déplacement du CoPT doit permettre de séparer la courbe
moyenne et les oscillations autour de cette courbe.
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Figure 72 : CoPT (cm) en fonction du temps, (s), suivant x en jaune et y en rouge. (F-Scan)

2 Extraction des oscillations posturales

La courbe moyenne du déplacement du CoPT est obtenue numériquement avec un filtre
passe bas a la fréquence de 2 Hz. La méthode est similaire a celle détaillée dans le chapitre 2
sections 4.1.2 pour éliminer le bruit des capteurs a plus haute fréquence.

La Figure 73 montre les courbes moyennes du déplacement du CoPT en jaune suivant x et
en rouge suivant y. Les mesures présentées Figure 72 sont en bleu. Des oscillations

apparaissent autour des courbes moyennes.
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Figure 73 : CoPT suivant x et y en fonction du temps. Les mesures sont en bleu et les courbes
moyennes en jaune suivant x et en rouge suivant y. (F-Scan)

Les courbes de déplacement du CoPT sont issues simultanément du systéme F-Scan et des
semelles instrumentées. Dans ce qui suit, on présente une comparaison des résultats obtenus
avec les deux systemes.

La Figure 74 et la Figure 75 montrent les courbes du déplacement du CoPT mesurées
pendant 50 secondes, respectivement, avec F-Scan et les semelles instrumentées. Les mesures
effectuées avec les deux systémes sont synchronisées ce qui permet d’effectuer une
comparaison temporelle. Sur les figures, les courbes d’origine de déplacement du CoPT sont
présentées en bleu. Les courbes moyennes des déplacements antéropostérieurs sont en rouge
et en jaune pour les déplacements médio-latéraux. Les 30 premiéres secondes correspondent
aux grands déplacements volontaires de la phase d’apprentissage ; les 20 derniéres secondes
correspondent au maintien de I’équilibre statique les yeux fermés (Figure 47 et Figure 48 du
chapitre 2).

L’amplitude du déplacement du CoPT est de I’ordre de 10 cm en antéropostérieur et 20 cm
en médio-latéral pour les grands déplacements. Par contre les petits déplacements sont de
I’ordre de quelques cm dans les deux directions. Les oscillations sont présentes tant pour les
grands que pour les petits déplacements.

Les courbes moyennes du CoPT semblent identiques quel que soit le systeme.
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Figure 74 : Déplacement du COPT mesuré avec F-Scan.
Courbe moyenne en rouge suivant y et en jaune suivant x.
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Figure 75 : Déplacement du CoPT mesuré avec trois capteurs par pied.
Courbe moyenne en rouge suivant y et en jaune suivant x.

Nous allons nous intéresser aux oscillations autour des positions moyennes du CoPT que
nous appellerons « oscillations posturales ». Ces courbes d’oscillations sont obtenues par

soustraction des courbes moyennes aux mesures.
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Observations

Nous comparons les résultats obtenus avec chacun des systéemes. La Figure 76 montre les
oscillations médio-latérales pour F-Scan, la Figure 77 pour les semelles instrumentées. De
méme les Figure 78 et Figure 79 montrent les oscillations antéropostérieures pour chacun des
systemes.

On constate tout d’abord que les deux systemes donnent des résultats quasi identiques. Les
oscillations présentent une période quasi constante et une amplitude fluctuante. La période est
de I’ordre de 1 s pour les deux directions de déplacement du CoPT.

Sur les figures, on constate clairement des pics dans I’oscillation. En comparant avec le
comportement et le déplacement du sujet durant les mesures, on peut en déduire que ces pics
sont dus aux corrections brutales de I’équilibre du sujet quand le CoPT bascule trop vers
I’avant du pied ou sur le coté. Dans ce cas, le systeme nerveux réagit rapidement pour
maintenir I’équilibre si le corps est loin de la posture souhaitée. Pour les grands déplacements,
la posture souhaitée décrit un cercle, tandis que les petits déplacements correspondent aux
fluctuations autour d’une posture de référence fixe, mais yeux fermés.

Commentaires

Les oscillations posturales mesurées en position debout avec les yeux fermés ont une
amplitude inférieure a 0.5 cm latéralement et antéropostérieurement. L’amplitude des
oscillations dans les deux directions dépend de la stratégie de maintien de I’équilibre utilisée.

En tournant autour des chevilles, donc antéropostérieur, les oscillations sont plus rapides
en comparaison avec les oscillations médio-latérales autour des hanches. Ceci vient du fait
que I’écart entre les deux pieds est de I’ordre de 20 cm ce qui correspond sensiblement a la
largeur des hanches. Dans ce cas, les hanches agissent peu pour maintenir I’équilibre. Par
contre, la fréquence des oscillations antéropostérieures est plus importante parce que le
maintien de I’équilibre se fait autour des chevilles.

Les pieds ont une longueur totale de 26 cm et une largeur de 10 cm. Les chevilles sont a
une distance de 5cm de I'arriere du pied. Mais en fait les distances de la cheville aux
métatarses et au talon sont beaucoup plus faibles et définissent une zone de stabilité d’une
longueur totale de I’ordre de 16 cm.

Donc les moments appliqués au niveau des chevilles sont importants et dépendent de la
distance entre la cheville et la position du CoPT. Alors, maintenir le centre de masse (qui est a
une hauteur de prés de 1 m) en équilibre sur les deux pieds demande moins d’effort
latéralement au niveau des hanches qu’autour des chevilles antéropostérieurement.

Sur les figures, les bruits de mesure obtenus par filtrage sont tracés en bleu. Les signaux
issus de F-Scan sont bruités du fait de I’alimentation USB et la chaine de mesure. L’amplitude
des bruits est importante. Filtrer ces bruits de mesure en temps réel est délicat vu le nombre de
capteurs de chaque semelle de F-Scan (954 capteurs). Donc au lieu de filtrer les signaux des
capteurs, on a filtré le signal du CoPT. Les mesures issues de nos semelles instrumentées
présentent moins de bruit grace au filtrage des signaux de chaque capteur effectué en temps
réel (voir chapitre 2).
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Figure 77 : Oscillations en déplacement médio-latéral en jaune, bruit en bleu.
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Figure 78 : Oscillations en déplacement antéropostérieur en jaune, bruit en bleu.
Systeme F-Scan.
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Figure 79 : Oscillations en déplacement antéropostérieur en jaune, bruit en bleu.
Semelles instrumentées.

La comparaison des résultats obtenus a partir du systéme F-Scan avec ceux obtenus a partir
des semelles instrumentées montrent un parfait accord. Les fréquences sont totalement
identiques. Les écarts en amplitude sont inférieurs au millimétre.
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3 Stabilogramme

Les oscillations posturales sont extraites du déplacement temporel du CoPT. Les résultats
permettent de visualiser le comportement du corps dans le maintien de I’équilibre médio-
latéralement et antéropostérieurement. Ceci permet de connaitre la stratégie utilisée lors de la
recherche de I’équilibre. Par contre, ces résultats ne fournissent aucune indication sur la
posture du corps et le déplacement du centre de masse.

Pour ce faire, on présente le déplacement du centre de pression totale, le stabilogramme, en
Figure 80 pour le systéme F-Scan, et en Figure 81 pour les semelles instrumentées. Le
stabilogramme est en bleu, le déplacement du CoPT moyen sans les oscillations est superposé
en vert. Le CoPT moyen semble étre la projection au sol du déplacement du centre de masse.
Les oscillations posturales en bleu, raméne le centre de pression autour de la position
souhaitée a chaque fois qu’il y a une divagation qui I’en éloigne. Pour connaitre et détailler le
comportement du maintien de I’équilibre nous présentons par la suite les résultats trouvés sur
différents sujets.
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Figure 80 : Stabilogramme brut (en bleu) et filtré (en vert).
Systeme F-Scan.

86



Analyse expérimentale de I’équilibre dynamique

T
12 ;
= o
10 o = v -
5 ‘DD %g : 5= mg
8 : : dﬁj 1 ﬁ
j g I
8 o m the =
(S| o i
g ° : " y I
L o
O = :
o 4 T 1 T R SR £
Q F = H [
N Hog ET g ;
> s u g :
> k agm S0 m B |l Enl
o i H
[ ‘ | s
0 Oope® e ] g
My : ijﬂmﬁ
DDDD e g o oEma
2 =

-10 -8 -6 -4 2 0 2 4 6 8 10
X CoP (cm)

Figure 81 : Stabilogramme brut (en bleu) et filtré (en vert).
Semelles instrumentées.

Pour I’instant, on a comparé les oscillations extraites a partir de F-Scan et des semelles
instrumentées. Les résultats ne montrent aucune différence entre les oscillations issues des
deux systemes. Les oscillations extraites des mesures effectuées avec les semelles
instrumentées sont moins bruitées. Vu la simplicité d’utilisation des trois capteurs, on
présente dans ce qui suit les résultats expérimentaux des oscillations posturales de différentes
sujets mesurées avec nos semelles instrumentées.

Maintien de I’équilibre

Le filtrage du signal du déplacement du CoPT nous a permis de mettre en évidence les
oscillations posturales. Le systéeme nerveux assure I’équilibre postural a partir des
informations provenant des yeux, de I’oreille interne et des sensations somatiques plantaires.

Pour mieux comprendre le maintien de I’équilibre, des mesures du CoPT sont faites sur 9
personnes. Les sujets se sont prétés pour effectuer des mesures en position debout yeux ouvert
et yeux fermés pendant prés d’une minute.

Il s’est avéré compliqué de tester I’effet de chaque sensation sur I’équilibre. Nous ne
disposons pas de technique pour réduire les sensations somatiques ou la perception de
I’accélération au niveau de I’oreille interne. Pour cela, nous nous limitons dans nos mesures
en testant I’effet des yeux sur le maintien de I’équilibre.

Les mesures effectuées sur les 9 personnes montrent que les périodes d’oscillations
posturales mesurées sont entre 1 s et 1,3 s. Ce qui correspond a une fréquence entre 0,8 Hz et
1 Hz. La fréquence de I’oscillation posturale est liée a la vitesse de la réaction physiologique.

Dans ce qui suit nous détaillons les résultats des mesures expérimentales en fonction de
I’anatomie de chaque sujet
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4.1 Déplacement du CoPT yeux fermés

Dans cette partie, le déplacement du CoPT s’effectue les yeux fermés. Une comparaison
est effectuée sur les mesures enregistrées pour les quatre personnes dont on a présenté
précédemment les formes internes de leurs pieds.

mm

Figure 83 :

Figure 84 : Sujet 3. Pointure 41. Figure 85 : Sujet 4. Pointure 46.

Comme on I’a déja précisé, les formes internes interviennent fortement dans le maintien de
I’équilibre. Donc pour comprendre la différence dans le déplacement antéropostérieurs du
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CoPT, nous devons connaitre les appuis plantaires de chaque sujet, qui sont définis dans notre
étude par la forme interne du pied. Les formes internes des pieds de chaque sujet ont été
présentées dans le chapitre 3. Elles sont rappelées sur les Figure 82, 86, Figure 84 et Figure
84.

Le premier sujet a une forme interne du pied présentant une zone d’appui avant vers
I’extérieur de pied. 11 s’agit d’une femme marchant d’habitude avec des talons.

Le deuxieme sujet possede une forme interne du pied dont les zones d’appui sous le talon
et I’avant du pied différenciées du milieu du pied. L appui avant est plutét vers I’intérieur du
pied.

Le troisieme sujet présente des zones d’appui tres localisées au niveau du talon, le premier
et le cinquieme métatarse.

Le quatrieme sujet, présente un appui avant concentré entre le deuxieme et le troisieme
métatarse.

Durant les mesures, la position des pieds est fixée: Ax=20cm, Ay=0cm et
0, =0, =10°.

Sujet1 |
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Figure 87 : Déplacement du CoPT dans le temps des 4 sujets.
Antéropostérieur en rouge, médio-latéral en jaune.
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Ci-dessus, (Figure 87), sont présentés le déplacement du CoPT des quatre sujets en
fonction du temps. Les mesures sont en bleu. Le déplacement antéropostérieur moyen en
rouge et le déplacement médio-latéral moyen en jaune. Dans un premier temps nous ne nous
intéressons qu’au CoPT moyen.

En comparant le déplacement du CoPT des sujets, on constate que chacun a un équilibre
trés différent. L’amplitude des déplacements antéropostérieurs, en rouge, varie largement d’un
sujet a I’autre. Par ailleurs, le CoPT subit une Iégere divagation antéropostérieure, en rouge et
medio-latérale en jaune.

Les résultats expérimentaux sont synthétiseés dans la Table 3. Nous avons porté les valeurs
moyennes antéropostérieure et médio-latérales, ainsi que les variations autour de celles-ci en
retirant les divagations lentes.

Sujet | sexe | age | Poids | Pointure | XCoPT | AXCoPT | YCoPT | AYCoPT
kg (cm) (cm) (cm) (cm)
1 F 42 46 36 -1,5 0,2 5 0,5
2 H 67 73 40 1,5 0,8 2,5 1,5
3 H 30 64 41 0,5 0,2 5 0,5
4 H 25 105 46 -1,5 0,2 3 3

Table 3 : Mesures expérimentales du déplacement du CoPT.

Les sujets ont les yeux fermés et favorisent naturellement leur posture de moindre effort.
Les sujets 1 et 4 s’appuient plutdt sur le pied gauche. Au contraire les sujets 2 et 3 ont une
tendance d’appui sur le pied droit.

Le deplacement medio-latéral, suivant I’axe x, correspond & la rotation autour des hanches.
L’amplitude absolue du déplacement du CoPT est inférieure a 5 mm pour les sujets 1, 3 et 4.
Cette amplitude est faible par rapport a I’écart entre les deux chevilles Ax qui est de I’ordre
de 20 cm. L’équilibre médio-latéral est donc stable. Le sujet 2 présente une oscillation de
8 mm corrélée a un important déplacement antéropostérieur.

Contrairement au déplacement médio-latéral, le déplacement antéropostérieur est trés
différent entre les sujets. La position moyenne d’équilibre des sujets 1 et 3 se situe treés a
I’avant de la cheville, sensiblement le milieu du pied. L’amplitude du déplacement est treés
faible de I’ordre de 5 mm.

Par contre, la position moyenne antéropostérieure des sujets 2 et 4 se situe plus prés de la
cheville avec des amplitudes du déplacement respectivement de 1,5 cm et 3 cm. En particulier
le dernier sujet déplace son centre de pression du talon vers le milieu du pied pour maintenir
son équilibre. Ceci est inhabituel parce que les personnes tiennent généralement leur équilibre
plus en avant de la cheville pour garantir la conservation du CoPT a I’intérieur du quadrilatere
de stabilité optimale.
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Essayons de relier I’oscillation du CoPT avec les caractéristiques anatomiques de chaque
sujet.

L’écart entre les principaux points d’appuis semble favoriser un équilibre stable. Parmi les
quatre sujets, le troisieme sujet présente la meilleure stabilité. La forme interne du pied de ce
sujet présente trois points d’appuis bien définis ce qui semble permettre une stabilité
maximale et une sensation somatique optimale. Le premier sujet présente également une
bonne stabilité du déplacement antéropostérieur. La forme interne de pied présente des appuis
localisés sur I’extérieur de I’avant du pied et au talon.

Le deuxiéme sujet, plus agé, présente un plus grand déplacement antéropostérieur. La
forme interne de pied présente des appuis répartis entre I’avant du pied et le talon. L appui sur
I’avant du pied est localisé a I’intérieur du pied.

Enfin le quatrieme sujet appuie sur le talon et le milieu de I’avant du pied. Les zones
d’appui sont réduites. Les oscillations sont plus importantes. Les sensations somatiques sont
assurées par deux zones d’appuis en comparaison avec trois zones chez le troisieme sujet.
Avec une pointure de 46, la distance entre les deux zones d’appui est importante. Le maintien
de I’équilibre du quatriéme sujet est le moins stable en position debout yeux fermés.

En conclusion, le maintien de I’équilibre est plus stable avec des zones d’appui séparées et
bien localisées. La focalisation des zones d’appui augmente les pics de pression ressentie et
augmente la sensibilité des sensations somatiques.

4.2 Position de I’équilibre

Le corps cherche a rester en équilibre autour d’une posture de référence. Les oscillations
posturales sont la consequence des corrections de 1’équilibre. Les Figure 88, Figure 89, Figure
90 et Figure 91 montrent le stabilogramme mesuré, en bleu et celui du CoPT moyen, en vert.
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Figure 88 : Sujet 1. Stabilogramme. Figure 89 : Sujet 2. Stabilogramme.
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Figure 90 : Sujet 3. Stabilogramme.
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Figure 91 : Sujet 4. Stabilogramme.

Le CoPT se déplace largement dans les deux directions. Mais la position recherchée, chez
les quatre sujets, est serrée et ne dépasse pas le 1,5 cm suivant x. L’équilibre est assuré
essentiellement en oscillation antéropostérieur par la perception des sensations somatiques au

niveau du talon et I’avant du pied.

Les stabilogrammes montrent clairement la position moyenne du centre d’équilibre, en
particulier la répartition du poids sur les deux pieds, déplacement médio-latéral du centre de

pression.

4.3 Oscillations

On a vu par le stabilogramme de chaque sujet que les déplacements médio-latéraux sont
faibles. Ce sont les déplacements antéropostérieurs qui ont la plus grande amplitude. Les
oscillations posturales sont extraites pour les quatre sujets. Les figures ci-dessous présentent
les oscillations suivant x en jaune et y en rouge.
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Figure 92 : Oscillations posturales du sujet 1.
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Figure 93 : Oscillations posturales du sujet 2.
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Les caractéristiques des oscillations posturales sont présentées dans la Table 4.

Sujet | XCoPT (cm) | Période X (s) | YCoPT (cm) | Période Y (s)
1 [-0,5;0,4] 1,1886 [-0,45; 0,5] 1,2463

2 [-0,7;0,6] 1,3037 [-0,7;0,6] 1,2189

3 [-0,5; 0,45] 1,2247 [-0,2;0,2] 1,1929

4 [-0,6 ; 0,6]

pic-2 ;1,5

[-0,5;0,4] 1,2760 1,3292

Table 4 : Oscillations posturales.

Sur les quatre sujets, I’amplitude des oscillations médio-latérales est identique. Des
différences sont remarquées sur I’amplitude des oscillations antéropostérieures.

Une stabilité élevée est constaté chez le sujet 3. Les oscillations varient entre -0,2 cm et
0,2 cm, voir Figure 94. Ce qui veut dire que ce sujet ajuste son équilibre avec une perception
de 4 mm de I'oscillation du CoPT. L’équilibre dynamique de ce sujet est quasi statique.
Rappelons que la forme interne de ce méme sujet est spécifiée avec trois zones d’appui bien
précises qui assurent une sensation somatique optimale. Dans ces conditions, le sujet 3
béneficie de I’équilibre le plus stable.

En comparant les amplitudes des oscillations, I’équilibre du premier sujet vient en second
avec une amplitude des oscillations qui varient entre -0,45 cm et 0,5 cm, Figure 92.

On trouve que le deuxieme et le quatrieme sujet présentent des amplitudes proches qui
varient entre -0,6 cm et 0,6 cm. Avec les résultats de ces deux derniers sujets, un nouveau
phénomeéne est constaté dans leurs oscillations posturales. Des pics d’oscillations d’une
amplitude de 1 cm sont observés chez le deuxiéme sujet, voir Figure 93 et des pics qui
atteignent le 2 cm chez le quatrieme sujet Figure 95.

