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i 

Résumé 

 Lorsqu’un sujet est soumis à des perturbations à la marche au sol ou sur tapis roulant, 

les réactions posturales et les ajustements posturaux anticipatoires s’améliorent progressivement 

avec la répétition des perturbations, entraînant une diminution de la perte d’équilibre. L’objectif 

du mémoire était d’analyser les ajustements posturaux et de l’équilibre anticipatoire entre des 

perturbations variées et aux déclenchements imprédictibles avec ou sans habituation au 

préalable. Deux études ont été effectuées pour le présent mémoire dans lesquelles 24 sujets 

jeunes en santé (moyenne ± écart type : 25,3 ±2,3 ans) ont été inclus. Les participants marchaient 

sur un tapis roulant à double courroie à marche confortable, sous différentes conditions : sans 

perturbation  (Etudes 1 et 2), avec perturbations répétées (Etude 2), avec perturbations aléatoires 

(Etudes 1et 2). Les perturbations étaient générées par des accélérations ou des décélérations de 

différentes amplitudes, d’une des courroies du tapis pendant la phase d’appui droite ou gauche 

de façon aléatoire tous les 8 à 20 pas. Les données cinématiques et cinétiques ont été 

enregistrées. La difficulté à maintenir l’équilibre augmentait à la fin des essais de perturbations 

aléatoires comparativement au début avec (Etude 2) et sans habituation préalable (Etude 1) et à 

la fin des deux derniers essais d’habituations aux perturbations de type décélération (Etude 2). 

Aucun changement de l’équilibre n’a été observé lors des essais d’habituation aux perturbations 

de type accélération. L’augmentation de la difficulté à maintenir l’équilibre était due 

principalement à une diminution de la distance entre le centre de pression et la base de support. 

Aucun changement de l’équilibre n’a été observé lors des essais d’habituation aux perturbations 

de type accélération. Les changements observés lors des essais aléatoires seraient une stratégie 

posturale non-spécifique adoptée par les participants afin de répondre aux perturbations et en 

particulier lorsqu’elles sont imprévisibles.  

 

Mots-clés : Adaptation, Perturbations Aléatoires, Equilibre, Marche. 
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Abstract 

When repeated postural perturbations are induced while walking on the floor or on a 

treadmill, reactive and proactive postural adjustments improve progressively. The objective of 

the study was to analyse proactive postural and balance adjustments between varied 

perturbations with unpredictable onsets with and without a previous period of habituation. Two 

studies have been conducted in which 24 young healthy subjects (mean ± standard deviation: 

25.3 ± 2.3 years) participated. Participants walked on a slip-belt treadmill at comfortable speed 

under different conditions: without perturbations (studies 1 and 2), with repeated perturbations 

(study2), and with random perturbations (studies 1 and 2). Perturbations consisted in an 

accelerations or a decelerations of various magnitude, of one of the belt of the treadmill during 

right or left single support stance every 8 to 20 steps. Three dimensional whole-body kinematic 

and kinetic data were recorded. The difficulty to maintain balance increased at the end of trials 

with random perturbations compared to the beginning with (study 2) and without (study 1) 

habituation to the perturbations. Balance difficulty also increased at the end of the trials with 

repeated deceleration perturbations (Study 2). No change were observed during repeated 

acceleration perturbation trials. The increase of the difficulty to maintain balance was mainly 

due to a decrease between the center of pressure and the base of support. No change were 

observed during repeated acceleration perturbation trials. Changes observed during random 

trials may be a non-specific strategy adopted by the participants to respond to perturbations, 

particularly when they were unpredictable. 

 

Keywords : Adaptation, Random Perturbations, Balance, Gait. 
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Chapitre 1 Introduction 

 « The ability to control our body’s position in space is fundamental to everything we 

do » (Shumway-Cook et Woollacott, 2007). 

 Pour un être humain, se déplacer est essentiel afin d’assurer ses besoins physiologiques 

vitaux (manger, boire..) et sociaux. Cependant lorsque l'on se déplace, un risque de chute existe. 

Dans le monde, 37,3 millions de chutes sont recensées chaque année, entraînant une intervention 

médicale, et parfois le décès (Organisation mondiale de la santé, 2007). Au Canada, elles 

représentent une des causes majeures d’hospitalisation dans toutes les catégories d’âge 

confondues et sont la cause principale d’invalidité et de décès (Figure 1) (Gouvernement du 

Canada, 2014). 

 Les chutes peuvent avoir des conséquences graves sur la santé, entraînant parfois des 

séquelles physiques et psychiques : handicap physique, douleur chronique, diminution du temps 

de travail, isolement social. (Gouvernement du Canada, 2014). Afin de mieux comprendre et de 

prévenir les chutes, des études ont permis d'identifier les populations à risque, ainsi que les 

causes et les circonstances de chutes (Berg et al., 1997; Gouvernement du Canada, 2016). Le 

risque de chute, et de blessure ou décès lié à la chute augmente avec l’âge (Figure 1) et chez les 

personnes présentant des troubles de l’équilibre. 

 

 

Tous âges confondus : 12,7 

65-74 ans : 8,1 

75-84 ans : 61,9 (soit presque 5 fois plus que le groupe précédent) 

85 ans et + : 368,5 (soit presque 6 fois plus que le groupe précédent) 

Figure 1. : Taux de décès par 100 000 personnes suivant une chute, par catégorie d’âge. 