Pour comprendre ces pics, il faut préciser que le sujet 2 et le sujet 4 ont un déplacement
important du CoPT. Le systeéme postural agit rapidement et brutalement pour ramener le corps
vers son équilibre a chaque fois qu’il y a un éloignement de la position d’équilibre de
référence. D’ou les pics importants retrouvés dans les oscillations posturales de ces deux
sujets. Un exemple peut expliquer ce phénomene lorsqu’on appuie sur I’avant du pied ou sur
I’arriere du talon, I’équilibre est sur un point critique qui demande un réflexe rapide du
systeme postural pour assurer I’équilibre.

La fréquence des oscillations posturales calculée pour les quatre sujets est identique.
Suivant les déplacements médio-latéral et antéropostérieur, on a relevé une période de I’ordre
de 1,2 secondes qui correspond a une fréquence de 0,83 Hz.

Remarquons que toutes les mesures sont effectuées sur des personnes sans probleme
d’équilibre. A noter néanmoins que le sujet 2 est plus agé et fait partie des seniors. Pour juger
I’état de I’équilibre suivant la fréquence d’oscillation, il faudrait mener des mesures sur des
personnes souffrant de problemes d’équilibre.

L’augmentation réflexe de la fréquence d’oscillation est généralement considérée comme
un signe de perte d’équilibre. Il pourrait étre dd a un probléeme physiologique lié a I’oreille
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interne, les yeux ou la perte des sensations somatiques. Parfois la prise des médicaments
affecte I’équilibre qui se traduit sur la fréquence des oscillations posturales.

Conclusion

Le déplacement du CoPT est mesuré avec notre prototype de semelles instrumentées avec
trois capteurs par pied. Le filtrage du signal du CoPT nous a permis d’extraire les oscillations
posturales. Les mesures sont effectuées sur quatre sujets en position debout les yeux fermées
et une comparaison est établie entre eux.

La comparaison entre le stabilogramme mesuré et le stabilogramme moyen, permet de
connaitre la position de I’équilibre recherché duquel le systeme postural essaie de se
rapprocher en permanence.

L’étude des caractéristiques des oscillations posturales permet un diagnostic du maintien
de I’équilibre dynamique.

L’équilibre est géré par le cerveau. Pour tenter de rendre compte des observations
présentées lors de ce chapitre, nous développons un modéle de I’équilibre dynamique dans le
chapitre suivant. Ce modeéle tente de prendre en compte I’action du cerveau.
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Chapitre 5. Simulation de

I’equilibre

1 Introduction

Ce chapitre traite de I’équilibre statique et la conservation dynamique de I’équilibre.

Dans une premiére partie, nous nous penchons sur I’étude de I’équilibre postural en
position debout statique avant d’aborder la simulation de la conservation dynamique de
I’équilibre. Cet équilibre, au repos, est assuré par la répartition des forces sur les 2 pieds avec
le minimum d’effort [107]. L’équilibre statique est un équilibre parfait pour lequel toutes les
forces et les moments des forces s’annulent. L’équilibre statique existe en mécanique des
corps solides. En biomécanique, il permet d’étudier la répartition des forces en I’absence de
mouvement rapide ou de recherche d’équilibre. Le modele du pied, décrit dans le premier
chapitre, permet de générer la carte des pressions pour toute assiette du pied. A partir des
pressions, on déduit la force totale appliquée a chaque pied, ainsi que les différents moments.

Minimiser les efforts fournis par les muscles correspond a trouver les assiettes des pieds
qui satisfont I’équilibre tout en minimisant I’amplitude des moments. Le simulateur
développé est basé sur ce concept. Il utilise les formes internes de vrais pieds déduites des
mesures expérimentales.

La seconde partie traite de la recherche dynamique de I’équilibre. En position debout, le
corps est en oscillation permanente. Les oscillations posturales sont indicatives du systeme de
contre réaction humaine sur la stabilité. Pour comprendre I’effet des sensations somatiques,
visuelles et de I'oreille interne sur I’équilibre, on a développé un simulateur de I’équilibre
dynamique. Comme pour I’équilibre statique on utilise les résultats des mesures pour les
parametres du modéle des pieds.

2 Modele biomécanique

Physiologiquement, le maintien de I’équilibre en position debout est assuré par les muscles
des jambes (tibial antérieur, gastrocnémiens, solaire...) et les muscles des hanches
(adducteurs, tenseur du fascia latta). L’action des muscles assure la répartition de la force
totale sur chacun des pieds et la distribution des pressions plantaires. Dans I’équilibre médio-
latéral, ils agissent par déplacement des hanches, modifiant la répartition du poids total du
corps sur chacun des pieds. Dans I’équilibre antéropostérieur ils agissent par rotation du pied
autour de la cheville. Traduit dans notre modele, les muscles maintiennent I’équilibre en
agissant sur les hanches et les assiettes des pieds.

Le centre de masse du corps humain est situé en haut du bassin qui repose sur les deux
jambes, voir Figure 96. Pour décrire la position statique debout, on fait I’hypothése que les

97



Simulation de I’équilibre

genoux ne sont pas articulés. Donc le maintien de I’équilibre est assuré par les rotations des
pieds autour des chevilles et par la translation de la cheville en hauteur, suivant z, qui dépend
du mouvement des hanches.

Ainsi que le décrivent Bouisset, S., & Maton, B. (1999) [107], la posture debout
« commode » est définie par :

e Pieds tournés d’un angle d’une trentaine de degrés vers I’extérieur, les talons étant
distants de 20 cm environ;

e Membres supérieurs pendant naturellement le long du corps ;
e Fixation visuelle d’un point a I’infini, afin de déterminer la position de la téte ;
e Appui également réparti sur les deux pieds ;

e Muscles aussi relachés que possible.

N H=172cm

- 100 (0,58 H)

————
e —

Figure 96 : Modele simplifié du corps humain a I'équilibre statique.

La répartition des forces sur chaque pied dépend de la position du corps et des pieds au sol,
voir Figure 97. Le déplacement médio-latéral suivant x est défini par I’orientation du bassin.
En position debout statique, I’origine des coordonnées sur le sol (0) est définie par le milieu
des articulations des hanches (bassin), voir Figure 97 et Figure 98.

Le déplacement antéropostérieur suivant I’axe y est la perpendiculaire a I’axe x.
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Figure 97 : Modélisation de la posture.

La projection du milieu de la cheville est C, voir Figure 98. L’écart entre les pieds est
donné par Ax et Ay. La cheville définit le centre des coordonnées internes du pied. La

direction interne y’ est suivant I’axe passant par la cheville et le deuxiéme métatarse. L’axe
interne x’ est son perpendiculaire.

Les pieds sont tournés vers I’extérieur ou vers I’intérieur. Cette position est décrite par
I’angle 6 ,,, entre I’axe du pied y , et I’axe principal y (G pour le pied gauche et D pour le
pied droit). Le pied est supposé étre tourné vers I’exterieur si 65, >0 et tourné vers

I"intérieur si 6; , < 0.(Voir Chapitre 2 section 2.2.1).

Remargue préliminaire :

En position debout, la rotation 6, , ne peut pas s’effectuer autour de I"articulation de la
cheville ni du genou. La rotation 6, , provient de la rotation du col du fémur au niveau des

hanches. Par I’effet des muscles et des ligaments, au minimum d’effort, les rotations de la
jambe droite de et de la jambe gauche sont opposées et de méme amplitude ce qui correspond
a I’annulation des moments. Aussi, dans nos notations, au minimum d’effort 6, =6,. Ceci

est vrai naturellement en I’absence de déformation du pied ou de la cheville.
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Figure 98 : Systéeme de coordonnées des pieds.

3 Modélisation de I’équilibre statique

Pour maintenir I’équilibre, deux stratégies interviennent aux niveaux des chevilles et des
hanches [22], [23].

Les muscles antérieurs et postérieurs des jambes, contrdlent I’équilibre antéropostérieur au
niveau des chevilles.

Les hanches maintiennent le corps en équilibre médio-latéral, par les muscles des cuisses,
adducteurs, tenseur du fascia latta.

3.1 Equilibre medio-latéral et antéropostérieur

Le probleme consiste a calculer les parametres des assiettes, ag,, bgp €t Cgp, Qui
satisfont les bilans des moments et des forces avec le minimum d’effort suivant le
déplacement médio-latéral et antéropostérieur.

Le déplacement des hanches répartit la force totale sur chacune des chevilles. Le moment
suivant x dépend de la répartition des forces sur chacune des chevilles et des moments suivant
x autour des chevilles. Le moment, suivant x, autour de chevilles se décompose suivant x; , et

Yo €n fonction de 6, (Voir Chapitre 2 section 2.2.2). Au minimum d’effort le moment

autour de la cheville, suivant x, est nul. Ceci est Vérifié tant que le centre de masse est situé
entre les deux chevilles. Compte tenu des faibles valeurs de 6, , ceci revient a négliger le

moment autour de la cheville suivant xg ,, .
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L’équilibre antéropostérieur dépend des moments, suivant y. Pour la recherche du
minimum d’effort, nous cherchons a annuler les efforts antéropostérieurs des hanches. Sous
cette condition, I’équilibre antéropostérieur est assuré par les moments des pressions
plantaires, suivant y, autour de chacune des chevilles. Générer un moment suivant y autour de
la cheville, correspond a exercer un couple sur la jambe. Les couples des deux jambes
s’annulent puisqu’il n’y a pas de rotation du bassin.

Le probléme revient donc a rechercher les assiettes qui assurent :

1. Larépartition de la force totale sur chaque pied suivant x.

- X
Fo = € _.F etk =
Xp — Xg Xp = Xg

F (5-1)

2. L’absence de couple aux chevilles suivant x.

N N
Z(Xé—XG)-kazo, Z(XE_XD)'ka:O (5'2)
k=1 k=1
N N
3. Lasomme des couples suivant y est nulle. > y¢ - f& +> yp- fy =0 (5-3)
k=1 k=1
N N
4. Les couples suivant y sont minimum. [>"ys - f5 =" ys - f&|=min (5-4)

k=1 k=1

La solution est obtenue par méthode dichotomique. Le modele du pied fournit la relation
entre assiette et répartition des pressions en fonction de la forme interne du pied et des
parametres du matériau élastique.

3.2 Résultats de simulation de I’équilibre statique

Les simulations consistent a calculer les pressions plantaires qui assurent I’équilibre
statique apres avoir imposé la position des pieds par rapport a la projection au sol du centre de
masse au sens des coordonnées, Figure 98 (matérialisé par la croix rouge sur les figures
suivantes). Les simulations utilisent des formes internes de pieds acquises a partir des mesures
(Chapitre 3). Le modéle du pied permet d’utiliser différentes caractéristiques du milieu
élastique pour une méme forme interne du pied.

Nous présentons quelques exemples de résultats. Les formes internes des pieds sont celles
du sujet 2, Figure 99.

La Figure 100 et la Figure 101 comparent deux milieux élastiques pour une méme forme
interne d’un sujet de pointure 40. La posture des pieds est Ax=20cm, Ay =0 et 6, , =0°.

Le milieu élastique de la Figure 100 est mou (raideur de 0,2 N) et épais (épaisseur de

1,5 cm). Le milieu élastique de la Figure 101 est dur (raideur de 1 N) et moins épais (épaisseur
de 1 cm).
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Figure 101 : Milieu élastique dur.

Les résultats de simulation pour une posture parfaitement symétrique (Ax=20cm, Ay =0
et 0, =0°) vérifient I"équilibre de la répartition des pressions sur les deux pieds. Les
pressions sont localisées sous le talon et I’avant-pied. Elles permettent de mettre en évidence
la différence de répartition des pression suivant le matériau élastique. Un matériau dur méne a
un maximum de pression de 0,5 N/pixel alors que le matériau mou limite la pression a
0,2 N/pixel. On sait que I'utilisation d’une semelle épaisse ou compensée au niveau de I’arc
du pied, favorise la distribution des pressions sous la voute plantaire et I’arc du pied. Ce type
de semelle est utilisée pour soulager les pieds.

La Figure 102 montre I'influence de I’angle du pied au sol. La posture des pieds est
Ax=20cm, Ay =0 et 6, =20°.
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Les pieds sont tournés vers I’extérieur d’un angle 6, , = 20° En appliquant la condition de

minimum d’effort, le résultat de simulation montre des pressions réparties également sous les
deux pieds.

o
N

cm

[ox1d/N uoISsald

Figure 102 : Pieds écartés de 20 cm avec un angle de 20 °.

La Figure 103 montre une dissymétrie de répartition de la force sur les pieds. Le pied
gauche supporte plus de force que le pied droit. Dans cet exemple, le pied gauche est a 10 cm
de la projection du centre de masse tandis que le pied droit est €loigné de 15 cm du centre de

masse, visualisé par la croix rouge.

Dans cet exemple, les pressions maximales sur le pied gauche sont de I’ordre de
0,35 N/pixel en comparaison avec une pression maximale de I’ordre de 0,22 N/pixel sur le

pied droit.
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Figure 103 : Pieds écartés de 25 cm, I’angle des pieds 10°. Le pied gauche est porteur.
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La Figure 104 présente la simulation de la carte de pressions pour le pied droit de 5cm
devant le centre de masse et le pied gauche est derriere de 5 cm. Les conditions sont les

suivantes : pieds tournés d’un angle 6, , =10°, Ax=20cm et |Ay|=10cm. Les pressions

sont concentrés sous le talon droit et I’avant du pied gauche. Le phénomene de I’expulsion du
pied est souligné par la présence des pressions sous les orteils du pied gauche. Ce phénomeéne
est décrit par I’augmentation des pressions sur I’avant du pied et sur les orteils qui appuient
sur le sol pour soulever le pied gauche. De I’autre c6té, le talon du pied droit recoit le poids
du corps pour étre distribué sur le reste pied en passant par le milieu du pied ensuite I’avant
du pied et continué pour effectuer un second pas.

20 0.45

15 0.4

10 0.35

cm
o

[ox1d/N uoIssald

-10
0.1

-15 0.05

-20
-20 -15 -10 -5 0 5 10 15 20

cm

Figure 104 : Simulation des pressions plantaires pour [Ay|=10cm, I’angle des pieds est 10°.
y

La Figure 105 illustre la simulation des pressions plantaires pour un corps portant plut6t
vers I’arriere. Les milieux deux pieds sont situés a 3 cm devant le centre de masse. Le centre

de masse est proche de la cheville (a 2 cm).
20 0.4

15 0.35

10 0.3

+10.25

-0.15
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Figure 105 : Corps incliné vers I’arriéere.
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Pour simuler le corps portant vers I’avant, le centre de masse est situé a 3 cm devant les
milieux des pieds. Les pressions sont localisées a I’avant des pieds, voir Figure 106.
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Figure 106 : Corps incliné vers I’avant.

Les pics de pressions sont les mémes dans les deux cas. Le cas d’un centre de pression vers
I’arriére, soit donc proche de la cheville, minimise les moments et donc I’effort des muscles.
Par contre, cette posture est précaire car elle ne prévient pas des chutes vers I’arriere. Au
contraire, le centre de pression vers I’avant simule le cas des personnes qui cherchent a garder
leur équilibre. Par exemple, les personnes agées craignant de chuter vers I’arriére ou sur sol
glissant.

Dans ce qui suit on présente les résultats de simulation pour le sujet 4 ayant une pointure
de 46, pesant 100 kg. La Figure 107 présente la simulation de la carte de pressions dans la
condition suivantes : pieds tournés d’un angle 6;, =10°, Ax=20cm et Ay=0 . Dans les

mémes positions des pieds, la Figure 108 présente la répartition des pressions simulées pour
un milieu élastique d’une épaisseur de 1,5 cm et une raideur de 0,2 N.

La comparaison des deux simulations montre que pour une raideur comparable a celle des
tissus mous, les pressions sont localisées sous les zones d’appui liées a la forme interne du
pied. Donc au niveau du talon et le milieu de I’avant pied. Le pic de pression est de I’ordre de
0,25 N/pixel. D’autre part, I'utilisation d’un milieu élastigue mou montre des pressions
apparues au niveau du milieu du pied et sous les orteils. Le pic de pression est plus faible. 11
est de I’ordre de 0,18 N/pixel, ce qui est faible pour un sujet de 100 kg.
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Figure 108 : Milieu élastique mou.

4 Synthese

Nous venons de montrer que le simulateur de la répartition des pressions plantaires en
position debout statique permet de tester I’effet des caractéristiques du milieu élastique, de la
posture des pieds, la posture du corps et la forme interne du pied sur la répartition des
pressions pour tout individu. En particulier, nous avons pu constater que pour une méme
personne, se tenir debout les pieds tournés vers I’intérieur ou I’extérieur ne change pas a priori
la répartition des pressions plantaires.

Ce type de simulation peut étre intéressante pour la conception des semelles orthopédiques.
Ces aspects restent des perspectives sur I’utilisation du simulateur. Les interprétations des
simulations des postures sont présentées pour montrer I’intérét de la simulation I’équilibre

statique.
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Dans la partie suivante, nous nous détaillons I’équilibre dynamique et la modélisation de
I’action du cerveau sur le contrdle des muscles posturaux.

L’asservissement de I’équilibre dynamique veille a ce que le corps reste proche de la
position d’équilibre qui minimise les efforts. Pour rechercher une posture initiale a la
simulation temporelle de I’équilibre dynamique, on utilisera la recherche de I’équilibre
statique pour trouver la posture de départ qui minimise les efforts.

Il faut rappeler que les pressions plantaires sont les principales sources de sensations
somatiques nécessaires a la connaissance, par I’individu, de sa position d’équilibre. La
répartition des pressions joue un r6le important sur cette perception. Ces sensations
contribuent a la perception des forces et des moments appliqués sur les deux pieds lorsque le
corps est en mouvement. Un milieu élastique mou, représentatif d’une chaussure de sport
confortable, diminue la perception de cet équilibre.

5 Simulation de I’équilibre dynamique

Nous avons développé un simulateur de I’équilibre dynamique en fonction du temps sur les
deux pieds, en trois dimensions de I’espace.

Afin d’aborder les problemes de modélisation et de reésolution numeérique en fonction du
temps, nous présentons d’abord une premiere étude en deux dimensions pour un seul pied.

Dans la seconde partie, le modéle sera étendu a trois dimensions de I’espace. Un modele de
contre réaction humaine sera proposeé. Les résultats des simulations numériques de I’équilibre
dynamique, stabilogramme et déplacement temporelle du CoPT , seront présentés.

5.1 Simulation en deux dimensions (1 pied)

Les muscles des membres inférieurs et supérieurs sont activés pour assurer I’équilibre
autour des différentes articulations du corps. En raison du grand nombre de muscles et des
processus qui maintiennent I’équilibre, la modélisation est complexe. La méthode la plus
connue revient a modéliser le corps par un simple pendule inversé [104], [107], [110], [111],
[113]-[116], [118].