D’après Institut national de la santé publique du Québec 2001. 

 

 Les causes et les circonstances de chutes sont multiples, mais la plupart se produisent à 

la marche (Mortaza et al., 2014). Au Canada, 66% des chutes se produisent suite à un 

trébuchement ou à une glissade lors d’un changement de contact entre les pieds et le sol, et les 

34 % restant suite à une chute d’une hauteur (échelle ou escalier par exemple)(Gouvernement 
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du Canada, 2016). De plus, 45 % des chutes ayant entraîné des blessures chez des personnes 

âgées surviennent aussi à la marche sur des surfaces autres que la glace ou la neige (Fig 2).  

 

 

Figure 2. : Activités associés à des chutes ayant entrainé des blessures chez les 

personnes âgées de 65 ans et plus au Canada au cours l'année 2009-2010, gouvernement 

du canada,  2014. 

 

 Étant donné la fréquence des chutes et leurs conséquences sur la santé, il semble 

important de comprendre les différents éléments qui les causes afin d’améliorer les 

interventions, et réduire le taux de chute dans la population.  Ceci permettrait de  mieux 

comprendre les mécanismes conduisant à une perte d’équilibre pouvant entraîner une chute, en 

particulier  l'aspect biomécanique de l'équilibre. Tout d’abord, le système musculo-squelettique 

humain est considéré comme instable, avec un centre de masse (CM) haut, situé au-dessus d’une 

petite base de support (Winter, 1995). De plus, à la marche, le CM est en mouvement au-dessus 

d`'une base de support qui est aussi en mouvement.  Le maintien de l’équilibre lors de la 

locomotion est donc plus précaire qu’en position debout au repos (Winter, 2009).  
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 En plus des contraintes d’équilibre liées à la marche « normale », le corps doit s’adapter 

à son environnement et répondre à des perturbations externes de l’équilibre (obstacles ou 

surfaces glissantes par exemple). Suite à une perturbation inattendue de l’équilibre, des réponses 

posturales automatiques sont rapidement générées. Elles vont avoir pour conséquence de réduire 

la perte d’équilibre induite par la perturbation et d’éviter la chute (Ferber et al., 2002; Hof et al., 

2010). De plus, des stratégies posturales anticipatoires, c’est-à-dire des stratégies intégrées à la 

marche en l’absence de perturbation, peuvent être développées afin de réduire davantage le 

risque de  chute. Elles vont avoir pour conséquence de diminuer la perturbation ou la perte 

d’équilibre induite au moment de la perturbation et donc diminuer la nécessité de générer une 

réponse posturale (Cham et Redfern, 2002a; Pavol et al., 2004). Les stratégies posturales 

anticipatoires sont développées progressivement à la marche, lorsque l’on induit les mêmes 

perturbations ou des perturbations variées au sol, ou les mêmes perturbations sur tapis roulant 

(Bhatt et al., 2013; Cham et Redfern, 2002a; Lee et al., 2016; Pijnappels et al., 2001). Dans ces 

études, les perturbations induites étaient identiques (au sol et sur tapis roulant), ou leur 

localisation était partiellement prédictible (localisation de la perturbation au sol toujours au 

même endroit). Parce que dans la vie quotidienne nous rencontrons des perturbations variées 

qui surviennent souvent de façon imprédictible et, parce qu’il n’existe pas de données sur les 

adaptations à la marche lorsque l’on induit des perturbations variées au déclenchement 

imprédictible, nous avons proposé un protocole expérimental pouvant répondre à ces conditions 

et avons analysé les stratégies posturales adoptées pas nos participants.  

 



 

4 

Chapitre 2 Recension des Écrits 

1. Équilibre et contrôle postural 

1.1 Équilibre et posture 

 Les deux notions d'équilibre et de posture sont étroitement liées, mais représentent des 

concepts différents. En physique, l’équilibre est défini comme un état de stabilité, où la 

résultante et les moments des forces qui s'appliquent sur un objet sont nuls (Newton et al., 1833). 

La posture peut être définie comme l’orientation des différentes parties du corps, les unes par 

rapport aux autres, et par rapport à leur environnement (Bouisset et Do, 2008; Winter, 

1995).Ainsi, le contrôle postural est nécessaire afin de maintenir l’équilibre et d’orienter le corps 

dans un environnement changeant (Horak, 2006; Kandel et al., 2012).  

Du point de vue biomécanique, l’équilibre est atteint quand le centre de masse (CM) est 

aligné avec le centre de pression (CP) et se trouve à l’intérieur de la base de support (Figure 3) 

(Winter, 1995). Le CM est un point virtuel qui représente la position moyenne du poids de 

l'ensemble des segments corporels (Shumway-Cook et Woollacott, 2007), il est situé 

approximativement à 55% de la hauteur du corps (Smith et al, 1996). L’analyse biomécanique 

consiste à déterminer l’effet des forces externes qui vont s’appliquer sur le CM. Le CM est 

souvent représenté par le centre de gravité (CG), qui est la projection verticale du CM sur le sol 

(Shumway-Cook et Woollacott, 2007). Le CP est un point virtuel sur lequel s'applique 

l'ensemble des forces de réaction développées sur la zone d'appui ou base de support (Winter, 

1995). La base de support est une aire dont les limites sont définies par les parties du corps en 

contact avec le sol (Kandel et al., 2012; Winter, 1995). On définit l’équilibre "statique" au repos, 

et l'équilibre dynamique lors du mouvement, c'est-à-dire quand la vitesse du centre de masse ou 

d’un ou plusieurs segment corporel n'est plus négligeable (Bouisset et Do, 2008). La posture du 

corps va déterminer la position du CM dans la base de support 
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Figure 3. Représentation du CP et du CM (mg) chez un sujet en position debout au 

repos. D’après Bakshi et al., 2014.      

 

1.2 Equilibre statique et dynamique chez l’être humain 

 Le corps humain est composé de multiples segments reliés entre eux par des 

articulations, il est mécaniquement instable. En position debout au repos, le CM et le CP 

oscillent en permanence dans les limites de la base de support (Hasan et al., 1996; Winter et al., 

1998). Généralement les déplacements du CP se font dans la même direction que ceux du CM 

et sont de plus grande amplitude permettant ainsi de contrôler les déplacements du CM (Figure 

4). La différence entre le CP et le CM est proportionnelle à l'accélération horizontale du CM. 

Ainsi, dans un plan antéro-postérieur, si le CP est en avant du CM, le CM va être accéléré vers 

l'arrière et inversement (Winter, 1995). En position debout, on parle de "maintien de la posture" 

(Bouisset et Do, 2008), car d'un point de vue mécanique le corps n'est jamais dans un état 

d'équilibre permanent ou "repos" (Figure 4) i.e. la somme des forces agissant sur lui n'est que 

temporairement nulle (Duarte et Freitas, 2010). 
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Figure 4. Déplacement antéro-postérieur du CM et du CP en centimètres, chez un sujet 

en position debout. 7 secondes d'enregistrement des déplacements antéro-postérieurs du 

CM (trait plein) et du CP (trait discontinu) ont été effectuées. Le CP oscille en général 

dans la même direction que le CM avec une amplitude plus grande afin de contrôler ses 

déplacements. D’après Winter 1995. 

 

Afin de maintenir l’équilibre en position debout, le corps doit se maintenir dans les 

limites de stabilité qui découlent de la base de support (Popovic et al., 2000). Ainsi en position 

debout « statique », le CP d’un individu en santé se trouve 99% du temps dans une petite 

proportion de la base de support appelée zone de préférence élevée. Le CP s'en écarte en de rares 

occasions (1% du temps, zone de préférence basse) (Figure 5). Si le CP est déplacé à l’extérieur 

de ces zones, appelées zones indésirables ou d’instabilité (Figure 5), des corrections posturales 

seront nécessaires afin de ne pas perdre l’équilibre. 
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Figure 5.  Représentation schématique du déplacement du CP dans les 4 zones de 

stabilité, chez un sujet sain en position debout : zone de préférence élevée (Highpref 

zone), zone de préférence basse (Lowpref zone), zone indésirable (Undesirable zone) et 

zone d’instabilité (Unstable zone). D’après Popovic et al. 2000. 

 

 Selon le principe fondamental de la dynamique, si la somme des forces appliquées sur 

un système n'est plus nulle on se trouve alors dans des conditions dynamiques. La force 

appliquée va avoir pour conséquence d'accélérer ou de déformer l'objet (Newton et al., 1833). 

Ainsi, la résultante des forces appliquées sur le CM, ou un ou plusieurs segments corporels, peut 

constituer une perturbation, ou une modification de l’équilibre (Massion, 1992). Ces 

perturbations de l'équilibre peuvent être d'origine interne (par exemple le déplacement d’un 

segment corporel) (Figure6) ou externe (force gravitationnelle, obstacle ou poussée)(Massion, 

1992). 
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Figure 6.  : Déplacement du CG et du CP lors de l'élévation du bras droit (indiqué par 

la flèche). Le sujet est en position debout les deux pieds au sol, à droite sur les orteils. Le 

CP (trait plein) se déplace de droite à gauche et encore à droite de I0 en I1 autour du CG 

(trait discontinu) qui se déplace vers la droite de G0 en G1, ceci permettant le contôle du 

déplacement du CG par le CP. D'après Bouisset et al. 2008. 

 

 Dans les conditions dynamiques, le maintien du CG à l’intérieur de la base de support 

est insuffisant pour définir les conditions d'équilibre (McCollum et Leen, 1989). En effet, la 

vitesse du centre de masse est un paramètre essentiel à prendre en compte (Pai et Patton, 1997). 