Nous étudions tous d’abord la modélisation, en deux dimensions, du corps par un simple
pendule inversé. Dans ce modéle, I’oscillation du corps se fait suivant le déplacement
antéropostérieur, ce qui correspond a une rotation autour de la cheville. Pour simuler les
oscillations du centre de masse pour une forme de pied réaliste, on étudie le cas d’une surface
d’appui issue du modeéle du pied, voir Figure 109. Cette modélisation est effectuée pour un
seul pied ou de fagon équivalente pour deux pieds parfaitement symétriques.
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Figure 109 : Surface d’appui issue du modele du pied.

La simulation consiste a résoudre les équations du temps du centre de masse.

0, t)=A-e”" +B-e - YCOE(t) (5-5)

69M =w- (A emt _ B .e_mt)_l. dYCOP (t) (5-6)
ot L dt

Ou:

0, : I’'angle du centre de masse

wzﬁzm

g : ’accélération de la pesanteur (9,81 m/s/s)
L : la hauteur du centre de masse (1 m).

Le probléme revient a déterminer les deux inconnues A(t) et B(t) atout instant t, sachant
que la position du centre de pression Y., (t) dépend de I’assiette qui varie dans le temps.

Afin de ne pas alourdir le propos du manuscrit, I’approche mathématique est détaillée dans
I’annexe 3.

La simulation utilise une méthode de discrétisation temporelle par pas de temps finis. Le
CoP se déplace a chaque pas de temps en fonction de I’assiette du pied. La position du CoP
dépend de la masse, de I’assiette du pied (I’angle b pour a=0), de la forme interne du pied et
des caractéristiques du milieu élastique.

5.1.1 Modele du pied.

Dans un premier temps nous utilisons la forme interne du pied numérique présentée au
chapitre 1.
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Supposons la cheville bloquée, arthrodése. Dans ce cas b(t) = 6,, (t). On peut étudier la
fréquence d’oscillation pour différents milieux élastiques.

00y (1)

La Figure 110 présente la simulation de I’oscillation, 6,, (t) et , SuUr une période

pour un pied nu. L’épaisseur du milieu élastique est limitée a celle de la peau, de I’ordre de
2 mm. Les conditions de simulations sont , :\/%:\/E, M =50kg demi poids d’un

individu sur un pied, Raideur=0.2 N/Pixel, Epaisseur=0.2cm et 6,=0.015rd. La
période obtenue par simulation est inférieure a une seconde.

Teta (T) dTeta/dt (T)
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Figure 110 : Oscillation angulaire du centre de masse et sa dérivée temporelle.
Pied nu avec arthrodése.

La Figure 111 présente la simulation en posant le pied sur une semelle de 1,3 cm
d’épaisseur. La période d’oscillation de I’angle 9,, (t) est aux alentours de 5 s.
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Figure 111 : Oscillation angulaire du centre de masse et sa dérivée temporelle.
Pied avec arthrodése sur une semelle de 1,3 cm.

De ces deux simulations on peut constater I’effet du milieu élastique sur la fréquence du
déplacement angulaire du centre de masse.
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Pour un pied nu, les oscillations ressemblent a celles trouvées pour une structure portant
sur deux points d’appuis (avant et arriére). Ceci est similaire au passage de I’appui entre le
talon et I’avant du pied. Les oscillations ont a peu pres une forme triangulaire (Voir annexe 3
section 1.5.4).

Dans le cas de pied sur une semelle, on se rapproche d’un appui cylindrique. Les
oscillations ont a peu pres une forme sinusoidale (Voir annexe 3 section 1.5.4).

Il a été publié que I’équilibre en position debout sur des semelles épaisses était oscillatoire,
voire impossible les yeux fermés, alors qu’il est stable yeux ouvert ou nu pied [88]. Nous
I’avons vérifie par simulation.

En réalité, I’oscillation du centre de masse est contrdlée par différentes parametres
morphologiques. Dans le cas d’une cheville bloquée, le pied constitue une base stable pour
I’équilibre du corps. En I’absence d’amortissement, un léger déséquilibre provoque une
oscillation. Cette oscillation dépend du milieu élastique, du tonus musculaire et de I’élasticité
des muscles et tendons qui n’ont pas été pris en compte jusqu’a présent. Notre objectif est
maintenant d’étudier la fréquence et I’lamplitude de I’oscillation du CoP autour de I’équilibre
en fonction du tonus musculaire.

Tonus musculaire

Pour toute articulation, la position angulaire est assurée par deux muscles antagonistes. La
position angulaire peut étre le résultat d’une faible contraction des muscles antagonismes ou
une trés forte contraction bloquant la position. Si une faible contraction suffit, il résulte une
souplesse lors d’un déséquilibre qui n’apparait pas pour des muscles totalement contractés.
C’est ce qui est recherché dans I’équilibre au minimum d’effort, nécessitant le minimum
d’effort, le minimum de tonus musculaire. Le tonus musculaire est la capacité des muscles
antagonistes a se contracter.

Supposons le probleme a une seule dimension. Les deux pieds sont alors supposés
symétriques dans le systéeme de coordonnées. Nous étudions les oscillations suivant y. On ne
suppose aucun mouvement suivant x.

Soit Yrepos, la projection du CoP a I’équilibre. Y,,, la projection du centre de masse au
départ. L’oscillation du centre de masse se fera autour de Yrepos,. L’amplitude de

I’oscillation du centre de masse sera |YM0—Yreposo|. Nous cherchons I’amplitude de

I’oscillation du CoP et sa fréquence. La relation entre la variation de I’angle du pied b et
I’angle du centre de masse 6,,, est fonction du « coefficient d’élasticité des muscles » de la
jambe qui rend compte du « tonus musculaire ». 1l n’est plus question d’arthrodese. L’angle b
du pied ne suit plus I’angle de la jambe 6,, . Pied et jambe sont reliés par un systéme élastique
dont le coefficient dépend du tonus musculaire.

Soit Celast, le coefficient de I’€lasticité des muscles antérieurs et postérieurs de la jambe.
Les muscles totalement relachées correspond a Celast, =0 alors que les muscles totalement

contractés correspondent a Celast, =1, soit donc la cheville bloquée. Ce coefficient définit la
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liaison entre la variation de I’angle du pied et I’angle de I’oscillation du centre de masse. Il
vient :

b = Celast, * (HM - YreEOSO ] (5-7)

Si Celast, =1, I'angle de rotation du pied b suit la rotation de la jambe c'est-a-dire la
rotation du centre de masse, 6,, =b. Au contraire si Celast, =0, b ne change pas, la cheville

est totalement libre, les muscles n’exercent aucune force. L’équilibre est perdu, et par
conséquent le sujet chute.

En fait, un individu contracte rarement totalement ses muscles antagonistes. Aussi, on peut
admettre que O<Celast, <1. La valeur du Celast, est représentative de I’énergie de

contraction des muscles et de I’élasticité qui en découle.

Le concept est important car Celast, —1 signifie que les forces exercées par les muscles

antagonistes tendent vers I’infini, ce qui rend I’effet du moment du CoP par rapport a la
cheville négligeable. Cette situation de raidissement ou crispation se rencontre lorsque
I’individu sent qu’il va glisser ou encore perdre I’équilibre. Cette capacité dépend de
I’individu et sa force musculaire.

Rappelons que la force f*exercée par le pied sur tout élément k de surface est décrite
par :

k

f* = —raid -Ln(l— e ] avec z§& =z + 28 (5-8)

epais
OU z; est la forme interne du pied et zf, =a-x +b-y, +C est I'assiette.

Pour une empreinte donnée z/, doubler I’épaisseur epaisdu milieu élastique, pour une
méme raideur raid, implique de doubler les angles a et b de I’assiette pour obtenir les
mémes valeurs des forces f*. Le terme c est une variable auto-ajustée telle que la somme
des forces f* soit égale a la force totale exercée. En d’autres termes, la linéarité du modéle
implique que diminuer Celast, ou augmenter epais requiert la méme augmentation de

I’amplitude de 6,, pour obtenir le méme moment.

Résultats de simulation de I’effet du tonus musculaire

Dans ce qui suit, sont présentés les résultats des simulations du comportement oscillatoire
propre pour une forme interne de pied déterminée a partir des cartographies de pression issues
de F-Scan.

La raideur du milieu élastique est constante. L’étude de I'amplitude du CoP et de la
fréquence sont faites en fonction de I’épaisseur du milieu élastique et de I’élasticité des
muscles de la jambe via Celast, .
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Les simulations sont réalisées dans les conditions suivantes :

e Les Oscillations sont autour de Yrepos, =5 cm, position du CoP du corps au repos
par rapport a la cheville. Ceci correspond au milieu du pied.

e Le CoM de départ est a 1 mm de distance de Yrepos,. Le CoM oscille entre 4,9 et
5,1 cm.

Dans ces conditions, les simulations sont faites pour différentes épaisseur du milieu
elastique avec trois valeurs du Celast, 0,25;0,5 et 1.

La Figure 112 présente les oscillations du CoP et de I’angle du centre de masse CoM
pour Celast, =1, ce qui correspond a une cheville bloquée par arthrodese.

La simulation Figure 112 A, correspond a une épaisseur de 5 mm. On peut observer une
amplitude du déplacement du CoP de 6,4 mm, avec une période de 1,3 s. Cette période est
comparable avec celle de I’oscillation du corps en position debout. Cette période a été trouvée
par les mesures expérimentales effectuées avec les semelles instrumentées.

La simulation Figure 112 B correspond a une épaisseur plus faible de 2,5 mm. L’amplitude
observable du déplacement du CoP est de 13 mm avec une période de 0,86 s. C’est le cas
d’un pied nu sur un sol rigide. Les oscillations sont donc plus rapides. L’amplitude de
déplacement du CoP est alors significativement plus importante et se rapproche du cas d’un
support a deux points d’appuis.
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Figure 112 : Oscillations du CoP et du CoM pour Celast,=1.
A) épais =5 mm, B) épais= 2,5 mm.
Fixons I’élasticité des muscles de la jambe a Celast, =0,5, on retrouve les mémes

amplitudes et fréquence du CoP mais pour différentes épaisseurs du milieu élastique de
2,5 mm et 1,25 mm, voir Figure 113 A et B.
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Figure 113 : Oscillations du CoP et du CoM pour Celast, =0,5.
A) épais=2,5 mm, B) épais =1,25 mm.

Le Table 5 synthétise les résultats sur la période T et I’lamplitude des oscillations du CoP
pour trois valeurs de Celast,, 0,25, 0,5 et 1, pour les différentes valeurs d’épaisseur variant
de 0,625 mm a 12 mm qui donnent les mémes périodes et méme amplitudes.

Epaisseur (mm) | 12 | 10 | 5 25 | 1,25
Celast, = 1 Période T (s) 6 33| 13| 086 | 1,57
Amplitude (mm) | 2,2 | 2,6 | 6,4 | 13 25
Epaisseur (mm) | 6,7| 5 | 2,5 | 1,25 | 0,625
Celast,=0,5 | Période T (s) 6 25| 13| 0,86 | 0,57
Amplitude (mm) | 2,2 | 3,2| 6,4 | 13 25
Epaisseur (mm) | 3,6 | 2,5| 1,25 | 0,625
Celast,= 0,25 | Période T (s) 6 25| 1,3 | 0,86
Amplitude (mm) | 2,2 | 3,2| 6,4 | 13

Table 5 : Amplitude et période des oscillations du CoP pour différentes épaisseurs du milieu
élastique, et du coefficient d’élasticité des muscles.

Il est bien confirmé que doubler I’épaisseur de milieu élastique revient a diviser par 2
I’élasticitée Celast, .

Pour les faibles épaisseurs du milieu élastique et les fortes valeurs de Celast, (contraction

des muscles), on constate une forte I’'amplitude et une fréquence élevée des oscillations du
CoP . Forte rapidité de réaction qui assure la stabilité de I’équilibre.

Une comparaison entre les amplitudes et les fréquences trouvées, permet de déduire que
I’augmentation de I’épaisseur du milieu élastique implique une augmentation du travail
musculaire. Pour retrouver la méme amplitude et fréquence en veillant a ce que les muscles
soient relaches, (Celast, =0,5¢et 0,25) I'épaisseur du milieu élastique doit étre réduite a

moitié.
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Donc maintenir I’équilibre sur un milieu élastique épais fatigue les muscles de la jambe et
implique une perte d’énergie élevée. Ce phénomene ressemble au maintien de I’équilibre sur
un matelas ou a rester debout en portant des chaussures de sport a semelle molle. L’idéal
serait de diminuer I’épaisseur du milieu élastique ou augmenter sa raideur.

Si le coefficient d’élasticité des muscles de la jambe est nul, cela implique la perte de
I’équilibre postural. Donc un minimum est essentiel dans le maintien de I’équilibre.

Nous avons évoqué le cas du raidissement des muscles lorsque I’individu sent qu’il va
glisser ou perdre I’équilibre. Intuitivement, lorsqu’il a trouvé son équilibre, I’individu a
tendance a relacher ses muscles. Au contraire, s’il sent qu’il risque de perdre I’équilibre du
fait d’un relachement et d’une perte d’attention, il va contracter ses muscles par reflexe. Ceci
revient a dire que le tonus musculaire varie lors de la recherche de I’équilibre et donc que le
coefficient d’élasticité n’est pas constant.

Faute de connaitre la relation entre le déséquilibre et la tonicité, nous avons choisi de fixer
le coefficient d’élasticité a une valeur moyenne, Celast, =0,5.

5.1.2 Contre réaction PID

L’asservissement de I’équilibre est défini en fonction de I’assiette du pied. Pour assurer le
maintien de I’équilibre d’un pendule inversé, nous présentons dans un premier temps un
asservissement linéaire de type PID (Proportionnel-Intégral-Différentiel) de I’angle du pied b
a partir de I’angle de la jambe 6,, (t), ainsi que I’ont déja proposé différents auteurs [104],
[107], [110], [111], [113]-[116], [118]. Pour cette partie de I’étude, on négligera I’effet de
I’élasticité des muscles ainsi que I’on fait les autres auteurs.

6, (u)-0 00
b(t) = Cprop .QM (t) +Clnt .!'Mf du +CDeriv ’ 6tM t (5_9)
L’asservissement comporte trois termes :
Proportionnel : C -6y (t) (5-10)
Intégral : C,, - M-du (5-11)
T
t

Dérivé : Cp., 9. (5-12)

ot |,

Cette représentation de la contre réaction n’est pas physiologique car elle ne dépend que de
0, (t) qui décrit la position angulaire de la téte. Elle ne rend pas compte des sensations
somatiques, seul indicateur de la position du centre de pression.

Remarque : fixer C
Celast, =1.

=1, avec C,, =C,,;, =0 correspond a la cheville bloquée avec

prop Deriv
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L’objectif de cette premiére étape est d’étudier la fonction de transfert du milieu élastique
qui n’est pas linéaire et change avec I’épaisseur. Pour ce faire on étudie I’effet du milieu
élastique sur I’asservissement de I’équilibre.

5.1.2.1 Pied nu :

La Figure 114 présente la simulation numérique du retour a I’équilibre de 9,,(t) et

90u () pour un pied nu, aprés un petit déséquilibre (réponse a un échelon). Le déséquilibre

est 6, =0.05rd (soit 3°) qui correspond & un déplacement de la projection du centre de

masse de 5mm. Les conditions de simulations sont a)oz\/%:\/ﬁ, M =50kg,

Raideur = 0,2 N/ Pixel, Epaisseur =0,2cm. La valeur des coefficients du PID résulte de
I’optimisation du PID afin d’obtenir I’équilibre sans oscillations ni trop de dépassement de la
consigne. r=0.5s,C_,,=0.01,C _=1,C_,. . =1.

prop Int Deriv
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Figure 114 : Réponse du systéme de contre réaction PID pour un pied nu suite a un
déséquilibre.

Dans ces conditions de simulation, le temps de stabilisation de 6, (t) et %t(t) est
environ 2 s. La vitesse angulaire dépasse 0,03 rd/s.

5.1.2.2 Pied sur un milieu élastique épais

Pour voir la différence on effectue la simulation de I’asservissement de I’équilibre pour un
pied sur un milieu élastique épais de 1.2 cm pour le méme déséquilibre.

La Figure 115 présente la réponse du retour a I’équilibre de 6, (t) et %t(t) dont les

conditions de  simulations  sont a)oz\/%:\/ﬁ, M =50kg, Raideur=0,2,

Epaisseur =1,2cm, 6,=0,05rd, r=05s, C,,, =001, C,, =1, Cp,;, =2.
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. . 00, (t _— :

Pour avoir une convergence de la réponse de 6,, (t) et #() sans oscillations ni trop de

dépassement de la consigne, la contre-réaction sur la dérivée doit étre augmentée a C,,,,, =2.
Teta (T) dTeta/dt (T)
0 — 0.01
-0.01 / 0.005 /\
i
-0.02

o

-0.005

Angle (rd)
Vitesse angulaire (rd/S)

-0.03
-0.04 / -0.
-0.05 / -0.015
’0'060 5 10 15 20 25 30 35 40 70'020 5 10 15 20 25 30 35 40

Temps sec Temps sec

o
o
=2

Figure 115 : Réponse du systéeme de contre réaction PID pour un pied sur un milieu élastique
épais.

En augmentant I’épaisseur du milieu élastique & 1,2 cm, I’angle 6,, (t) passe au-dessous de

I’angle de départ 6, =0.05rd pour ensuite converger a I’équilibre au bout de 15 s. La vitesse

angulaire, qui ne dépasse pas 0.007 rd/s, est plus faible que celle retrouvé dans le cas d’un
pied nu. Ceci explique la vitesse de passage d’un point a une autre lors de la transition entre
I’arriere et I’avant du pied.

De ces deux exemples de simulation, on peut voir comment le milieu élastique affecte
I’asservissement de I’équilibre. La présence d’un milieu élastique épais sous le pied demande
un coefficient plus élevé sur la perception de la vitesse angulaire qui comme nous le verrons
dépend des yeux et de I’oreille interne.

Pour comprendre ces coefficients et I’action du PID sur le maintien de I’équilibre, on
s’intéresse par la suite a la contre réaction humaine afin d’établir la liaison entre chaque
coefficient avec les paramétres physiologiques impliqué dans I’asservissement de I’équilibre.

5.2 Contre-réaction humaine

L’étude de I'asservissement de I’équilibre dynamique avec un simple PID donne une
indication sur I’effet de chaque coefficient sur I’oscillation de centre de masse.
L’asservissement d’équilibre est contr6lé par un systéme de contre-réaction au niveau des
muscles. La commande des muscles est assurée en permanence par le systeme nerveux pour
maintenir I’équilibre.

Physiologiquement, trois sensations fournissent les informations nécessaires au contréle de
I’équilibre :

e Les sensations somatiques au niveau des pieds,

e Lesyeux,
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e L’oreille interne.
v Les sensations somatiques au niveau des pieds :

Apres un déséquilibre, les forces sous les pieds ont changé. La différence de pression sous
le talon et I'avant du pied donne une information sur le déplacement du CoP.
Réciproquement, le moment du CoP correspond a sa position et aux sensations somatiques
percues. L’équilibre est assuré lorsque le CoP pergu correspond au CoP d’équilibre souhaité
qui a pour coordonnées Y, =0, en prenant pour origine le milieu du pied.

La recherche de I’équilibre a pour consigne Y., =0.

v' Lesyeux et I’oreille interne :

Les yeux et I’oreille interne fournissent des informations sur la variation de la position de
la téte dans le temps. Soit donc sur la vitesse angulaire du centre de masse qui correspond a

agt“" si on admet que le bassin est blogqué.

Des études effectuées avec une plateforme de force mobile avec les yeux fermés et d’autres
dans un entourage tournant avec les yeux ouverts [5], ont montré que I’équilibre du patient est
perturbé dans les deux cas. Donc la perception de la vitesse angulaire par les yeux contribue a
I’équilibre.

Par contre, ni les yeux, ni I’oreille interne ne fournissent d’information précise sur la
position spatiale du centre de masse par rapport aux pieds.

Mathématiquement, les paramétres d’entrée du modele physiologique de la contre réaction
sont donc différents des précédents qui étaient directement issus de la position 6,, du centre
de masse.

Nous proposons comme parametres d’entrée de I’asservissement :

e La position du CoP : Y., qui correspond a la position angulaire % Donnée

provenant des sensations somatiques du pied.

e Lavitesse angulaire : agt“" . Donnée provenant de I’oreille interne et des yeux.
Il vient a priori :

b(t) =C

Prop

-—YCOE(t) +Cne .J'—YCOPL(U) 0 qu+c,,, - Pu (5-13)
t :

r Deriv 6'[ t
Le terme intégral sur les sensations somatiques joue le réle de recherche de I’équilibre. Le

terme dérivé est fondamental, il anticipe les déséquilibres, grace a la perception de la vitesse
angulaire par les yeux et I’oreille interne.
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Pour observer I’action de ce type de contre réaction dans le retour a I’équilibre, nous
proposons maintenant de simuler I’équilibre sans le coefficient de proportionnalité pour une
constante de temps d’intégration 7 = 0,5 s. Les simulations sont effectuées pour un pied nu.

dot) dont les conditions de simulations

La Figure 116 présente la simulation de 6(t) et

sont  w, :\/%:\/E, M =50kg, Raideur=0.2 N/Pixel,  Epaisseur =0,2cm,

6,=005rd, Cp,, =0, C, =1, Cp.., =05.
dTeta/dt (T)
0.01 Teta (T) 0.07
T 0.06
0
’UT /
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Figure 116 : Réponse du systéeme de contre réaction humaine pour un pied nu.

Dans ces conditions de simulation, le temps de stabilisation de 6, (t) et %t(t) est

environ 1 s. La vitesse angulaire dépasse 0,06 rd/s.

Cette contre-réaction mélangeant sensations somatiques, oreilles internes et les yeux via le
centre de pression et la vitesse angulaire assure un retour a I’équilibre trés proche de ce qui
peut étre observé sur un individu en position debout Iégérement déséquilibré. Les expériences
effectuées au laboratoire donnent un temps de réponse de retour a I’équilibre de I’ordre d’une
seconde avec un léger dépassement de consigne avant stabilisation.

5.3 Synthése du modeéle a 2 dimensions

Nous avons proposé une méthode numérique de modélisation du corps, en deux
dimensions, basé sur un pendule inverse. Dans ce modele, I’oscillation du corps se fait suivant
le déplacement antéropostérieur, ce qui correspond a une rotation autour de la cheville.

Cette modélisation nous a permis d’effectuer une étude de la fréquence d’oscillation propre
en fonction de I’épaisseur du milieu élastique et du tonus musculaire. Pour les faibles
epaisseurs du milieu élastique et les fortes valeurs de Celast, (contraction des muscles), on

constate une forte I’lamplitude et une fréquence élevée des oscillations du CoP . Forte rapidité
de réaction qui assure la stabilité de I’équilibre. Une comparaison entre les amplitudes et les
fréquences trouvées, permet de déduire que I’augmentation de I’épaisseur du milieu élastique
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implique une augmentation du travail musculaire. Donc maintenir I’équilibre sur un milieu
élastique épais fatigue les muscles de la jambe et implique une perte d’énergie élevée. Ce
phénomeéne ressemble au maintien de I’équilibre sur un matelas ou a rester debout en portant
des chaussures de sport a semelle molle. L’idéal serait de diminuer I’épaisseur du milieu
élastique ou augmenter sa raideur.

Ainsi qu’il a déja été publié, nous avons étudié la réponse a un déséquilibre d’un
asservissement linéaire du type PID. Nous proposons une contre-réaction non linéaire
mélangeant sensations somatiques, oreille interne et les yeux via le centre de pression et la
vitesse angulaire. Cette contre-réaction assure un retour a I’équilibre trés proche de ce qui
peut étre observeé sur un individu en position debout Iégérement déséquilibré. Les expériences
effectuées au laboratoire donnent le méme temps de réponse de retour a I’équilibre de I’ordre
d’une seconde avec un léger dépassement de consigne avant stabilisation.

Ce modele est limité a I’oscillation antéropostérieure autour de la cheville. Pour simuler le
maintien complet de I’équilibre, on présente dans ce qui suit le modele de I’équilibre humain
sur deux pieds. L’asservissement de I’équilibre s’effectue désormais suivant les rotations
autour des chevilles et autour des hanches.

Modélisation de I’équilibre sur deux pieds

6.1 Systéme de coordonnées

Le systeme de coordonnées est identique a celui utilisé pour I’équilibre statique. Il est
rappelé Figure 117.

z4
i
1
i

. Centre de masse

|F=M-g

_M-"Hanches
Rt
y

Figure 117 : Géométrie du modéle de simulation de I’équilibre dynamique.
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La répartition des forces sur chaque pied dépend de la position du corps et des pieds au sol.
En position debout, I’orientation du bassin définit les directions x et y. Le déplacement médio-
latéral suivant x est défini par I’axe orienté de la cheville gauche vers la cheville droite. Le
déplacement antéropostérieur suivant I’axe y est perpendiculaire a I’axe X.

6.2 Définition des postures

6.2.1 Posture de repos.

Reprenons la description qui est faite pour I’équilibre statique du début du chapitre.
L’équilibre au repos est la position qui a priori minimise les moments et assure la plus grande
stabilité. Au repos le CoP; , depend de la forme interne du pied et de la posture des pieds.

Soit (Axp,Ayp) I’écart entre les chevilles des pieds au repos. Le centre de masse au repos

se projette au milieu du segment reliant les deux CoP; , .

Le déplacement du centre de masse est décrit par les rotations 6,,,6,, par rapport a la
verticale, voir Figure 118. Par définition nous fixons 6,, =6,, =0 en position de repos
statique de départ.

Figure 118 : Angles de rotation du modele de simulation de I’équilibre dynamique.
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6.2.2 Posture souhaitée

En position debout dynamique, pour effectuer un déplacement du centre de masse,
I’individu impose la position du CoPT qu’il souhaite percevoir au travers des sensations
somatiques. La posture de I’équilibre statique correspondant a cette position du CoPT, est
nommeée la « posture souhaitée ». Donc la posture souhaitée est la posture que I’on souhaite
obtenir aprés déplacement du centre de masse du corps. Dans les simulations a deux
dimensions, nous avons vu qu’il faut plus d’une seconde pour récupérer d’un déséquilibre
autour de la posture souhaitée.

Durant les mesures expérimentales du déplacement du CoP , décrites dans le chapitre 2, il
était demandé de forcer la posture souhaitée afin de déplacer le CoP suivant un cercle (qui
n’a jamais été parfaitement obtenu).

Remargue : Si pour la posture souhaitée, le corps est déja en équilibre statique, il ne bougera
pas. Dans la réalité il n’y a jamais équilibre parfait et le moindre de déséquilibre engendre un
mouvement du corps. En simulation numérique il en va tout autrement, il n’y aura pas
d’évolution au-dela de I’équilibre statique a moins d’imposer une perturbation.

6.3 Hypothéses du maintien de I’équilibre dynamique

Pour simplifier le modéle de I’équilibre dynamique, nous avons posé les hypotheses
suivantes :

e Le tronc et le bassin forment un élément rigide. Donc aucun mouvement des
vertebres.

e La jambe et la cuisse forment un élément rigide. Le genou est bloqué.
e Les articulations actives sont les chevilles et les hanches.

Ceci correspond a 8 degreés de libertés, rotations en x et y pour chacune des chevilles et des
hanches. Néanmoins, le déplacement du centre de masse ne sollicite pas tous ces degrés de
libertés. En position debout, il est décrit par :

e Les déplacements antéropostérieurs qui sont contrblés par la rotation suivant y de
chacune des chevilles.

e Les déplacements medio-latéraux qui sont contrélés par la rotation suivant x de
I’ensemble des hanches. La rotation x des chevilles n’intervient pas.

Ces rotations se retrouvent dans chacune des deux assiettes des pieds au travers des termes
b pour les rotations antéropostérieures et ¢ pour les translations verticales dues aux hanches.
Soit donc quatre degrés de libertés. Les rotations sont le résultat des couples exercés par les
muscles des jambes et ceux des hanches. La cinétique de déplacement du centre de masse
dans le temps peut étre décomposée en deux rotations dans les directions orthogonales x et y.

6.4 Résolution mathématique

Le détail est donné dans I’Annexe 3 section 2.3
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6.4.1 Grandeurs physiques

Soient 6,,,6,, les angles du centre de masse par rapport a la verticale du centre de
pression suivant les axes du repos statique de référence. La rotation 6,, implique un
déplacement de la projection de centre de masse x,, =0,, -L, ou L est la hauteur du centre de
masse. La rotation 6, implique un deplacement de la projection de centre de masse

Ym :9My'|--

Dans ce repere, I’accélération de la pesanteur, g, est orientée suivant —z. La force exercée
par la pesanteur est suivant z : F, =—M -g.

Les angles 6,,,0,, sont définis par rapport a la verticale du centre de pression du repos

statique de référence CoP,. Si on écarte le centre de masse de cette position, le corps va
osciller pour retrouver cette position.

Mais la posture de repos est le choix de I’individu. Elle peut changer selon I’état
anatomique et physiologique de I’individu. Dans les études que nous avons effectuées, il est
demandé un déplacement forcé, ce qui revient a changer la position souhaitée de centre de
masse.

Il y a donc une posture de repos statique de référence qui sert d’origine aux angles et une
position du centre de masse souhaitée qui peut étre dynamique.

6.4.2 Déplacement antéropostérieur suivant y

Le déplacement médio-latéral s’effectue autour des hanches. Le moment inertiel (d0 a
I’accélération de la rotation du centre de masse) est :

- d’e
MW:Lz-TzMV-M (5-14)

Ou:
L est I’altitude du centre de masse.
0y, I’angle de rotation du centre de masse suivant y.
M la masse.
Le moment du centre de masse suivant y, sous I’accélération de la pesanteur g, est :
My, =—M-g-L-0,, (5-15)

Considérons les moments des contre réaction des pieds. Pour le pied gauche :

. Ay .
MGy :|:FG '(_ 2p]+ MyGCOP:| (5-16)
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ou MyGCOP est le moment suivant y par rapport au CoF,.

Pour le pied droit :

- A g
M Dy — |:FD ( Zp ] + MyDCOP:| (5-17)

ou I\ﬁyDCop est le moment suivant y par rapport au CoF,.

La somme des moments est nulle, ce qui implique :

d%0 S
2. dtzMy-M—M-g-L-HMy+(MGy+MDy):0 (5-18)
d?6 M. +M
Ly =0 (5-19)

6.4.3 Déplacement médio-latéral suivant x

La formulation est similaire.

2
LZ-%-M—M-g-L-HMX+(MGX+MDX)=0 (5-20)
d%,, ¢ Mg, + M,
g 'SP A 4G Tbx_
d2 L ™ 2-M
Ou MGX_ FG 2 +MXGC0P et MDX_ I:D 2 +MXDC0P ' (5 21)

6.4.4 Parameétres du probléme a deux pieds

Pour maintenir I’équilibre postural, les muscles posturaux des membres inférieurs agissent
sur I’assiette des pieds. Comme nous avons limité les degrés de liberté a quatre, les rotations
de Iassiette du pied sont donc limités a I’angle b et a la translation verticale ¢ de la cheville.
Pour résoudre le probleme sur deux pieds, on définit Ac la différence d’altitude des deux
chevilles.

Rappelons que d’aprés nos hypothéses, la rotation médio-latérale est effectuée autour des
hanches et que les genoux sont bloqués. Donc une différence Ac des altitudes des chevilles

L . A N .
implique une rotation de I’angle des hanches 6, :A—C ou Ax, est I’ecart entre les hanches.
Xh

Les angles b;,b, de I’assiette des pieds ainsi que I’angle 6, des hanches dépendent des

forces musculaires commandées par le cerveau en fonction des moments pergus par les pieds
et de la vitesse angulaire percue par I’oreille interne et le mouvement des yeux.
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Par convention, une augmentation de b, déplace le CoP du pied droit vers I’avant (+Y),
de méme une augmentation de Ac déplace le CoP vers la droite (+x)

En d’autres termes, Mg (MxXG.,,MyGg,)et M, (MxD,,MyD.,) sont les sensations

. . : : deo, . .
somatiques au niveau des pieds qui, avec dtM , vont commander les rotations bg,by,6, afin
d’assurer I’équilibre au plus proche de la position souhaitée, qui est la consigne a atteindre.

La position du centre de masse (QMX,QMY) est le résultat des équations cinétiques. Ces

équations dépendent de : F,, Fy, MxGg,p, MXDg,p, MyGg,,, MyD,; -

Les valeurs de ces 6 parametres sont le résultat de I’action des 3 paramétres b;,b, et
Ac = AX, -0, fournis par la contre-réaction, et de la relation complémentaire F, + F, = F . Ce
sont des fonctions qui découlent des pressions plantaires des pieds.

6.4.5 Pressions plantaires

Pour traiter I’équilibre dynamique a deux pieds, il est nécessaire, pour une position des
pieds et un milieu élastique donné, de connaitre les moments suivant x et y de chaque pied par

rapport aux CoP, et la force totale appliquée & chaque pied en fonction de bg,b, et Ac.

L’équilibre dynamique est assuré par :

e La recherche de la position qui permet de situer le CoP des pieds sur la position
choisie du centre de masse, voir Figure 119.

e L’égalisation des forces appliquées a chaque pied.

Figure 119 : Position du CoP au repos.

A partir des cartes de la répartition des pressions plantaires, la somme totale des forces est :

sz+sz:|: (5-22)
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Les forces appliquées sur chaque pied sont :
Fo=> fletFy=> f“. (5-23)
G D
Chacune des forces locales f* ( force/ pixel ) est donnée en fonction des caractéristiques
du milieu élastique, de I’assiette du pied et de la forme interne du pied. Il vient :
£ = (2", epais, raid ) (5-24)
Avec z; =ag - X +0g 5 Vi +Cop + 2,

La résolution de I’équilibre revient alors a connaitre les paramétres de I’assiette de chaque
pied.

Nous supposons que la cheville est libre suivantx, les rotations médio-latérales sont au
niveau des hanches. Soit donc a;, =0. Il vient pour les pieds gauche et droit :

Z;=bgp Y +Cop + 25 (5-25)

Comme il a été vu, chapitre 1, la répartition des pressions plantaires pour une posture
donnée dépend de I’assiette des pieds. Dans le cas présent, les pressions plantaires dépendent
seulement de 4 parametres by ,b,,c;,Cp.

b, et by correspondent a I’angle de rotation de chaque pied autour de la cheville suivant

. . Cp,—C . : .
I’axe interne du pied y'. 6, = DA & correspond a I’angle de rotation des hanches suivant x
Xh

espacees de Ax,. Remarquons que nous utilisons Ax, pour les hanches et Ax, pour les
chevilles. L’augmentation de Ax, augmente la stabilité. Soit encore, I’écart entre les pieds
favorise la conservation de I’équilibre.

La différence d’altitude des chevilles Ac correspond au déplacement vertical dd a I’angle
de rotation des hanches 6,. Les pressions pour une posture donnée dépendent donc de 4

paramétres bg,b,,0, et Ftelque > f+> f,=F.
iG iD

. . A Ac .
Soit Ac=c, —Cg =6, -AX,. Soit ¢, :7(:+ck et c; =¢, Y ou c, est une constante.

Alors, une fois imposes bg,b,,0, et F, le probleme revient a déterminer c, .

La connaissance de tous les f, fournit la position du CoP de chaque pied par rapport a son
centre d’équilibre CoPR,et la force totale sur le pied qui servent d’indication des sensations
somatiques aux contres réactions angulaires by ,b,,6, .
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7 Contre réaction humaine

Les yeux, I’oreille interne et les sensations somatiques au niveau des pieds fournissent les
informations nécessaires au contréle de I’équilibre.

Les yeux et I’oreille interne fournissent des informations sur la variation de la position de
dé,,
dt
supposant le tronc rigide. Par contre, ni les yeux, ni I’oreille interne ne fournissent

d’information précise sur 6,, .

Oy

la téte (dans le temps) soit donc sur la vitesse. Ce qui correspond a et en

Les sensations somatiques au niveau des pieds informent de la différence de pression entre
I"avant et I’arriere du pied, ou encore du CoP par rapport au CoP, souhaité de chaque

ouhaité
pied, nécessitant a priori le moindre effort des muscles. Le CoP, ... peut étre le centre de
pression au repos, CoR,, dans le cas du maintien de I’équilibre autour de la posture de

référence. Le CoP, ... peut également étre dynamique dans le cas du changement de posture.

Les parametres du systéme de contre réaction humain sont différents de ceux d’un PID
utilisés pour I’asservissement d’un simple pendule inversé.

La simulation nécessite la connaissance du centre de pression de chaque pied en fonction
des assiettes. Les simulations sont effectuées en utilisant le modéle linéaire donnant la force
totale et les moments de chaque pied en fonction des pressions des capteurs discrets, j=1...L

avec L =3. Les coefficients ont été extraits des mesures expérimentales.

Pour la posture i, il vient :

L . L )
F =Y Cf;-fc); Mx =Y Ccmx; - fc!; My. =§Cmyj - fc) (5-26)

1
e i1

Pour chaque pied Cf;; Cmx;;Cmy, sont 3 coefficients constants déterminés pour chacun

des trois capteurs. Un individu est décrit par 9 coefficients par pied. Des mémes mesures
expérimentales sont connues les forces fc! en fonction de I’assiette du pied :

: ] Zg
fc! =—raid-Inj1-——|avec z;=a, ;" X; +bg o - Y; +Cop + 25 | (5-27)
epais
ou les coordonnées sont exprimées par rapport a la cheville.

Les paramétres d’entrée du systéeme sont liés aux délais de transmission de la réponse
musculaire vers le cerveau [126].