Les travaux de Pai ont ainsi proposé une "région de stabilité possible" délimitée selon la position 

et la vitesse du centre de masse, et à l’intérieur de laquelle les conditions d’équilibre sont 

respectées (Iqbal et Pai, 2000; Pai et Patton, 1997). Ce modèle met en évidence que le CM peut 

se trouver à l’intérieur de la base de support à un instant donné, répondant ainsi aux conditions 

d'équilibre statique, mais si l’on prend en compte sa vitesse, la position « réelle » du CM peut 

être à l’extérieur de cette région de stabilité, là où le risque de perte d'équilibre est important 

(Hof et al., 2005; Pai et Patton, 1997). Plusieurs mises à l'épreuve de ce modèle ont confirmé 

ses capacités à prédire le déclenchement de réponses posturales lorsque l’état du CM (état = 

combinaison de la position et de la vitesse) était en dehors de la région de stabilité possible 

(Bhatt et al., 2006b; Iqbal et Pai, 2000; Pai et Patton, 1997). Ainsi, lorsque dans des conditions 

dynamiques ou statiques, les limites de stabilité sont dépassées, des corrections posturales 

doivent être mises en place afin de retrouver l’équilibre. La capacité à retrouver l’équilibre 

dépend de la capacité motrice à générer une réponse motrice rapide et efficace, afin de modifier 

l’accélération du CM, ou de modifier la base de support (Figure 7). La capacité du corps à 
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retrouver l’équilibre dépend aussi des propriétés mécaniques du corps et de son environnement 

au moment de la perturbation (McCollum et Leen, 1989). L'équilibre est dit stable lorsqu'un 

système initialement en équilibre tend à revenir à cet état, après avoir été soumis à une 

perturbation (Massion, 1992). 

 

 

 
 : Exemples de différentes stratégies posturales  adoptées par les participants suite  à une 

perturbation de l’équilibre en position debout. Pour les exemples A et B il n’y a pas de 

modifications des appuis au sol, contrairement aux exemples C et D où une modification des 

appuis au sol est nécessaire. Selon les conditions, ce sont les muscles des chevilles (A) ou des 

hanches (B) qui entraînent une rotation du CM (COM) autour d’une articulation pour rétablir 

l’équilibre, ou le déplacement d’un pied au sol (C) ou la main qui saisit un support environnant 

(D) pour augmenter la taille de la base de support. D'après Maki et McIlroy 2006. 

 

1.3 Les réponses posturales suite à une perturbation de l’équilibre 

 Lors de perturbations de l’équilibre, le système nerveux central engendre une réponse 

posturale afin de ne pas perdre l’état d’équilibre initial et d’éviter de chuter (Dietz, 1992; 

Massion, 1992; Winter, 1995). On a longtemps pensé que les réponses posturales étaient le 

résultat de simples réflexes d’étirements (Nashner, 1977). Cependant, il est maintenant admis 

que l’organisation de ces réponses posturales est plus complexe. On parle aujourd’hui de 
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stratégies et synergies posturales contrôlées par différents sous-systèmes (Horak, 2006). C’est 

Nashner et son équipe qui ont tout d’abord parlé de stratégies posturales. Si on perturbe 

l’équilibre de sujets en position debout, en translatant la surface sur laquelle ils se tiennent, i.e. 

la surface d’appui, par exemple, une réponse posturale est générée. Si on répète la même 

perturbation dans les mêmes conditions d’équilibre, ces réponses s’améliorent progressivement, 

et deviennent très spécifiques à la perturbation, on les qualifie alors de préprogrammées et 

stéréotypées. Cependant, la réponse posturale dépend aussi des caractéristiques de la 

perturbation (direction et sens, intensité), et aussi du positionnement du sujet (position des 

différents segment corporel les uns par rapport aux autres et vis-à-vis de l’environnement ou 

largeur de la base de support) au moment où la perturbation est générée (Bouisset et al., 2000; 

Park et al., 2004; Welch et Ting, 2014). Par exemple, chez un sujet en position debout avec un 

écartement des pieds normal, si la surface d’appui est translatée vers l’arrière, cela provoque un 

déplacement du centre de masse vers l’avant par rapport à la base de support. Afin de ramener 

le CM à sa position initiale de stabilité, les muscles gastrocnémiens, ischio-jambiers et para-

spinaux se contractent de façon synergique (coordination spatio-temporelle), et ainsi provoquent 

une rotation du corps vers l’arrière autour de la cheville, c’est ce que l’on appelle stratégie de 

cheville (Horak et Nashner, 1986). Inversement, si la surface d’appui est translatée vers l’avant 

les muscles antagonistes, jambiers antérieurs, quadriceps et abdominaux se contractent afin de 

provoquer une rotation du corps vers l’avant autour de la cheville et ramener le CM en situation 

d'équilibre. Il a tout d’abord été suggéré que ces programmes centraux qui génèrent des 

synergies musculaires existaient en nombres limités. De nombreuses études ont montré que ces 

réactions posturales sont en réalité flexibles, puisqu’elles sont générées en réponse à des 

perturbations très variées, dans de nombreux contextes environnementaux et chez des individus 

ayant ou non expérimenté ces perturbations (Adkin et al., 2000; Horak et Nashner, 1986; Moore 

et al., 1988). Si on soumet des sujets en position debout à des perturbations de directions variées 

(translation de la base de support dans différentes directions), ils adaptent leurs réactions 

posturales en fonction de la direction de perturbation et de l’intensité de la perturbation (Moore 

et al., 1988; Park et al., 2004; Welch et Ting, 2014).  