La contre réaction dépend de :
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e La perception de la vitesse de déplacement du centre de masse en déplacement

0 o . )
YW La contribution de la vitesse se fait

médio-latéral % et antéropostérieur

via les coefficients Cder, et Cder, suivant la direction

e Des sensations somatiques, perception du CoP de chacun des pieds par rapport au
CoP souhaité par I'individu : Xcop,,.is — XCOP ; YCOP,, .1 — YCOP . Cet écart

souhaité
peut jouer de deux facons : par une commande proportionnelle et par I’intégrale qui
permet la stabilisation sur la valeur souhaitée. Les coefficients proportionnel sont
Cpro, et Cpro, suivant la direction. De méme les coefficients de I’intégrale sont

Cin, et Cin, . La constante de temps d’intégration est 7 =1s .

e Du délai de commande aux muscles du fait des temps de transmission. Le délai de
transmission est de ot =150 ms [6]. Nous avons testé avec un délai allant jusqu’a
200 ms sans différence tres notable. Néanmoins il est délicat d’aller au-dela.
Remarquons que pour une constante d’oscillation de 1s la quadrature de phase
correspond a 250 ms.

e Des seuils de perceptions tant sur la vitesse que sur les variations des sensations
somatiques. En dessous du seuil, la perception reste inchangée. Les perceptions
dépendent de la qualité du systeme nerveux au niveau des sensations somatiques,
de loreille interne et des yeux. Le seuil sur la vitesse est S, et S, pour les

sensations somatiques.

e Du coefficient d’élasticité des muscles qui a été pris a la valeur moyenne de 0,5
conformément a I’étude préalablement effectuée a une seule dimension pour un
milieu élastique d’une épaisseur de I’ordre de 5 mm. Soit Celast, pour les hanches

et Celast, pour les muscles antéropostérieurs
7.1 Mouvement antéroposterieur
Considérons le pied droit.

Ycop, My,

Suivant y la composante angulaire du CoP du pied droit est avecYcop, = et

D

. : do,,
la vitesse angulaire est T

Les différentes contributions angulaires a la commande des muscles antéropostérieurs du
pied droit sont a priori :

do
La dérivée est Cder, -—2 (5-28)
G

YCOP, i o — YCO
La contribution proportionnelle Cpro, {YCOPuonaie.0 Po) . (5-29)

L
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AYcop,

Soit AYcop,, = YCOPgyyhaie.0 — YCOP, , il Vient Cpro, - (5-30)

t
'I%'dt
T

L’intégrale Cin (5-31)

y
0

Ces relations doivent étre modifiées pour tenir compte de I’effet de seuil de perception.
L hypothese est qu’en dessous d’une intensité minimum I’individu n’a pas la perception de
I’information, pour I’oreille interne et les yeux, et pour les sensations somatiques.

Soit g(seuil, f)la fonction utilisée pour décrire la perception en fonction de la variation
f est la Figure 120.

perception {

1 t
seuil 1
0 i ,’E/l — - - o >
1seuil
1 L7 !
1 0 1 variation f

Figure 120 : Le seuil de perception en fonction de la variation.

Les contributions angulaires deviennent :

de,
Cder, - g(Syv : ﬂ] (5-32)
dt
Cpro, - g(Sys , AY"L"pD] (5-33)
o AYcop
Cin, - Sy, ,——2 |-dt 5-34
) { g( Vor = ] (5-34)
La contribution angulaire totale est alors (5-35)

L-z

do r
Orp (t) = Cder, -g(Syv , d:”y]wproy : @J(Sys , AYT_OPD]JrCiny | g(Sys | AYCOPD].dt
0

128



Simulation de I’équilibre
A priori 6, est la valeur affectée a b, de I’assiette par rapport & I’angle du centre de
masse. Mais il y a un retard ot de la transmission de la commande musculaire.
Aussi il est affecté un retard:
bD (t) = 9My (t) + 9TD (t - &R) (5'36)

Il faut egalement tenir compte de I’élasticité des muscles. Au final pour le mouvement
antéropostérieur du pied droit on obtient :

by (t) = Celast, -(6,,, (t) + 6o (t — &5) ) (5-37)

Le mouvement antéropostérieur du pied gauche est similaire.

7.2 Mouvement médio latéral au niveau des hanches
Soit Ax, I’écart entre les chevilles. Suivant x la composante angulaire du CoPT du corps

« .
est 2P

avec Xcop =

5-38
Fo+F, (5-38)

. AX . AX .
ou Mx:{FG-(—Tp]+MXG}+{FD-( 2”]+MXD} (5-39)

. . do
La vitesse angulaire est TMX

On retrouve les mémes types de contribution qu’en mouvement antéropostérieur.

Cder, -g(va %] (5-40)
dt
Cpro, g[st , AXEOp] avec AXcop = XCOP,,,naire — XCOP (5-41)
t
cin, - g(st , AXCOp]-dt (5-42)
5 L-7
La contribution angulaire totale est alors : (5-43)

t
0, (t) = Cder, -g(va , dgMX]+Cprox -g(st , AXCOp]minx -Ig(st , AXCO"’]-dt
dt L 0 L-t

Comme AC =AX, -6, , compte tenu du retard il vient :

Cp (t) — ¢ (t) = Ac(t) = Ax, - Celast, - (), (t) + 6, (t — &) (5-44)
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7.3 Résultats

7.3.1 Grand déplacement du CoP

Dans les mémes conditions que les mesures expérimentales, on a procédé a la simulation
du déplacement forcé du CoP suivant un cercle. La Figure 121 montre en vert le CoP
souhaité, en bleu le CoP obtenu. Les Figure 122 et Figure 123 détaillent le déplacement dans
le temps du CoP respectivement suivant x et y. Cette simulation est effectuée pour les
parametres suivants :

Caractéristigues et posture de départ du sujet simulé :

Masse = 75 kg

Ecart entre les chevilles Ax, =20cm,Ay, =0

Largeur des hanches Ax, =20 cm

Hauteur centre de masse L=1 m
Epaisseur du milieu élastique 7 mm

Période T =10 s, durée pour parcourir le cercle.

Contre réactions :

Délais de transmission de la commande vers les muscles 6t, =150 ms
Constante de temps d'intégration 7 =1s
Déplacement médio-latéral :

o Coefficient de proportionnalité Cpro, = 0,01 (sensation somatique)

o Coefficient de dérivée Cder, =0,07 (oreille interne et yeux)

o Coefficient d’intégrale Cin, = 0.4 (cerveau)
o Seuil de dérivée Sx, =0,001 '“% (seuil de détection de la vitesse)

e Seuil des sensations somatiques Sx, =0,01m (seuil de perception des sensations
somatiques)

o Coefficient d’élasticité des hanches Celast, =0,5 (tonus musculaire des hanches)
Déplacement antéropostérieur :
e Coefficient de proportionnalité Cpro, = 0,8 (sensation somatique)

 Coefficient de dérivée Cder, =0,7 (oreille interne et yeux)
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Coefficient d’intégrale Cin, =0,1 (cerveau)
Seuil de dérivée Sy, =0,01 V% (seuil de détection de la vitesse)

Seuil des sensations somatiques Sy, =0,01m (seuil de perception des sensations
somatiques)

Coefficient d’élasticité des muscles Celast, =0,5 (tonus musculaire des jambes)
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Figure 121 : Stabilogramme simulé en grand déplacement.
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Figure 122 : Déplacement médio-latéral.
10 \
= CoP
oL i =  CoM ]
8 1
: /
7R
.
6 T ISR UUNRRUUUUUUU IS UUUUURUNY  'SUNUUUUUUUNN NNRUUUUUUUUN RS SUUUSN  ISUUUUUNURR SRUUUURURRRN -  JOSO -

Y CoP (cm)
S (6]
F@. m g
T
e

0 5 10 15 20 25 30
Temps (s)

Figure 123 : Déplacement antéropostérieur.

La Figure 124 et la Figure 125 montrent les oscillations posturales simulées et extraites en
utilisant le filtre numérique détaillé dans le chapitre 2 sections 4.1.2. Avec les parametres de
la contre réaction choisi, on retrouve par simulation les oscillations posturales avec la méme
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Figure 125 : Oscillations antéropostérieures.

amplitude et fréquence que celles qu’on a trouvées a partir des mesures expérimentales,

détaillées dans le chapitre 2 section 5.
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Les oscillations posturales médio-latéral varient entre -0,9 cm et 0,8 cm. Les oscillations
posturales antéropostérieures varient entre -0,5 cm et 0,4 cm avec un pic qui dépasse le
0,6 cm, tous comme les résultats retrouvées expérimentalement.

En modifiant les parametres de simulation, tels que la perception des sensations
somatique, le coefficient de proportionnalité, le coefficient de dérivée, le coefficient
d’élasticité et le coefficient d’intégrale, nous pouvons simuler le maintien et I’asservissement
de I’équilibre.

7.3.2 Petit déplacement

Dans les mémes conditions que les mesures expérimentales, nous avons également procédé
a la simulation du maintien de I’équilibre dynamique en position debout yeux fermés. La
Figure 126 montre le stabilogramme, en bleu le CoP obtenu et en rouge le déplacement du
CoM . Les seuls parameétres augmentés par rapport a la simulation précédente sont les seuils
de perception de la vitesse angulaire du centre de masse, du fait de la fermeture des yeux pour
rendre compte de I’absence de leur contribution a la position spatiale.
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Figure 126 : Stabilogramme simulé en petit déplacement.

8 Conclusion

Dans ce dernier chapitre nous nous sommes intéresses a la modélisation de I’équilibre
dynamique, et a I’asservissement de I’équilibre par une contre réaction humaine.

La premiére approche est un pendule inversé et un systeme de contre réaction PID. Ce
modele est valable dans le seul cas ou le corps oscille antéropostérieurement autour de la
cheville. Un PID est suffisant pour assurer I’équilibre d’un pendule.
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Sur deux pieds, le corps oscille dans les deux directions, médio-latéral et antéropostérieur.
Pour avoir un modele complet de I’équilibre dynamique, nous avons développé un modele a
3D basé sur un pendule inverse. Le systéme de contre réaction essaie de se rapprocher de la
physiologie de I’équilibre humain. Il ne s’agit pas d’un PID mais d’un systéme de contre
réaction non linéaire. Différents paramétres affectant I’équilibre sont étudiés, dont le temps de
retard de transmission des signaux musculaire, le temps d’intégration, le seuil des sensations
somatiques et les seuils sur les sensations visuels et de I’oreille interne. Pour la réaction des
pieds a la compression, nous utilisons le modéle du pied, qui relie I’assiette du pied aux
pressions plantaire (premier chapitre). Les formes linéaires utilisées proviennent des résultats
de mesures effectuées avec notre prototype de semelles instrumentées.

En utilisant le modéle 3D de I’équilibre dynamique, on peut ainsi rendre compte de I’effet
de I’anatomie du pied et de la physiologie de I’individu sur le maintien de I’équilibre postural.

Concernant les oscillations et le maintien de I’équilibre, le simulateur est particulierement
sensible aux seuils de perception des variations de vitesse et de position (perception
somatique). Malheureusement, nous ne disposons pas de données précises a ce sujet.

Numériquement, il est a priori possible de décrire toute forme de contre réaction a
condition de disposer des modéles pour chacun des mécanismes impliques.

Limitations actuelles et perspectives

Le modele utilisé pour les seuils de perception est le plus simple que I’on puisse imaginer.
Il est certainement trop sommaire. La valeur du seuil est fixée a priori. En pratique, elle
dépend évidemment de la fonctionnalité des organes, mais certainement également de la
vigilance du sujet et de son environnement. De méme, la tonicité des muscles a été fixée a
priori a une valeur moyenne. La réalité est toute autre. Apres avoir trouvé son équilibre, le
sujet relache lentement ses muscles. S’il percoit qu’il va perdre son équilibre, il va augmenter
brutalement la tonicité jusqu’a bloquer ses muscles. C’est I’exemple d’une personne qui sent
son pied glisser. En pratique, la tonicité fait certainement partie de la contre-réaction. La
encore, nous manquons de données.

Les facteurs physiologiques, anatomiques ou autres qui affectent la qualité de I’équilibre
peuvent étre étudiés quantitativement en utilisant le simulateur, a condition d’avoir des
modeles pour chacun des mécanismes impliqués. Ceci devra reposer sur des mesures
biomédicales plus approfondies que celles dont nous disposions.
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Conclusions et perspectives

Dans le contexte de la télémédecine et I’e-santé, nous avons développé des outils de
surveillance ambulatoire de [I’équilibre postural, et de compréhension du contréle de
I’équilibre. Pour ce faire, nous avons utilisé la modélisation mathématique pour relier la
position des pieds aux pressions plantaires, et développé un simulateur de I’équilibre humain
en position debout.

Grace a la modélisation, nous avons effectué une étude de conception de semelles
instrumentées avec un réseau de 3 capteurs discrets, pour la mesure des pressions plantaires et
du déplacement dynamique du centre de pression. Suite a cette étude, nous avons réalisé un
prototype de semelles. L’ensemble a été validé expérimentalement.

Ensuite nous avons mené une étude sur les paramétres qui agissent sur le maintien de
I’équilibre via un modéle basé sur la physiologie.

Le premier chapitre a décrit le modéle biomécanique du pied. Ce modele nous a permis de
simuler la répartition des pressions plantaires en fonction des paramétres du modeéle ; la forme
interne du pied, I’assiette du pied et le milieu élastique.

Gréace a ces cartographies des pressions plantaires simulées, nous avons étudié la faisabilité
d’utiliser un nombre limité de capteurs discrets sous le pied pour retrouver le déplacement du
centre de pression et la force totale sur le pied. Nous avons pu montrer que trois capteurs par
pied sont suffisants pour retrouver le CoP en modélisant les moments et la force totale par des
formes linéaires. Nous avons validé de fagcon purement numérique la possibilité d’utiliser un
nombre limité de capteurs, et la précision attendue.

Le deuxieme chapitre a décrit la validation expérimentale, effectuée en plusieurs étapes.
Nous avons tous d’abord utilisé les cartes expérimentales de pressions mesurées par F-Scan et
des capteurs virtuels issus de ces cartes. Puis, nous avons réalise un prototype de semelles
équipées de trois capteurs de force résistifs et validé ce systéme par comparaison avec F-Scan.
Les études expérimentales ont été effectuées sur neuf sujets durant une minute chacun. La
comparaison des stabilogrammes issues des semelles instrumentées avec ceux obtenus avec
F-Scan ont montré une faible différence. La méme semelle instrumentée a été utilisée pour
différents sujets ayant différentes pointures. Cette semelle standard est ajustable a la
chaussure.

Dans le chapitre trois, nous avons montré que les mesures fournies par les semelles
permettent, grace au modeéle du pied, de générer les cartes de pressions plantaires en position
debout ou durant la marche. Les semelles sont congues pour suivre la répartition des pressions
plantaires en ambulatoire.

Le chapitre quatre a traité des mesures du déplacement du CoPT a partir de semelles
instrumentées. L’étude des courbes expérimentales a montré des oscillations plus ou moins
réguliéres. Le filtrage du signal du CoPT nous a permis d’extraire les oscillations posturales.
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Les mesures sont effectuées sur quatre sujets en position debout les yeux fermées et une
comparaison est établie entre eux.

La comparaison entre le stabilogramme mesuré et le stabilogramme moyen (apres filtrage),
permet de connaitre la position de I’équilibre recherché autour de lequel le system postural
essai de se rapprocher en permanence. En plus, on a pu déterminer la stratégie utilisé dans le
maintien de I’équilibre de chaque sujet. Les oscillations posturales ont été détaillées
largement pour chaque sujet. L’étude sur I’amplitude des oscillations posturales permet une
diagnostique sur le maintien de I’équilibre dynamique. Les amplitudes des oscillations sont
indicatives de I’état du systéme postural qui assure I’équilibre en permanence. Les oscillations
posturales et les facteurs qui agissent sur le systeme du maintien de I’équilibre postural sont
identifiés. L’ action sur I’équilibre est gérée par le cerveau. Décrire I’action du cerveau et du
systeme nerveux permet une diagnostique efficace du maintien de I’équilibre. Pour aboutir a
une telle diagnostique, nous avons développé un modele de I’équilibre dynamique dont I’idée
est de voir si on peut retrouver les paramétres qui assurent I’équilibre a partir des mesures du
déplacement du CoPT.

La premiére partie du chapitre cing traite de I’équilibre statique. Nous avons simulé les
cartes de pression plantaire pour différents sujets en position debout statique. La condition de
minimisation des efforts a été toujours respectée. Via le simulateur, nous avons montré qu’il
est possible de tester I’effet des caractéristiques du milieu élastique, de la posture des pieds, la
posture du corps et la forme interne du pied sur la répartition des pressions. Cette étude de
I’équilibre statiqgue peut trouver des applications pour la conception des semelles
orthopédique. Ces aspects constituent des perceptives d’utilisation de ce modeéle.

La seconde partie du cinquiéme chapitre traite de la simulation dynamique sur deux pieds,
avec le corps qui oscille dans les deux directions, médio-latéral et antéropostérieur. Pour
décrire un modéle complet de I’équilibre dynamique, nous avons développé un modele a 3D
basé sur un pendule inversé. Le systeme de contre réaction essaye de se rapprocher de la
physiologie de I’équilibre humain. Il ne s’agit pas d’un PID mais d’un systéme de contre
réaction non linéaire. Différents paramétres affectant I’équilibre ont été étudiés, dont le temps
de retard de transmission des signaux musculaires, le temps d’intégration, le seuil des
sensations somatiques et les seuils sur les sensations visuels et de I’oreille interne. Pour la
réaction des pieds a la compression, nous utilisons le modéle du pied, qui relie I’assiette du
pied aux pressions plantaire (premier chapitre). Les formes linéaires utilisées proviennent des
résultats de mesures effectuées avec notre prototype de semelles instrumentées.

En utilisant le modéle 3D de I’équilibre dynamique, on peut rendre compte de I’effet de
I’anatomie du pied et de la physiologie de I’individu sur le maintien de I’équilibre postural.

Concernant les oscillations et le maintien de I’équilibre, le simulateur est particulierement
sensible aux seuils de perception des variations de vitesse et de position (perception
somatique). Malheureusement, nous ne disposons pas de données précises a ce sujet.

Numériquement, il est a priori possible de décrire toute forme de contre réaction a
condition d’avoir des modeles pour chacun des mécanismes impliqués. Le modéle utilisé pour
les seuils de perception est le plus simple que I’on puisse imaginer. Il est certainement trop
sommaire. La valeur du seuil est fixée a priori. En pratique, elle dépend évidemment de la
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fonctionnalité des organes, mais certainement également de la vigilance du sujet et de son
environnement. De méme, la tonicité des muscles est fixée a priori. Nous avons pris une
valeur moyenne. La réalité est toute autre. Aprés avoir trouvé son équilibre, le sujet relache
lentement ses muscles. S’il percoit qu’il va perdre son équilibre, il va augmenter brutalement
la tonicité jusqu’a bloquer ses muscles. C’est I’exemple d’une personne qui sent son pied
glisser. En pratique, la tonicité fait certainement partie de la contre réaction. La encore, nous
manquons de données.

Les facteurs physiologiques, anatomiques ou autres qui affectent la qualité de I’équilibre
peuvent étre étudiés quantitativement en utilisant le simulateur, a condition d’avoir des
modeles pour chacun des mécanismes impliqués. Ceci devra reposer sur des mesures
biomédicales plus approfondies que celles dont nous disposions.

Le prototype de semelle n’avait qu’un but de recherche sur la partie physique d’un systeme
ambulatoire basé sur un réseau de capteurs. Il pourra se décliner sous différentes formes
suivant les applications et les souhaits des praticiens. Notre propos était de faire une recherche
relevant de nos compétences et non de développer un produit fini qui reléverait de I’ingénierie
et d’une étude de marché préalable.

Néanmoins, une des perspectives possible est de rendre autonome chaque semelle et
remplacer les liaisons filaires et le convertisseur analogique digitale par des circuits intégrés
résidents dans la chaussure, et de faible consommation. Il dépendra de I’étude de pré
développement de déterminer le mode de communication radio, I’utilisation d’un processeur
embarqué pour le traitement numérique et le systeme de communication extérieur permettant
de visualiser en temps réel les mesures apreés traitement numérique.

Par ailleurs ce travail ouvre de nombreuses perspectives d’études sur I’équilibre & partir
des modéles développés :

e La prévention de formation d’ulceres chez les patients diabétiques grace a la
méthode de génération des cartes de pressions a partir des 3 capteurs.

e FEtude de Ieffet des caractéristiques du milieu élastique sur le maintien de
I’équilibre, la répartition des pressions plantaires, la fabrication des protheses
plantaires et autres.

e Prévention de la chute chez les personnes agées assuré par une suivie ambulatoire
du déplacement du CoP. Ceci nécessite de développer des méthodes de
reconnaissance de la perte d’équilibre liée aux problémes physiologiques ou
médicamenteux.

e Identification des paramétres du maintien de I’équilibre postural relevant d’une
étude neurophysiologique et des mesures biomédicales plus approfondies.
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Annexe 1

1 Principe du calcul de la forme interne du pied

Pour chaque mesure (assiette) i =1,M . En chaque point k=1,N du pied.

Pour une semelle connue la force f* et I’écrasement z ' sont liées par la relation

bijective :
Zo) = epais-(l—exp(— f‘_k D (A1-1)
raid
Le modele de la compression est :
Zo' =a, X +b, -y, +¢ +2zk (A1-2)
Le profil interne est zk =z, —(a, -, +b, -y, +¢,) ouencore z =z, — Zq: (A1-3)

OU Zp =&, -% +D, -y, +¢ est I'assiette du pied.
2\ est la forme interne du pied que I’on souhaite déterminer.

Sont inconnus les paramétres de I’assiette du pied a, ;b ;c. pour i =1,M et le profil interne

zf pour k =1,N . Pour I'assiette i, Yk =1,N on connait I’écrasement par

. fX
‘= | 1-exp| —— Al-4
Z.) = epais ( exp( o D (Al1-4)

a condition de connaitre epais et raid . Supposons epais et raid connus.

Les données sont les z.‘ au nombre de N-M les inconnues sont les z au nombre de

N et les a,b.,c. au nombre total de 3xM .
Le nombre de données N - M est supérieur au nombre total d’inconnues N +3x M .

N est de I’ordre de 500, M est de I’ordre de 1500.

Dans le principe, par régression linéaire on peut déterminer toutes les inconnues.

. . . fX .
Soit f* la force mesurée, on calcule zCik =epais- (1—exp(— I'd D Ce sont les données.
rai

La somme du carré des erreurs est
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E:ii(ch—(ai -xk+bi-yk+ci+z:‘s))2 (A1-5)

=1 k=1

La recherche du minimum par rapport & a, ;b, ;c, et z\s fournit la solution.

Compte tenu du nombre de données N -xM ~500x1500 = 650000, la taille des matrices
est prohibitive.

2 Méthode

Soient epais et raid connus.
Considérons chacune des postures successivesi =1,M .
Initialisation : Soit nd, le nombre de fois ol zj a été calculé. Au départ vk :nd, =0.

Prenons une assiette du pied arbitraire pour i =1. Parexemple: a=0, b=0etc=-1m il

vient Vk; .« =—1. Elle est telle que I’on obtient vk :z >0 .

Connaissant I’assiette ;.

k

. f
Pour tout f >0, zf :epals-(l—exp(— ral'd D—zFSik et nd, =nd, +1.
[

On connait alors une partie de la forme interne correspondant aux points sous
pression f > 0.

Poursuite de la détermination de la forme interne.
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Recouvrement
* {nd, >0}N{f, >0}

Calcul de l'assiette

Figure A 1 : Recouvrement des zones de pression.

Connaissant la forme interne partielle, pour les itérations suivantes, i =2,M , la zone de

recouvrement telle que f* >0 et nd, >0 permet de déterminer la nouvelle assiette zFSik par

moindre carré. Cette assiette nous permet de déterminer la forme interne pour tous les points
tels que f* >0.En fait on calcule la moyenne des valeurs calculées.

2§ —(a-x +b-y +c)+(nd, -1)-z{

Si f“>0 alors nd, =nd, +1 et z = 5 qui est la
n k
moyenne sur I’ensemble des valeurs obtenues au point k .
Par ailleurs on calcule le carré de I’incertitude
k k \2
ep, = (zc —(@-X% +b-y, +¢)—2z;)" +(nd, 1) -ep, (A1-6)

nd,

Au terme de I’ensemble des postures M , on dispose de la valeur moyenne de la forme
interne en tout point k ayant été soumis a une pression et du carré de I’incertitude de cette
valeur.

On a supposé que epais et raid étaient connus.

L’épaisseur ne peut pas étre déterminée par calcul. Elle est donc fixée.
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La détermination de la raideur s’effectue en essayant différentes valeurs et en recherchant
la valeur qui minimise somme du carré des erreurs par trichotomie.

) \\
N

Figure A 2 : Trichotomie.

Le domaine de variation de raid est divisé en 3 segments. Pour chacune des 4 valeurs on
cherche le minimum de la somme des carrés des incertitudes S = Zepk . Sur le graphique il
k

s’agit de la valeur numéro 3 de la raideur. A I’étape suivante le domaine de variation sera
entre les valeurs adjacentes, soit ici entre 2 et 4, ceci répété jusqu’a la précision requise.

3 Représentation graphique de la forme interne du pied.

La surface de la forme interne du pied est calculée par rapport a une assiette quelconque. Ce
qui est sans importance pour la suite des calculs.

Néanmoins il est important de définir une assiette de référence telle que la représentation
graphique du profil interne du pied ait du sens pour I’observateur. Par rapport a ses habitudes,
I’observateur s’attend a voir une image qui ressemble a I’empreinte laissée dans le sable par
un pied posé a plat. C'est-a-dire qu’il ne semble pas reposer sur le seul talon ou de travers.

Au terme du calcul de la forme interne du pied I’assiette de référence est totalement
arbitraire. Les trois paramétres a, ;b.;c. sont définis chacun a une constante prés. Mais la

i 0
relation entre force et compression n’est pas linéaire aussi un référentiel dépend de la force
totale appliquée. Pour une origine connue, pour exemple la cheville, on pourrait décréter que
I’assiette de référence est celle qui assure un moment nul suivant x et y ou mieux que
I’assiette de référence assure que le CoP pour le demi poids de I’individu est situé au
« milieu» du pied. Pour ce faire il suffit de d’effectuer deux rotations (a et b) et une
translation (c) au profil interne du pied.

Sachant que la forme interne du pied concerne des matériaux rigides on peut s’affranchir
des problémes liés au comportement non linéaire du milieu élastique.

Pour la représentation graphique, dans un premier temps on recherche I’assiette telle que la
moyenne de la surface de la forme interne du pied par rapport au sol est nulle

N - . N - e . 7 y
Zkzl(z,ks +a-x +h-y, +c):0. Ce qui revient a minimiser la somme des carrés des écarts

entre la forme interne et le sol pour calculer les paramétres de I’assiette par moindres carreés :
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2
E=Y" (25 +a-x +b-y, +c) (A1-7)
Soit a, ; b, ; ¢, les paramétres de I’assiette solution.

On effectue les rotations nécessaires pour que la surface de la forme interne ait le sol
comme plan de référence :

k k
;s :le+(ao'xk+bo'Yk+Co)

z
L assiette est telle que >z =0

Soit z,,, la plus petite valeur de z¢ (z,,, <0).

. . k .
Pour les graphiques, la surface de la forme interne est z%s =z —z,,. qui est de valeurs
positives, le zéro étant affecté a la plus petite valeur calculée.
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1 Simulation des profils de pression a partir des 3 capteurs

1.1 Capteurs virtuels

La simulation des capteurs consiste a considérer des capteurs carrés de 9 pixels issus des
mesures de F-Scan.

La phase d’apprentissage fournit la forme interne du pied.
L’assiette de référence est celle de la premiere acquisition utilisée pour I’apprentissage.
On connait cette assiette de référence, qui est a=0 ; b=0; c=-1

On connait la forme interne sous les capteurs. On peut supposer que la forme interne sous
le capteur est la moyenne de la forme interne sous les 9 pixels.

Pour toute autre acquisition on connait les forces sous les capteurs. Il faut diviser la force
par 9 pour utiliser la méme surface de semelle. On en deduit I’écrasement z; et donc I’assiette

de correspondante et au final la carte des pressions.

1.2 Vrais capteurs

Dans ce qui précede on suppose que z,; est I’écrasement obtenu pour des capteurs de
méme étalonnage que F-Scan. Pour les vrais capteurs c’est impossible.

Suivant la surface des capteurs et la réponse de I’électronique il y a désaccord entre
mesures F-Scan et mesures des capteurs.

Suivant la surface des capteurs et la réponse de I’électronique il n’y a pas correspondance
directe entre mesures F-Scan et mesures des capteurs.

Les capteurs sont étalonnés et fournissent directement la force regue.

Il faut déterminer la raideur des capteurs qui rend compte de la surface des capteurs.
raid

Z =epais -{1— exp(— Lﬂ (A2-1)

que I’on peut encore écrire
z =epais-[L—exp(—a - F)], ol a =1/ raid (A2-2)

Le probléme revient a déterminer « identique pour tous les capteurs.
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Soit ¢, une approximation de o . On cherche la valeur de « sous la forme linéaire

o =o,+oa
Il vient :

z = epais - [1—exp(- a - F )| = epais - [L—exp(- (¢, + 5a) - F )]

= epais - [L—exp(~ o, - F )]+ epais - exp(— a, - F)- 8o - F (A2-3)
Soit z, = epais-[L—exp(—«, - F)] il vient epais - exp(- a, - F )= epais - z, (A2-4)
D’ou

z2=1,+(epais—1z,)-F-da (A2-5)

Soit 3 équations pour chaque assiette. Soit j I'indice du capteur: j=13. Soient z)_la
forme interne sous le capteur j, zJ la compression, f/ la force mesurée, x;et y; les
coordonnées

(z¢ —epais)- fJ-da

_ zl—(a-x;+b-y; +c) (A2-6)
epais

i
ZISc +

Les 4 inconnues sont zj,., Z.,Z% €t da obtenu par moindre carré sur I’ensemble des

assiettes.
Le calcul est itératif jusqu’a convergence a la précision demandée sur «

1.3 Numériguement

Soit G, un ensemble de valeurs, classées de i=1,m, que I’on souhaite décrire par un
modele

6 . -
GFZﬁ; -R! ou R est lafonctionnelle j=1,4 appliquée a la mesure i
j=1

Le probleme consiste a déterminer les inconnues f; qui minimisent les erreurs.
2
m n )
Soit la somme du carré des erreurs. S = Z(Gi - B Fi‘] : (A2-7)
i=1 j=1

Le minimum de S est obtenu pour :

% _o,vk=1n (A2-8)
0 k

§:22x G->.B-F|F=0 (A2-9)
0P = =
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Soit donc
Zn:ﬁj 'iFij ) Fik = iGi ) Fik
j=1 i=1 i=1

SOitAkj :zFij . Fik et B, :zGi ) |:ik
i=1 i=1

Soit encore les 3 équations pour chaque assiette i

(z¢ —epais)- fJ-da

ZIch + -
epais

zg—(a-xj+b-yj+c)

Bi=2cp,; B, =2ep, ; By =2¢Cpy ; B, =6
Equation 1

F\=1; F1=0; F$=0; R} =(Zc, —epais)- Fc,
Gi,=2c,—(a - Xc, +b, -Yc,)—c

Equation 2

F,=0; F5=1;F% =0;F% =(Zc, — epais)- Fc,
G;, =2c,—(a - Xc, +b; -Yc,) —cC

Equation 3

R =0; F%=0; F3=1;F% =(Zc, —epais)- Fc,

G;; =2c,—(a;- Xc;+Db;-Ycy)—c¢

Al=>F'-FetB =>G- F
i=1 i=1
On obtient un systeme linéaire de n équationsa n i

Pi

Al . x| - |=|B,| quia pour solution |3, |=
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(A2-10)

(A2-11)

(A2-12)

(A2-13)

(A2-14)

(A2-15)

(A2-16)

(A2-17)

(A2-18)

(A2-19)
(A2-20)

nconnues a; . Sous forme matricielle :

Al x|B
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1 Résolution dynamique du pendule inversé

1.1 Rappel sur le pendule simple

ey
it
=

oy

Figure A 3 : Pendule simple.

Dans le cas du pendule simple le mouvement est solution de I’équation :

g d%g .

@, :‘/f dtZM +a( -sin 6, =0 avec m, = % (A3-1)
) . : . d?g, 2

Dans I’approximation des petits angles il vient T +w; -6, =0 (A3-2)

qui a pour solution

6, (t) = A-sin(w, -t + ) et %: A- @, -cos(m, -t +¢) (A3-3)
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1.2 Pendule inversé

Figure A 4 : Pendule inversé.

Dans le cas du pendule inversé le mouvement est solution de I’équation :

d’o .

F—a)j -sin@ =0 avec o, :1/% (A3-4)
) . : . de

Dans I’approximation des petits angles il vient F_% -0=0 (A3-5)

Qui a pour solution

o=AertiB.e gt 39—, (A- e™' _B -e“"°‘t) (A3-6)
dt  °

1.3 Cas d’une structure avec 2 points de contact

La position debout consiste a maintenir I’équilibre d’un pendule inversé.

Dans un espace a 2 dimensions, considérons une structure rigide de base symétrique avec
deux points de contact. La demi-longueur de la base est Y, . La structure va osciller en
basculant d’un point de contact a I’autre.
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Vv .

»

0 Yy Yeor Y

Figure A 5 : Pendule inversé, socle a deux points d’appui.

C’est I'image la plus simplifiée d’une arthrodése de la cheville, corps oscillant du talon a
I’avant du pied, avec une position d’équilibre au milieu du pied. Le contact est sans
amortissement.

Dans un premier temps considérons le mouvement pour la structure en appuis sur le
contact de droite. D’apres la figure ci-aprés, 6, est I’angle de départ du centre de masse par
rapport a la verticale du point d’appui Y., qui est le centre de pression au sol. La structure va
basculer vers la gauche et I’angle du centre de masse par rapport a la verticale du point
d’appuis est 9,(t).

Au départ, pour t=0, 6,(0) =0, et % =0. (A3-7)
0
Nous supposons de petits angles. 6,(t) = Yeor =Y (1) (A3-8)

L
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Figure A 6 : Pendule inversé, changement de variables.

La structure bascule vers la gauche jusqu’a 6,, qui correspond au changement de contact.
Soit en appuis sur les deux contacts, qui est la position stable.

0, :YmTaX (ou'Y,,,, =Ye,p est la demi-longueur du pied) (A3-9)

L’équation du mouvement est :

d’e . .
dt21 —~wt-sin@, =0, 0l o, = \/% (A3-10)

Les angles sont petits, aussi sin6, =~ 6. 1l vient :

6 _

qt? @y 60, =0 (A3-11)

La solution de I’équation est de la forme :

dé . oy
0,=A-e”™" +B.e” " etd—tlzwo(A-e“’O‘—B-e ) (A3-12)
deé
Pourt=0;91:90,d—t1:0: (A3-13)
llvient: A+B=0et A-B=0.D’0l A:B:Q—ZO. (A3-14)
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La solution est
dé, .
6, =6, -cosh(a, - t) et donc el -6, -sinh(a, - t) (A3-15)
La structure bascule vers la gauche jusqu’a changer de contact. La solution est
dé, .
6, =6, -cosh(w, 1) et i’ -6, -sinh (a, - t). (A3-16)
. Y, .
La structure change de contact au passage de la verticale 6, =6, = % ce qui correspond

a la position d’équilibre de la structure qui repose sur ses deux appuis.

A cet instant, le temps écoulé est

A=t cosh‘l(&] (A3-17)
2 0

Le probléme est symétrique, aussi, la période est T =4 x At :i-cosh‘l(%)
Wy 0

1.3.1 Changement de variable

Soit 6,, I’angle du centre de masse par rapport & la verticale & I’équilibre.

YCOP _YM _ YCOP YM

Oy =6,-0,= C s (A3-18)
i . YCoP

Il vient encore : 6, =6,, +6, :9+T (A3-19)

6, =6, -cosh(w,-t)-6, (A3-20)

On change de point d’appuis lorsque 6,, change de signe.
On obtient une oscillation de faible amplitude autour de la position d’équilibre.
La solution qui parait sinusoidale ne I’est pas au regard de la dérivée.

Pour une altitude du centre de masse de 1 m, un angle 6, =0.1rd donne Y., =10cm, soit
donc une longueur d’appuis totale de 20 cm, ce qui correspond a une taille 40. L’accélération

de la pesanteur est g =9,81m- s, Il vient o = \/% ~+/10(s™). Le tracé de I’angle en fonction

du temps sur une période.
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Ci-aprés simulation de 6(t) sur une période @ w = \/% =410 ; 6,=0.05rd ; 6, =0.1rd

teta
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-0,02

00

42

62 0

é\ 1j04

25
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dTeta/dt
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42

04

25

Figure A 7 : Calcul analytique de I’angle et de la vitesse angulaire.

Socle a deux points d’appui. Faible amplitude.

Consideérons des oscillations de forte amplitude autour de la position d’équilibre.

simulation de 6(t) sur une période @ @ = \/% =410 ; 6, =0.001rd ; 6, =0.1rd
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Figure A 8 : Calcul analytique de I’angle et de la vitesse angulaire.

Socle a deux points d’appui. Forte amplitude.
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1.4 Cas d’une structure cylindrique : Le culbuto

A 0
R
Ly /i
l T/
0 YM YCoP Y

Figure A 9 : Socle cylindrique, le culbuto.

On doit avoir I’égalité des moments

_— 2 -
‘Mt‘:(L-Zt?]-M L et ‘Mt‘:—M (R-L)-6-g (A3-21)
2 —
d"od d—f+M-9-9=o (A3-22)
dt L L
2 —
soit donc : d 29+co2-9:0avec o= (R-1) g (A3-23)
dt L L
qui a pour solution :
. do
O(t) = A-sin(o-t+¢) etd— =o-A-cos(o-t+¢) (A3-24)

t

La solution est parfaitement sinusoidale comme pour le pendule simple.
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Ci-aprés simulation de 6(t) sur une période @ o = ‘/ [R E Lj 2 =5 ; R, =15et ,=0.1.

teta dTeta/dt
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Figure A 10 : Calcul analytique de I’angle et de la vitesse angulaire. Socle cylindrique.
Un pied nu reposant par terre présente deux zones d’appui. C’est assimilable a I’exemple
de deux points. Si la cheville est bloquée I’équilibre est stable.

Avec une semelle molle et épaisse (matelas) I’équilibre est critique. On tend vers une
semelle cylindrique. Et la stabilité de I’équilibre ne peut étre obtenue que si R > L. Les deux
cas précédents sont les cas extrémes de I’appui d’un pied avec une semelle plus ou moins
molle.

1.5 Cas d’une surface inférieure quelconque.

Supposons une surface inférieure quelconque. La position du point de contact avec le sol,
Y. dépend de la forme du support. La résolution de I’équation dynamique se fait

numériquement.