 Les réponses posturales générées rapidement suite à une perturbation sont appelées 

réactions posturales ou réponses posturales automatiques. Les réponses posturales qui sont 

générées en prévention d’une perturbation à venir, sont appelées ajustements posturaux 
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anticipatoires ou proactifs. Les réactions posturales sont générées à la suite d’une perturbation, 

inattendue ou répétée, de l’équilibre, elles sont automatiques et visent à rétablir l’équilibre 

(Horak et al., 1997). Si, dans des conditions expérimentales, l’on répète la même perturbation, 

les réactions posturales deviennent plus rapides et efficaces (Horak et al., 1997; Horak and 

Nashner, 1986; Massion, 1992) Les ajustements posturaux anticipatoires sont générés avant la 

perturbation. Ils sont déterminés au cours du développement moteur ou au cours de l'adaptation 

à des perturbations répétées (Horak, 2006; Shumway-Cook et Woollacott, 2007). Ils vont avoir 

pour conséquence de diminuer l’effet de la perturbation et donc diminuent la nécessité de 

générer une réaction posturale ou l'amplitude de celle-ci (Bhatt et al., 2013, 2006b).. Les 

réactions posturales et les ajustements posturaux anticipatoires sont deux systèmes de contrôle 

de l’équilibre différents fonctionnant ensemble (Welch et Ting, 2014). Notre étude porte sur 

l’adaptation de l’équilibre à la marche entre des perturbations variées dont le déclenchement est 

imprédictible. Nous nous sommes intéressés plus particulièrement aux ajustements posturaux 

anticipatoires à la marche. Ils seront l’objet d’un chapitre ultérieur. 

 

2. La marche 

 La marche est un mode de déplacement bipodal automatique et stéréotypé (Grillner et 

Zangger, 1979). Elle est considérée comme une succession de chutes et de récupérations de 

l’équilibre, nécessitant le maintien de la stabilité dynamique (Marigold et Patla, 2002). Le défi 

pour le système nerveux central est de contrôler et limiter les mouvements du CM par 

l’application du CP au sol, au-dessus de la base de support qui change de taille, et qui est aussi 

en mouvement (Marigold et Patla, 2002; Perry et Burnfield, 2010). Une multitude d'approches 

permettent de quantifier les différents aspects de la marche et de l’équilibre. Dans le présent 

document l’étude de plusieurs aspects de la cinématique et de la cinétique, ainsi que plusieurs 

paramètres spatio-temporels sont présentés. Ils ont été utilisé pour l’analyse de l’équilibre à la 

marche dans les différentes conditions d’équilibre des deux études que l’on présente dans le 

présent document.  
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2.1 Description du cycle de marche et équilibre dynamique 

 Durant la marche, plusieurs évènements se répètent périodiquement. On décompose 

ainsi la marche en cycles (Magee, 2008) (Figure 8). Un cycle de marche débute avec le contact 

initial du pied avec le sol, et se termine par le contact suivant du même pied avec le sol: un cycle 

de marche droit débute avec le contact initial du pied droit avec le sol, et inversement pour le 

pied gauche (Brand, 1992). Un cycle complet (100%) est souvent décomposé en 2 phases, une 

phase d’appui, durant laquelle le pied est en contact avec le sol (environ 60% du cycle) et, une 

phase d’oscillation durant laquelle le même pied n'est plus en contact avec le sol (environ 40% 

du cycle)(Magee, 2008). On peut aussi diviser un cycle en deux pas  droite et gauche. Un pas 

droite par exemple, débute par le contact du pied gauche avec le sol et se termine avec le contact 

du pied droit avec le sol (Perry et Burnfield, 2010; Shumway-Cook et Woollacott, 2007). 

 

 

 

Figure 7.  : Schématisation d’un cycle de marche droit. Le cycle de marche est 

décomposé en deux phases, la phase d’appui (rose) et la phase d’oscillation (right swing 

phase en vert). Le cycle commence lors du contact initial du talon droit avec le sol (contact 

initial du talon droit, 0%), et se termine avec le contact du même pied avec le sol (100%). 

D’après Magee 2008. 

 

 Au cours des phases de marche successives, le CM qui représente les mouvements du 

corps, est en mouvement vers l’avant.  De plus, il oscille d’un pied à l’autre dans le plan médio-
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latéral (Figures 8 et 9). Les déplacements moyens médio-latéraux et verticaux du CM sont 

respectivement de 3,5 ± 0,9 cm et 3,2 ± 0,8 cm (Perry et Burnfield, 2010).  

 

 

 

Figure 8.  : Mouvements antéro-postérieurs, médio-latéraux et verticaux du CM durant 

un cycle de marche. D’après Shumway-Cook et al. 2012. 