1.5.1 Méthode numérique.

La simulation temporelle utilise une méthode de discrétisation temporelle par pas de temps
finis.

t., =t +At. Au temps ton connait Y. (t) et Y, (t). Pour le temps t + At, les valeurs de
Yeop (t+AL) etY,, (t+At) sont inconnues.
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Figure A 11 : Pendule inversé. Socle quelconque.

Le CoP se déplace a chaque pas de temps en fonction de b(t) .
La forme est décrite par une fonction Y., (b) .

1.5.2 Méthode

On considere la surface de contact comme une succession de segments entre deux points.

< “

O YM YCoP Y

»
>

Figure A 12 : Pendule inversé. Socle quelconque. Changement de variable.

Ce qui méne a chercher la fonction locale sous la forme :

0=Ae> +B.e ™ et % = y(A e —B-e ") (A3-25)

6, =0—Yer - g (t)=A-e" +B e (V) (A3-26)
M L M L

et 6gtM —o-(A-e”'-B- e-w‘t)—%-w (A3-27)

avec Yq,p (t) qui varie dans le temps.
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Rappel sur les méthodes de résolution implicites [127]-[129].
Soit une équation de la forme.

of
< s
- (t)

a priori S(t) est une fonction de I’espace x,y,z etde f(t) et du temps t
Connaissant I’état au temps t, on va chercher la solution au temps t =t, + At.

En premiére approximation, sachant que At est petit, un réflexe est de chercher la solution
sous la forme :

of  f(t,+At)—f(t,)

= =S(t A3-28

= x (t) (A3-28)
Soit donc

f(t, +At) = f(t,)+ At- S(t,) (A3-29)

C’est la méthode explicite qui nécessite des pas de temps trés petits et qui en général
diverge du fait de la variation dans le temps de S(t).

Aussi a-t-on recours aux méthodes implicites qui prennent en compte I’évolution de S(t)
dans le temps et qui s’écrivent :

f(t, +At) - f(t,)
At B

a- S(t, + At) + (L— &) S(t,) (A3-30)

ou ¢« est le coefficient d’implicité 0 < o <1.

Si a =0 on retrouve la méthode explicite.

. R . 1
Il est montre que la stabilité de la converge est assurée pour > <a<l

Par ailleurs, «a :% minimise les erreurs du second ordre (approximation parabolique de
f (t) entre t, et t, + At). C’est la méthode semi-implicite dite de Cranck Nicolson.

Considérons I’équation sous la forme :

f(t, + At) — At- a- S(t, + At) = f(t,) +At- (1—a)- S(t,) (A3-31)

Le membre de gauche de I’équation est a déeterminer en fonction du membre de droite. Le
probléme est que le membre de gauche est une fonction implicite.

Supposons que sur la durée At, le terme S(t)varie peu. Soit S; est une approximation de
S(t, + At) on peut chercher la solution sous la forme S(t,+ At) =S, +AS en supposant AS
petit.
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En négligeant AS il vient :
f(t, +At) = f(t))+At- 1—a)- S(t,) +At- a- S, (A3-32)
La premiére approximation est S; = S(t,)

Une fois calculé f(t,+At), on calcule S, pour cette valeur et on recommence jusqu’a
convergence |AS|<e¢.

1.5.3 Reésolution semi implicite

Nous utilisons une méthode semi implicite (Crank-Nicholson) qui dans le cas présent
s’écrit

Y _ YCoP (t) +YC0P (t + At)

CoP1/2 2

(A3-33)

Elle nécessite un calcul itératif pour déterminer Y. (t+At). Pour la premiere itération
Yep (t+At) =Y, (t) ce qui permet de calculer une premiére valeur de (t + At), qui modifie
Y,

p (L +At). Le processus est itéré jusqu’a convergence a la précision demandée.

9M (t):A-e“"t+B-e"“"t _YC0E1/2 et dth :w_(A_emt_B.e—mt) (A3-34)
1 Y 1 do 1 Y 1 do,|

A=]0, (1) +-S2RU2 4 = M | et B= 6, (1) +-—2RU2 - = M A3-35
2(“”() L o dt t] 2(“”() L o dt It] ( )

1.5.4 Test de la méthode

On compare les résultats de la méthode avec les solutions analytiques obtenues
précédemment.

Cas d’une structure avec 2 points de contact

Simulation des oscillations de forte amplitude.
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simulation de 6(t) sur une période @ w:\/%:\/ﬁ ; 6, =0.15rd ;

Teta (T) dTeta/dt (T)
0.15 0.8

T
o L\

Angle
PP
\
P

Vitesse angulaire
o

NNy, N
NI \

-0.6

-0.2 -0.8
0 0.5 1 15 2 25 3 35 4 0 0.5 1 15 2 2.5 3 35 4

Temps sec Temps sec

Figure A 13 : Simulation de I’angle et de la vitesse angulaire.
Pendule inversé. Socle sur deux points.

Cas d’une structure cylindrique : Le culbuto

simulation de O(t) sur une période @ w = \/% =410 ; 6, =0.15rd ; Rayon R(0) =R, =15

Teta (T) dTeta/dt (T)
0.15 04
0.1 0.3
0.05 0.2
% 0.1
0 =l
[ [=2]
E-— =4
;0
-0.05 2
2
< 01
0.1
0.2
0.15 0.3
0.2 0.4
0 0.5 1 15 2 2.5 3 35 4 0 0.5 1 15 2 2.5 3 3.5 4
Temps sec Temps sec

Figure A 14 : Simulation de I’angle et de la vitesse angulaire.
Pendule inversé. Socle cylindrigue.

I n’y a pas de différence appréciable entre solutions analytiques et simulations

Les résultats confirment la minimisation des erreurs.

1.6 Simulation d’un pied

A partir de la forme interne du pied numérique on calcule la position du CoP suivant y en
fonction b paramétre de I’assiette en bloquant la rotation suivant X, a=0.
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Le calcul dépend des caractéristiques du milieu élastique. Le parameétre ¢ de I’assiette est
auto ajusté pour que I’intégrale des pressions plantaires, liées a la compression du milieu
élastique, égale la force totale appliquée.

Cas d’un pied nu, cheville bloquée (arthrodése de la cheville) b(t) =6(t).

La forme est décrite par une fonction tabulée Y. (b) =Y., (semelle,b,M).

Simulation de 6(t) et ?j—f @ w= \/% = \/ﬁ ; M =50kg ; Raideur=0.2; Epaisseur=0.2 cm ;

6, = 0.015rd
Teta (T) dTeta/dt (T)
0.015 0.15
0.01 / 0.1
0.005 0.05
| :
0 £ o0
) 2
_21 [
< b
-0.005 ¢ -0.05
/ g
-0.01 \ -0.1
-0.015 -0.15
-0.02 -0.2
0 0.5 1 15 0 0.5 1 15
Temps sec Temps sec

Figure A 15 : Simulation de I’angle et de la vitesse angulaire.
Pendule inversé. Pied.

1.6.1 Deéplacement du centre de pression des trois cas précédents

La nature des oscillations dépend de la surface de contact avec le sol.
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Figure A 16 : Déplacement du centre de pression pour les différents socles.

Sur les trois structures étudiées, deux points, cylindrique et quelconque on a étudié le
phénomeéne oscillatoire de I’asservissement de I’équilibre. La figure montre la variation du
centre de pression pour ces trois structures de supports.

En passant du talon vers I’avant, la structure de deux points présente une variation
instantanée du CoP qui correspond au changement du point d’appui. La structure cylindrique
avec un rayon de courbature de 1.5 m, présente une variation du CoP plus étendu. Par contre,
un pied présente une variation du CoP intermédiaire aux deux cas précédents. Cette variation
est fonction des caractéristiques du milieu élastique au-dessous du pied. Pour un pied nu, la
courbe de variation du CoP rapproche de celle de la structure a deux points. Donc le CoP
passe du talon vers le pouce sans passage par le milieu du pied. D’autre part, pour un pied sur
une semelle élastique la variation du CoP rapproche de celle de la structure cylindrique. A
noter que si le rayon de courbure est important R, — oo, la variation du CoP — « et en

conséquence I’équilibre est perdu. Ce qui correspond a maintenir I’équilibre sur un matelas
mou.

1.7 Stabilité de la solution temporelle

Il est fondamental que la résolution numérique n’apporte pas d’erreur significative dans le
temps, telle qu’une variation de I’amplitude ou de la fréquence. Ci-apres sont présentées les
oscillations sur une durée de 50 secondes. La solution ne présente aucune dérive en amplitude
et en fréquence qui ne serait pas le cas avec une méthode explicite qui divergerait rapidement.
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Figure A 18 : Simulation de la stabilité temporelle de la vitesse angulaire.

1.8 Simulation d’un asservissement PID

L’objet de cette premiere étape est d’avoir une idée de la fonction de transfert de la semelle
qui n’est pas linéaire et change avec I’épaisseur. Le systéme d’asservissement de la position
est supposeé étre du type PID a partir de I’angle de la jambe 6(t), ce qui n’est pas le cas dans

le processus de recherche de I’équilibre du corps humain.

Asservissement PID de I’angle du pied. b(t) a partir de I’angle de la jambe 6(t) .

OW=0 giic, . -‘i—f (A3-36)
t

B(t) = Cprop -O) +Cipe- [
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=1,avec C, . =C

Remarque : C nt

= 0 correspond a la cheville bloquée.

Prop deriv

Si la semelle est épaisse, la contre-réaction sur la dérivée doit étre augmentée.

Simulation de 6(t) et (jj—f @ w= \/% =410 ; Raideur=0.2; Epaisseur=1.2 cm ;6, = 0.05rd ;

7 =0.5sec; Cpp, =0.01; Cyogra =15 Cpppyy =2
Teta (T) dTeta/dt (T)
0 — 0.01
-0.01 / 0.005 /\
e
-0.02 0

-0.03 / -0.005 /
-0.04 -0.01
0.05 / -0.015

-0.06 -0.02
0 5 10 15 20 25 30 35 40 0 5 10 15 20 25 30 35 40

Temps sec Temps sec

Angle
Vitesse angulaire

Figure A 19 : Simulation de la réponse du PID & un échelon.

1.9 Contre réaction humaine

L’étude de I'asservissement de I’équilibre dynamique avec un simple PID donne une
indication sur I’effet de chaque coefficient sur I’oscillation de centre de masse.
L’asservissement d’équilibre est généré par un systeme de contre réaction au niveau des
muscles. La commande des muscles est assurée en permanent par le systéme nerveux pour
maintenir I’équilibre.

Physiologiquement, trois sensations fournissent les informations nécessaires au contréle de
I’équilibre :

e Les sensations somatiques au niveau des pieds
e Lesyeux
e L’oreille interne

v Les sensations somatiques au niveau des pieds

Apres un déséquilibre, les forces sous les pieds ont changé. La différence de pression sous
le talon et I'avant du pied donne une information sur le déplacement du CoP.
Réciproquement le moment du CoP correspond a sa position et aux sensations somatiques
percues. L’équilibre est assuré lorsque le CoP pergu correspond au CoP d’équilibre souhaité
qui a pour coordonner Y., =0 en prenant pour origine le milieu du pied.

La recherche de I’équilibre a pour consigne Y., =0.
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Le déplacement du CoP dans le temps ne peut pas étre utilisé comme terme dérive.
v" Les yeux et I’oreille interne

Les yeux et I’oreille interne fournissent des informations sur la variation de la position de
la téte dans le temps. Soit donc sur la vitesse angulaire du centre de masse qui correspond a

agt“" si on admet que le bassin est bloqué.

Des études sont faites sur plateforme de force mobile avec les yeux fermés et d’autres
dans un entourage tournant avec les yeux ouverts [5]. Dans les deux cas I’équilibre du patient
est perturbé. Donc la perception de la vitesse angulaire par les yeux donne une information
sur I’état du déséquilibre.

Par contre, ni les yeux, ni I’oreille interne ne fournissent d’information précise sur I’angle
du centre de masse 6,, qui correspond & la position spatiale précise par rapport aux pieds que
I’on ne regarde pas.

Mathématiquement, les parametres d’entrée de la contre réaction sont différents des
précédents qui étaient directement issus de la position 6,, du centre de masse.

Ils pourraient étre :

e Lapositiondu CoP : Y., quicorrespond a la position angulaire %

e La vitesse angulaire : 0y :
ot
Il vient a priori :

b(t) =C

Prop

,YCOE(t) +C,. - JW"’“C . O0u (A3-37)
7L

Deriv
T ot |,

En pratique, aucune sensation ne permet de connaitre la position angulaire du centre de
masse. Le terme intégrale joue le réle de recherche de I’équilibre et rend compte du temps mis
en ceuvre de la réponse au déséquilibre détecté par la position du centre de masse. Le terme
proportionnel est moins essentiel. Par contre, le terme dérivé est fondamental. C’est la
perception de la vitesse angulaire par les yeux et I’oreille interne.

Pour voir I’action de la contre réaction dans I’asservissement de I’équilibre, des
simulations sont faites sans le coefficient de proportionnalité pour différents constante de
temps de la réponse des sensations somatique. Les simulations sont faites pour un pied nu.

Prenant tous d’abord un temps d’intégration z=0.5sec. La Figure 116 présente la

simulation de 6(t) et % dont les conditions de simulations sont , :\/%:\/E,

167



Annexe 3

M =50kg, Raideur=0.2, Epaisseur=0.2cm, 6,=0.05rd, r=05sec, C;, =0,
CInt :1’ CDeriv = 05
o Teta () oor dTeta/dt (T)
o T TT— 0.06
0.05 /
-0.01 /
2 oo
-0.02 3 /
o 5 008
* 003 g 0.02 /
-0.04 0.01 /
-0.05 ° L
e
-0.01
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Figure A 20 : Réponse du systéme de contre réaction pour un pied nu.

Simulation de la dynamique de I’équilibre sur deux pieds

2.1 Systéme de coordonnées

L’orientation du bassin définit les directions x et y. Les pieds sont positionnés sur le plan x,

Au repos le centre de masse se projette en X, Yyoau barycentre des deux CoP; ,des

pieds. Le point X0, Yo -

On utilise deux types de rotations orthogonales : les rotations x dans le plan x,z et les
rotations y dans le plany,z.

Les angles de rotation du centre de masse 6,, et 6, sont exprimes a partir de Oz.
Description a I’équilibre au repos :

L’équilibre au repos est la position recherchée qui a priori minimise les moments et assure
la plus grande stabilité. Au repos le CoP , d’un pied (arbitraire) est situé vers le milieu du

pied. Il dépend de la forme du pied, de la musculature et de la position naturelle de I’individu.

Dans ce repéere chacun des pieds présente une rotation autour de z, respectivement 6,6,

qui dépend de la posture habituelle de I’individu. En position de repos debout statique, nous
avons vu que 6, =6, . Par convention 6, =6, >0 correspond aux pieds ouverts.

Une fois fixées les rotations, on définit les positions relatives des deux pieds.

Soit (Axp,Ayp) I’écart entre les chevilles des pieds au repos.
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N
N

A
1
1
1
1

@ Centre de masse
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Figure A 21 : Géométrie du modéle de simulation de I’équilibre dynamique.

Au repos, il y a équilibre des moments et des forces sur chacun des pieds. Supposons pour

N . F
exemple que les forces soient égales sur chacun des pieds. F, = F; =5

Aussi le centre de masse au repos se projette au milieu du segment reliant les deux CoP; ;.

Le déplacement du centre de masse est décrit par les rotations 6,,,6,, par rapport a la

verticale. Par définition nous fixons 6,, =6,, =0 en position de repos statique de départ.

2.2 Hypothéses

Le tronc et le bassin forment un élément rigide. Aucun mouvement des vertebres.
La jambe et la cuisse forment un élément rigide. Le genou est bloqué.
Les articulations actives sont les chevilles et les hanches.

Ceci correspond a 8 degreés de libertés, rotations en x et y pour chacune des chevilles et des
hanches.

Les déplacements antéropostérieurs sont contrdlés par la rotation y de chacune des
chevilles.

Les déplacements medio latéraux sont contrdlés par la rotation x de I’ensemble des
hanches. La rotation x des chevilles n’intervient pas.

169



Annexe 3

Ces hypothéses limitent a 4 le nombre de degrés de libertés. Ces rotations sont le résultat
des couples exercés par les muscles des jambes et des hanches.

Loy
CoP,

Figure A 22 : Angles de rotation du modele de simulation de I’équilibre dynamique.

La cinétique de déplacement du centre de masse dans le temps peut étre décomposée en
deux rotations dans les directions orthogonales x et y.

2.3 Grandeurs physiques

Soit 6,,,06,,, les angles du centre de masse par rapport a la verticale du centre de pression
du repos statique de référence.

La rotation 6,,, implique un déplacement de la projection de centre de masse x,, =6,,, - L .
La rotation 6,,, implique un déplacement de la projection de centre de masse y,, =6, - L.

Dans ce repere, I’accélération de la pesanteur est g suivant -z. La force exercée par la
pesanteur est suivantz: F,=-M -g..

Les angles 6,,,0,, sont définis par rapport a la verticale du centre de pression du repos

statique CoP,. Si on écarte le centre de masse de cette position le corps va osciller pour
retrouver cette position.

Mais le centre de repos est le choix de I’individu. Il peut également en changer. Dans les
études que nous avons effectuées, il est demandé un déplacement forcé, ce qui revient a
changer la position de centre de masse souhaitée.
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Il 'y a donc un centre de repos statique qui sert d’origine aux angles et une position du
centre de masse souhaitée qui peut étre dynamique.

Suivanty :
. - ) dZHMy
Le moment inertielest M, =L"-——=-M. (A3-38)
dt
Le moment du centre de masse suivant y est M w=-M-g-L-6,. (A3-39)

Considérons les moments des contre réaction des pieds.

. A .
Pour le pied gauche M, = {FG -(— %) + MyGCOP} : (A3-40)

ou l\ﬁyGCop est le moment suivant y par rapport au CoF,.

- A -
Pour le pied droit M, = {FD ( Zp ] + MyDCOP}, (A3-41)

ou I\ﬁyDCop est le moment suivant y par rapport au CoP,.

Remarque : Les contre réactions dépendent des moments et non du seul déplacement du
CoP. D’autre part, il est impossible de déterminer le CoP lorsque la force est nulle. Par
contre, le moment est calculable. Pour ces raisons nous exprimons les équations a partir des
moments et non des CoP.

La somme des moments est nulle :

d%0 L
2. dtzMy-M—M-g-L-HMy+(MGy+MDy):0 (A3-42)
d?e,, g Mg, + M,

@ Lt T em ! (A3-43)

M, +M
Soit w :\/%. Supposons GV—MDV constant.

L>-

Cherchons la solution sous la forme :

Oy =A-e"" +B-e™'+C (A3-44)
dj:” —o-(Ae”' -B-e ) (A3-45)
d?e

dt;\/ly — 602 . (A . emt + B . e—mt) (A3'46)
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Il vient a):\/§
L

=0 il vient

O =A-e” +B-e + 22
Entre tet t + At on utilise le schéma semi-implicite avec :
Mg, + My, :1 M +MDy 1)+ oyt Mp, (t+AD)
L-g-M 2 L-g-M L-g-M
b
Soit alors

M., +M
O @) =A-e” +B-e" + (—y Dy]
g-M

do,,
dt

:CO(A ot B e—wt)
Soit t =t,+ 6t ou 0 <&t < At

M. +M
9My (to + é‘[) = A-e“"& +B -(3_“}()t + (—y MDy]
g-

do
My:w_(A -8 B e—w&)
dt
déo do o
Supposons que pour t =0 on ait 6, =6, (t,) et TMV:—MV il vient ;
to

M. +M de
_1 By () —| 201 L1 9%
L-g-M o dt

to
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(A3-47)

(A3-48)

(A3-49)

(A3-50)

(A3-51)

(A3-52)

(A3-53)

(A3-54)



Suivant X :

La solution est similaire.

2
12. 90w .9 L0y, +(Mg, + My, )=0

dt?

dzHMx g I\sz + I\an

~2.g, +—=T Yo g

a2 L ™ 2. M

<= AX,, . . AX, -
Ou MGx: FG' —T +MXGC0P et MDx: FD' T +MXDC0P .

Soitt = t, + Ot ouO<S<At

me(to +(3‘[) = A-e“"& + B-e‘“"& +(—M xF MDX]
g-M

dé,,

T:w-(A-e“"bt - B-e“"‘b‘)

Supposons que pour t =0 on ait 6,, =0, (t,) et —% =

G
L.
b
dé d 6y,
dt 0
i dQMx
o dt |,
1 db,,
o dt |,

2.4 Parametres du probléeme a deux pieds

Annexe 3

(A3-55)

(A3-56)

(A3-57)

(A3-58)

(A3-59)

(A3-60)

(A3-61)

(A3-62)

Les angles b;,b, des pieds ainsi que I’angle 6, :AA—Cdes hanches dépendent des forces

h

musculaires commandées par le cerveau en fonction des moments percus par les pieds et de la
vitesse pergue par I’oreille interne et les yeux.

Convention : Une augmentation de by déplace le CoP du pied droit vers I’avant (+y), de

méme une augmentation de Ac déplace le CoP vers la droite (+x)

173



Annexe 3

En d’autres termes, Mg (MxXG.,,MyGg,)et M, (MxD,,MyD.,) sont les sensations

. . . . deé, . .
somatiques au niveau des pieds qui, avec dtM , vont commander les rotations bg,by,6, afin
d’assurer I’équilibre au plus proche de la position de repos, qui est la consigne a atteindre.

La position du centre de masse (QMX,QMY) est le résultat des équations cinétiques. Ces

équations dépendent de : F,, Fy, MxGg,p, MXDg,p, MyGg,,, MyD,; -

Les valeurs de ces 6 parametres sont le résultat de I’action des 3 paramétres b;,b, et
Ac = AX, -0, fournis par la contre-réaction, et de la relation complémentaire F, + F, = F . Ce
sont des fonctions qui découlent des pressions plantaires des pieds.

2.5 Pressions plantaires

Pour traiter I’équilibre dynamique a deux pieds, il est nécessaire pour une position des
pieds et des semelles données de connaitre les moments suivant x et y de chaque pied par
rapport aux CoP, et la force totale appliquée a chaque pied en fonction de bg,b, et Ac.

Les coordonnées des points de chaque pied sont exprimées par rapport a la cheville du
pied.

L’équilibre dynamique est la recherche de la position qui permet de situer le CoP des pieds

sur le correspondant a la position choisie du centre de masse et d’égaliser les forces
appliquées a chaque pied.

La somme totale des forces est

2 fad fE=F (A3-63)
G D

Les forces appliquées sur chaque pied sont :

Fo=Y f et B =3 f* (A3-64)
D G

Chacune des forces locale f* (force/pixel) est donnée par :
f*= f(zé,epais, raid) avec z§ =agp X +05 0 Vi +Cop + 255 - (A3-65)

La fonction z¢est la compression du milieu élastique. Si z§ <0 aucune pression sur le
milieu élastique, aucune force de contre réaction. L’amplitude de la compression est au mieux
I’épaisseur du milieu élastique z¢ < épais .

Nous supposons que la cheville est libre suivant x . Soit donc ag, =0.
Ilvient z§ =bg o - Yy +Co o + 25

Les pressions pour une position donnée dépendent de 4 paramétres b, ,b,,c;,Cp.
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b, et b, correspondent a I’angle de rotation de chaque pied en vy .

Cp _CG

6 =
" AX,

(A3-66)

correspond a I’angle de rotation des hanches en x espacées de AX, .

La différence d’altitude (z) des chevilles (z=c) correspond au déplacement vertical di a
I’angle de rotation des hanchesé, .

Les pressions pour une position donnée dépendent de 4 paramétres bg,b,,0, et F tel que

2t i =F (A3-67)
G D

Soit Ac=c,—C; =6, -AX,. (A3-68)

Soit ¢, :%wk et c; =¢C, —% ou c, est une constante (A3-69)

Alors, une fois imposés bg,b,,6, et F, le probléme revient a déterminer c, .tel que

DY R =F.
G D

La connaissance de tous les . fournit la position du CoP de chaque pied par rapport a son
centre d’équilibre CoPR,et la force totale sur le pied qui servent d’indication des sensations
somatiques aux contres réactions angulaires bg,b,,6, .

A chaque pas de temps, une fois imposés bg,b,,0, et F, déterminer c, tel que

> 44> £5 =F menerait a des temps de calcul prohibitifs.
G D

L’idée est de générer des tables paramétrées de valeurs prédéterminées, avec extrapolations
entre valeurs. Pour cela il est plus simple d’utiliser Ac en place de 6, . Pour les mémes pieds

et les mémes semelles, ce paramétrage permet d’utiliser les mémes tables indépendamment de
la position des pieds au sol.
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2.6 Mise en ceuvre

Figure A 23 : Position du CoP au repos.

Les coordonnées du profil du pied sont données ci-dessus. L’origine est le centre de
pression au reposCoP, . La cheville est a 4,5 cm en dessous de I’origine.

L’axe x du repere général est donné par la direction des hanches.

y

Figure A 24 : Position des pieds au sol.

Dans ce repére chacun des pieds a une rotation par rapport a z, respectivement 6,6, .

Les coordonnées de chacun des points des pieds sont exprimées par rapport au CoP, du
pied apres rotation.
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Pour les pieds, les rotations en x et y se font au niveau de la cheville.

Nous supposerons par la suite que la cheville est libre suivant x . Soit donc a, ; =0.

k k
Zc =0gp Y« tCop T Z5s

Cp—C , . : . . —_

0, = DA S est I’angle de rotation des hanches suivantx espacées de Ax, , qui est utilisé
Xh

pour la contre-réaction.

2.7 Contre réaction humaine

La simulation se fait a partir des coefficients donnant la force et les moments de chaque
pied en fonction des pressions des capteurs discrets, j=1,L avec L =3, extraits des mesures

expérimentales. Pour la posture i, il vient

F =>.Cf - fc/; Mx = Cmx; - fc!; My = Cmy; - fc] (A3-70)
= = 1
Pour chaque pied Cf;; Cmx;;Cmy, sont 3 coefficients constants déterminés pour chacun

des trois capteurs. Un individu est décrit par 9 coefficients par pied. Des mémes mesures
expérimentales sont connues les forces fc! en fonction de Iassiette du pied

) ] Zei N .
fc! = —raid -In(l— <. ] aveC z;=agp X;+05pY;+Csp +2;5; OU les coordonnees
epais ' ' ' '

sont exprimées par rapport a la cheville.

Les yeux, I’oreille interne et les sensations somatiques au niveau des pieds fournissent les
informations nécessaires au contréle de I’équilibre.

Les yeux et I’oreille interne fournissent des informations sur la variation de la position de
(ijMV d9M>(

dt
supposant le tronc rigide. Par contre, ni les yeux, ni Ioreille interne ne fournissent
d’information précise sur 6,, .

la téte (dans le temps) soit donc sur la vitesse. Ce qui correspond a et en

Les sensations somatiques au niveau des pieds informent de la différence de pression entre
I’avant et I’arriere du pied, ou encore du CoP par rapport au CoP, souhaité de chaque

ouhaité

pied, nécessitant a priori le moindre effort des muscles. Le CoP,,... peut étre le centre de
pression au repos, CoR,, dans le cas du maintien de I’équilibre autour de la posture de
référence. Le CoP,

souhaité

peut également étre dynamique dans le cas du changement de posture.

Les parametres du systéme de contre réaction humain sont différents de ceux d’un PID
utilisés pour I’asservissement d’un simple pendule inversé.

Les paramétres d’entrée du systéeme sont liés aux délais de transmission de la réponse
musculaire vers le cerveau. L’asservissement de I’équilibre dépend de :
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e La perception de la vitesse de déplacement du centre de masse en déplacement

0 L i )
YW La contribution de la vitesse se fait

médio-latéral % et antéropostérieur

via les coefficients Cder, et Cder, suivant la direction

e Des sensations somatiques, perception du CoP de chacun des pieds par rapport au
COPypaie SOUNaLte par I'individu : XCOP,,, s — XCOP ; YCOP,, s — YCOP . Cet écart
peut jouer de deux facons : par une commande proportionnelle et par I’intégrale qui
permet la stabilisation sur la valeur souhaitée. Les coefficients proportionnel sont

Cpro, et Cpro, suivant la direction. De méme les coefficients de I’intégrale sont

Cin, et Cin, . La constante de temps d’intégration est 7 .

e Du délai de commande aux muscles du fait des temps de transmission. Le retard de
transmission est ot .

e Des seuils de perceptions tant sur la vitesse que sur les variations des sensations
somatiques. En dessous du seuil, la perception reste inchangée. Le seuil sur la
vitesse est S, et S, pour les sensations somatiques.

o Les coefficients d’élasticité des muscles sont pris en compte. Celast, pour les
hanches et Celast, pour les muscles antéropostérieurs.

2.7.1 Mouvement antéropostérieur

Considérons le pied droit.

Ycop, My,

Suivant y la composante angulaire du CoP du pied droit est avecYcop, = et

D

. . do,,
la vitesse angulaire est e

Les différentes contributions angulaires a la commande des muscles antéropostérieurs du
pied droit sont a priori :

La dérivée est Cder, - dz:"y (A3-71)
La contribution proportionnelle Cpro, - (YCOpS°“ha‘téI'_D ~YCoPy) . (A3-72)
Soit AYcopy, = YCOPgyhaie.0 — YCOP, , il Vient Cpro, AYcop, (A3-73)
L’intégrale Cin, -j%-dt (A3-74)

0
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Ces relations doivent étre modifiées pour tenir compte de I’effet de seuil de perception.
L hypothese est qu’en dessous d’une intensité minimum I’individu n’a pas la perception de
I’information, pour I’oreille interne et les yeux, et pour les sensations somatiques.

Soit g(seuil, f)la fonction utilisée pour décrire la perception en fonction de la variation
f est la suivante.

perception {

1 :
seuil 1
0O F-=--=--- — = »>
1seuil
1 L !
1 0 1 variation f
Figure A 25 : Fonction seuil.
Les contributions angulaires deviennent :
de,
Cder, - g(Syv , TMV] (A3-75)
Cpro, - g(Sys , AY"L"pD] (A3-76)
t
cin, - | g(Sys ,m]-dt (A3-77)
5 L-t
La contribution angulaire totale est alors (A3-78)

do, AYcop o AYcop
GTD(t)ZCdery-g(Syv, d:"V]+Cproy.g(Sys, 3 D]+Clny-£g(8ys, L'TD -dt

A priori 6, est la valeur affectée a b, de I’assiette par rapport & I’angle du centre de
masse. Mais il y a un retard ot de la transmission de la commande musculaire.

Aussi il est affecté un retard:

bD (t) = 9My (t) + 9TD (t - &R) (A3'79)
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Il faut egalement tenir compte de I’élasticité des muscles. Au final pour le mouvement

antéropostérieur du pied droit on obtient :
b, (t) = Celast, -(6,,, (t) + 6o (t — &5))
Le mouvement antéropostérieur du pied gauche est similaire.

2.7.2 Mouvement médio latéral au niveau des hanches

(A3-80)

Soit Ax, I’écart entre les chevilles. Suivant x la composante angulaire du CoPT du corps

cop

X
est avec Xcop =

Fo+Fs

e AX - AX -
ou Mx:{FG-(—Tp]+MXG}+{FD-( 2”]+MXD}

. . do
La vitesse angulaire est TMX

(A3-81)

(A3-82)

On retrouve les mémes types de contribution qu’en mouvement antéropostérieur.

Cder, -g(va %]
dt

AXcop

Cpro, - g[st , ] avec AXcop = XCOPynais — XCOP

AXCOp]-dt

L-z

Cin, -jg(st ,
0

La contribution angulaire totale est alors :

t
0, (t) = Cder, -g(SxV : dzJ:"X]+CproX -g(st : A>(I(_:0p]+CinX -jg(st :
0

Comme AC =AX, -6, , compte tenu du retard il vient :
Cp (t) — ¢ (t) = Ac(t) = Ax, - Celast, -(8,,, (t) + 6, (t — &)

2.8 Remarques

(A3-83)

(A3-84)

(A3-85)

(A3-86)

AXCOp]-dt
L-t

(A3-87)

Le retard de transmission peut étre considéré comme identique pour les muscles des
hanches et de pieds. D’autant plus que les informations de position proviennent des pressions

plantaires. De méme le temps d’intégration peut étre identique.

Par contre I’action des muscles des hanches et de la jambe n’est pas comparable. De
méme, la perception de la vitesse suivant x et y, peut étre différente. Aussi les autres

coefficients sont a priori différents suivant x et y.
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Dans tout ce qui précéde nous avons suppose que la seule force extérieure verticale est liée
a la pesanteur. En toute rigueur ceci est faux. En fait des mesures expérimentales il ressort que
I’inertie verticale de la masse doit étre prise en compte. Sauf si la vitesse de déplacement du
centre de masse est extrémement faible, toute correction de position peut nécessiter une
variation rapide de I’altitude de la cheville ce qui modifie la force verticale appliquée a la
cheville du fait de I’inertie de la masse. Les enregistrements sous F-Scan montrent clairement
une variation de la force totale recue par les deux pieds.
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Abreéviations et notations

Abréviations :

CoP : Center of Pressure (centre de pression)

CoPT : Center of Pressure Total (Centre de Pression Total)
CoM : Center of Mass (centre de masse)

FS : Foot Seat (plan de I’assiette du pied)

IS : Internal foot Shape (forme interne du pied)

EM : Elastic Medium (milieu élastique)

epais : L’épaisseur du milieu élastique

raid : La raideur du milieu élastique

FSR : Force Sensing Resistors

PID : Proportionnel-Intégral-Différentiel

Notation :

f* force en daN sur I'élément de surface k de la matrice des « pressions ».
X, Y, les coordonnées de I’élément de surface k.

fJ force en daN du capteur discret j

Fs o forces exercées sur le pied Gauche, Droit

F =F; + F, force totale

Mx moment des pressions suivant x (rotation autour de y)

My moment des pressions suivant y (rotation autour de x)

Z (X, y) plan de I’assiette du pied par rapport au sol
Z,s(x,y) profil de la surface inférieure de la forme interne du pied par rapport a I’assiette.

Z. (X, y) compression du milieu élastique.

a et b angles de I’assiette du pied : roulis et tangage du pied autour de la cheville

c altitude de la cheville
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Abréviations et notations

Xcop s Yeop 1€S COOrdonnées du centre de pression
0s o I’'angle au sol du pied. G correspond au pied gauche et D le pied droit

0,, I’angle de rotation du centre de masse par rapport a la verticale
%t(t) la vitesse angulaire du centre de masse

g : ’accélération de la pesanteur (9,81 m/s/s)
L : la hauteur du centre de masse (1 m).

Celast, le coefficient de I’élasticité des muscles antéropostérieurs de la jambe
Yrepos, la projection au sol du centre du pression a I’équilibre

C,p Coefficient de terme proportionnel de contre réaction

C, coefficient du terme intégral de contre réaction

C coefficient du terme dérivé de contre réaction

Deriv

7 constante de temps d’intégration de contre réaction

AX,, Ay, I’écart entre les pieds suivant x et y

Ac la différence d’altitude des deux chevilles

0, I’angle de rotation des hanches

AX, I’écart entre les hanches
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Résumé

Les problemes liés a I’équilibre sont diagnostiqués a I’aide de systemes de cartographies des
pressions plantaires ou de plateformes de force mesurant le déplacement du centre de
pression. Ces systemes professionnels sont restreints a une utilisation en milieu médical, et on
constate qu’aucun dispositif de surveillance de I’équilibre ne donne entiére satisfaction en
termes de mobilité et d’acceptabilité. Dans le contexte de la télémédecine et de I’e-santé,
notre objectif a consisté a développer des outils pour la surveillance ambulatoire de I’équilibre
postural, et contribuer a la compréhension du contrdle de I’équilibre.

Nous avons d’abord entrepris une étude théorique de la faisabilité de la mesure des pressions
plantaires et du déplacement dynamique du centre de pression, a partir d’un nombre tres
réduit de capteurs. Nous avons proposé pour cela un modéle mécanique simplifié du pied,
ainsi que les hypothéses spécifiques a ces applications. Le modele décrit la relation physique
entre la posture du pied et la répartition des pressions plantaires suivant ses caractéristiques
biomécaniques. Sur la base d’un prototype de semelle instrumentée a 3 capteurs uniquement,
nous avons Vérifié expérimentalement la capacité du systéme et des méthodes a générer le
stabilogramme et les cartographies de pression plantaire. Celui-ci a été comparé a un systéeme
matriciel de référence, et caractérisé en termes d’incertitude dans le cas du pied normal en
position debout et durant la marche. Les stabilogrammes ainsi mesurés peuvent étre analysés
pour caractériser la signature de I’équilibre. Nous proposons un modele spécifique a trois
dimensions, décrivant la dynamique de I’équilibre et permettant d’identifier, par simulation,
les principaux paramétres physiologiques qui assurent le maintien de I’équilibre postural.

Mots-clés : équilibre, stabilogramme, capteurs, biomécanique, traitement du signal, surveillance ambulatoire,
modéle du pied, pression plantaire, semelles instrumentées.

Abstract

Problems of balance are often diagnosed thanks to plantar pressure cartography systems or
forces platform that measure the center of pressure displacement. These professional systems
are restricted in use to medical environments, and until now, the balance monitoring systems
do not offer complete satisfaction in terms of mobility and acceptability. In order to overcome
these limitation and in the context of telemedicine and e-health, we aimed to develop tools for
ambulatory monitoring of postural equilibrium and to understand the balance control.

We have first undertaken a theoretical study on the feasibility of measuring plantar pressure
and dynamic displacement of the center of pressure, from a very small number of sensors. For
these applications, we have proposed a simplified mechanical foot model, as well as related
assumptions. The model describes the physical relationship between foot posture and
distribution of plantar pressures following its biomechanical characteristics. Based on a
prototype of an instrumented insole with only 3 sensors, we have verified experimentally the
ability of the system and the methods to generate both the stabilogram and the plantar
pressure maps. Comparison is made with a matrix reference system, and characterization in
terms of uncertainty in the case of normal foot in standing position and during walking is
detailed. The measured stabilogram can be analyzed to characterize the signature of balance.
We have also proposed a specific three-dimensional model describing the dynamics of
balance. Based on simulation, it leads to identify the main physiological parameters related to
balance control.

Keywords: balance, stabilogram, sensors, biomechanics, signal processing, ambulatory monitoring, foot
modeling, plantar pressure, instrumented insoles.
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