 

 Lors de la phase de double appui, les deux pieds sont en contact avec le sol, ce qui va 

permettre la transition entre la phase d'appui d'un côté et la phase d'appui du côté opposé. Après 

le contact initial du pied droit avec le sol, le CM oscille du pied gauche vers le pied droit sous 

l’effet des forces de réactions du sol (CP), produites de façon prédominante par le pied gauche 

au début de cette phase (Figure 10). Par la suite, afin de passer de la phase de double appui à la 

phase de simple appui, une poussée ou propulsion par le membre inférieur gauche au sol est 

nécessaire, ceci permet d’initialiser la phase d’oscillation du membre inférieur gauche. Pendant 

cette phase de propulsion, les forces de réaction du sol et le CP se trouvent encore en arrière et 

à gauche du CM, permettant ainsi son accélération vers l'avant et la droite (Figure 10). Lors du 

simple appui, un seul pied (i.e. droit ici) est en contact avec le sol, pendant que le membre 

inférieur opposé (i.e. gauche) oscille (Perry et Burnfield, 2010; Shumway-Cook et Woollacott, 

2007). A la fin de la phase d'oscillation, le CM se déplace au-delà de la base de support créant 

une chute vers l'avant (Perry et Burnfield, 2010). Afin d'éviter la chute et rétablir l’équilibre, le 

pied oscillant (i.e. gauche ici) entre en contact avec le sol. Il se positionne en avant du CM 
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permettant ainsi de ralentir son accélération et d’étendre la base de support vers l’avant. Lors de 

cette seconde phase de double appui, le CP est positionné en avant et à gauche du CM, et de le 

ralentit, c’est la phase de freinage. Après avoir ralenti la progression du CM vers l’avant et arrêté 

son déplacement vers la gauche, les forces de réactions du sol appliqué au CP peuvent amorcer 

une nouvelle « poussée » vers la droite du CM afin d’initier la phase d’oscillation du pied gauche  

(Figure 10).  

 

 

Figure 9. : Déplacements du CM et du CP par rapport aux pieds durant un cycle de 

marche. Avant le contact du talon droit (RHC), le CM (C of G) accélère vers l’avant et la 

droite, du fait de la position postérieure et latérale à gauche du CP (C of P) par rapport au 

CM. Après le contact du pied droit avec le sol, le CP placé en avant et à droite du CM va 

permettre de réduire la vitesse du CM et la réorienter vers l’avant et la gauche. D’après 

Winter 1995. 

 

 Ainsi, les déplacements du CM sont contrôlés par le point d’application des forces de 

réaction du sol (CP), qui est largement dépendant du placement des pieds (Kandel et al., 2012; 

Winter, 1995). Les mouvements du CP et du CM reflètent le contrôle postural durant la marche 
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(Lugade et Kaufman, 2014; Winter, 1995). Le contrôle de l'accélération et de la position du CM 

par le CP représente le contrôle postural de l’équilibre à la marche d’un point de vue mécanique. 

Celui-ci est dépendant de l’activité musculo squelettique. De plus, cette activité musculo 

squelettique est directement dépendante de l'intégration sensori-motrice et cognitive qui permet 

les déplacements d'un individu dans son environnement (Horak, 2006). Ainsi, le contrôle 

postural doit limiter les pertes d’équilibre et économiser l'énergie utilisée lors de cette activité, 

en contrôlant les déplacements du CM (Kuo, 2007; Winter, 1995).  

 

2.2 Paramètres spatio-temporels de la marche  

 Les données spatiales et temporelles les plus décrites sont la longueur et la largeur du 

pas, la durée des différentes phases du cycle de marche, la vitesse et la cadence de marche. La 

vitesse de marche est souvent définie comme étant la vitesse moyenne du corps au cours d’un 

cycle ou de plusieurs cycles consécutifs. La cadence est le nombre de pas effectués par unité de 

temps. Un sujet sain d’âge moyen a une vitesse moyenne de marche d’environ 1,52 ± 0,20 

m/seconde et une cadence moyenne de 119,6 ± 9,5 pas/minute (Stolze et al., 1998). Chez des 

sujets jeunes adultes (27,5 ± 5,2 ans), la longueur du pas est de 80,3 ± 19,1 cm, et la largeur de 

pas de 7,6 ± 2,3 cm (Brach et al., 2008; Stolze et al., 1998). 

 Etant donné le rôle du placement des pieds dans le contrôle du CM et donc de l'équilibre, 

les relations entre les paramètres spatio-temporels et la capacité d'équilibre ont souvent été 

étudiées. Il a été démontré, que lorsque des participants étaient soumis à des perturbations de 

l’équilibre à la marche (glissade ou trébuchement), ils diminuaient leur longueur de pas, ou/et 

augmentaient la largeur de pas, ou leur cadence de marche afin d’augmenter leur stabilité 

posturale (Bhatt et al., 2006b; Pijnappels et al., 2001; Wang et al., 2012a). En effet, la réduction 

de la longueur du pas permettait de réduire la perte d’équilibre en prévention d’une glissade 

(Oates et al., 2005a). Inversement des pas plus longs en réponse à une perturbation de type 

glissade entraînent un risque plus important de glisser (Bakken et al., 2007). De plus, il a été 

montré que les personnes âgées ayant des antécédent de chute ont une vitesse de marche plus 

basse, des pas plus courts et plus larges, une cadence plus élevée comparativement aux non-

chuteurs (Mortaza et al., 2014). Cependant, certains articles montrent que l'interprétation des 

changements spatio-temporels observés chez les « chuteurs » n'est pas si directe. En effet, il n’y 
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a pas encore de consensus concernant les différences des paramètre spatio-temporels chez les 

adultes chuteurs et non-chuteurs (Mortaza et al., 2014). Un autre aspect de la marche qui est 

étudié aujourd’hui est la variabilité des paramètres de marche cycle par cycle. Plusieurs études 

ont confirmé que certains paramètres spatio-temporels (durée du cycle, longueur du pas et 

largeur des pas) présentaient plus de variabilité chez les sujets âgés chuteurs comparés aux non-

chuteurs (Brach et al., 2008, 2005; Maki, 1997). Cependant, une variabilité importante des 

paramètres spatio-temporels à la marche a aussi été observée chez des sujets jeunes en bonne 

santé (Beauchet et al., 2009). Il a aussi été démontré que la variabilité observée pour la durée et 

la longueur du pas est plus grande lorsque la vitesse de marche diminue (≤1m/s). 

L’interprétation de ces deux données devrait donc être faite selon la vitesse de marche des sujets 

(Beauchet et al., 2009). D’autres analyses sont donc nécessaires pour interpréter la variabilité 

des différentes variables au cours d’un cycle de marche et pas seulement à un instant donné. 

 En conclusion, les modifications des paramètres spatio-temporels lors de la marche avec 

perturbation peuvent être le résultat d’une adaptation à la marche avec perturbations afin 

d’améliorer la stabilité posturale et de diminuer la perte d’équilibre induite par les perturbations. 

Cependant, les différences que l’on observe entre les paramètres de marche, chez les chuteurs 

et les non chuteurs ne sont pas nécessairement le reflet d’une instabilité posturale à la marche, 

d’autres études sont nécessaires. 

2.3 Les systèmes d’analyses du mouvement : limites du système 

Les systèmes d’analyses du mouvement (Vicon ou Optotrak par exemple) sont des 

systèmes fréquemment utilisés pour l’analyse de la marche. Ces systèmes d’analyses permettent 

de mesurer les déplacements des différents segments de membre, dans les 3 plans de l’espace at 

au cours du temps, permettant ainsi de mesurer les déplacements du centre de masse (Vaughan, 

1992). Plusieurs systèmes d’analyses du mouvement existent, il a été démontré que le système 

d’analyse Optotrak est un des systèmes qui montrent la meilleur précision (Richards, 1999; 

Schuler et al., 2005). En effet, le système démontre une excellente précision et fiabilité en ce 

qui concerne la mesure de la distance entre les marqueurs et la position des senseurs (Mazumder 

et al., 2007). Cependant plusieurs facteurs peuvent influencer la précision des données relevées 

par le système d’analyse du mouvement, la mobilité du marqueur sur la peau par exemple (Perry 

et Burnfield, 2010). 
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2.4 Neurophysiologie de la marche 

 La marche est une activité rythmique stéréotypée résultant de la contraction alternée et 

parfaitement coordonnée des muscles fléchisseurs et extenseurs des membres inférieurs (Kandel 

et al., 2012; McCrea et Rybak, 2008). Comment une activité musculaire coordonnée et précise 

est-elle générée et régulée par le système nerveux? La plupart des connaissances acquises sur le 

contrôle neuronal chez l’humain durant la marche proviennent d’expériences faites sur des 

animaux vertébrés et invertébrés. Les premières expérimentations ont démontré qu’une activité 

locomotrice subsistait chez des animaux décérébrés ou spinalisés (Brown, 1911; Grillner et 

Zangger, 1979; Kandel et al., 2012). Il a d’abord été suggéré que cette l'activité locomotrice était 

le résultat de la régulation sensorielle, c’est-à-dire de l’activation de chaînes de réflexes 

médullaires basées sur la stimulation sensitive périphérique provoquée durant la marche 

(Sherrington, 1910; Zülch, 2013). Plus tard, Brown et son équipe ont montré que chez des chats 

spinalisés et ayant subi une section des racines postérieures de la moelle épinière 

(désafférentation), une activité locomotrice rythmique subsistait : on a alors parlé de 

programmes moteurs centraux, générateurs de patrons d’activité locomotrice (Dietz, 2003). Un 

autre modèle expérimental appelé « Immobilized Preparations » a permis de confirmer 

l’existence de générateurs centraux de patron (CPG). Ce type de préparation consiste à bloquer 

les jonctions neuromusculaires. Ainsi, une paralysie des muscles périphériques est induite 

inhibant les afférences proprioceptives normalement activé durant la marche. Par la suite une 

stimulation électrique ou chimique est induite au niveau de la moelle épinière. Il est alors 

possible d’enregistrer une activité rythmique neuronale ressemblant à la marche en l’absence de 

régulation sensorielles proprioceptives périphériques (Kandel et al., 2012). Les CPG sont ainsi 

définis comme étant des circuits de neurones spinaux intrinsèques qui, lorsqu'ils sont activés, 

peuvent générer un patron moteur complexe, rythmique et coordonné comme la marche en 

absence de régulations motrices ou sensorielles (McCrea et Rybak, 2008; Marder et Bucher, 

2001). L’existence des CPG chez les animaux vertébrés et invertébrés est maintenant bien 

établie, elle a permis d’obtenir des preuves de leur existence chez l’être humain. Une des 

premières preuves qui confirme l’existence des CPG chez l’humain est la présence du réflexe 

de marche automatique que l’on observe chez les nourrissons maintenus debout sur une surface 
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plane. La stimulation sensorielle des pieds en contact avec le sol active ce réflexe de marche 

(Kandel et al., 2012). Des expériences faites chez des personnes ayant des atteintes 

neurologiques ont confirmé l’existence des CPG. Par exemple, si l’on stimule par un courant 

électrique continu la région L2-L3 de la moelle épinière chez des personnes ayant une lésion 

complète de la moelle, une activité musculaire rythmique des membres inférieurs est enregistrée 

(Duysens et Van de Crommert, 1998). 

 La moelle épinière est donc capable de générer une activité rythmique telle que la 

marche, cependant la plupart des chats spinalisés ne sont pas capables de marcher spontanément 

c’est-à-dire sans stimulation sensorielle ou motrice (tapis roulant par exemple) (Duysens et Van 

de Crommert, 1998). Ceci laisse penser que l’initiation de la marche nécessite une activation 

qui serait située au-dessus de la lésion (Duysens et Van de Crommert, 1998). Il a été montré que 

la stimulation électrique de la région locomotrice mésencéphalique situé au niveau du tronc 

cérébral (section de la région pré-mammilaire du tronc cérébral) déclenche la marche chez des 

chats décérébrés (Duysens et Van de Crommert, 1998; Kandel et al., 2012). Des études ont 

ensuite permis de confirmer l’implication de cette région dans l’initiation de la marche chez 

d’autres animaux vertébrés ainsi que chez l’humain (Ryczko et Dubuc, 2013). D’autres régions 

de l’encéphale déclenchent un patron de marche si elles sont activées électriquement (région 

sub-thalamique locomotrice par exemple) (Kandel et al., 2012). Afin de répondre aux exigences 

environnementales, l’intégration sensorielle (proprioception, vue, vestibule et ouïe) est 

indispensable. Elle va permettre de moduler la commande motrice et d'adapter la commande 

motrice et l’activité du CPG aux conditions de marche (Dietz, 1992). Les CPG sont à l’origine 

de l’activation de patrons musculaires complexes comme la marche, et aussi de patron 

d’ajustement musculaire (adaptation à l’environnement) ou d’autres mouvements (monter les 

escaliers ou courir par exemple)(Dietz, 1992). 

 

3. Adaptation à l'environnement : Réponses posturales 

réactives et anticipatoires 

 Durant la locomotion, l'équilibre est maintenu par des stratégies permettant d’adapter la 

position et la vitesse du corps aux nouvelles conditions d’équilibre liées à l’environnement 
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(Marigold et Patla, 2002). Ces stratégies peuvent être générées en réaction à une perturbation 

inattendue de l'équilibre (stratégie réactive), ou en prévision d’une perturbation extérieure ou 

intérieure (stratégie proactive)(Marigold et Patla, 2002), et sont basées respectivement sur les 

informations sensorielles ou sur des stratégies acquises lors d’expériences antérieures. Ces deux 

stratégies sont en réalité étroitement reliées. La stratégie proactive permet de diminuer la 

nécessité de générer une réponse posturale ou de diminuer l’effet de la perturbation (Pai et al., 

2003). Les mécanismes biomécaniques et neurologiques des réponses posturales en réaction aux 

perturbations et les stratégies anticipatoires sont l’objet des trois prochaines sections. 

 

3.1 Les réponses posturales automatiques ou réactives 

 Comme nous l’avons décrit précédemment, lorsque l'on induit une perturbation de 

l'équilibre (glissade ou obstacle) chez un sujet en position debout au repos, une correction 

posturale est rapidement générée afin d’éviter de perdre l’équilibre et diminuer le risque de chute 

(Horak, 2006; Wang et al., 2012a; Yang et Pai, 2013). De la même façon, à la marche, lorsque 

l’on induit des perturbations, les réponses posturales à ces perturbations sont flexibles : elles 

s’adaptent au contexte, au type et à l’intensité de la perturbation, à la position du sujet au 

moment du déclenchement de la perturbation et à l’environnement (Horak et Nashner, 1986; 

Moore et al., 1988; Park et al., 2003; Jacobs et Horak, 2007). Par exemple, afin de réduire la 

perte d’équilibre liée à une plateforme glissante, les participants antériorisent leur CM 

préalablement postériorisé par le glissement vers l'avant de la plateforme (Marigold et al., 2003). 

Ou, lorsque l’on positionne un obstacle sur le trajet de marche de participants, après avoir heurté 

l’obstacle à plusieurs reprises, les participants adoptent une stratégie d’élévation ou 

d'abaissement du pied après que le pied soit entré en contact avec l’obstacle (Figure 11) 

(Shiratori et al., 2009).  
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Figure 10. : Schématisation de différentes réponses posturales liées à un trébuchement 

induit par un obstacle à la marche. Les schémas représentent les différentes séquences 

d’évitement d’obstacle des stratégies d’élévation (Haut) et d’abaissement (Bas). D’après 

Shiratori et al. 2009. 

 

 Ces réponses posturales dépendent aussi de la phase du cycle de marche durant laquelle 

la perturbation est induite (Hof et al., 2010; Kagawa et al., 2011). Lorsqu'une poussée vers la 

gauche était induite, au niveau de la taille des participants durant la phase d’appui droite, le pied 

gauche se positionnait en moyenne 7 cm plus à gauche que durant la marche contrôle au moment 

du contact avec le sol. Ceci permettait de ralentir l’accélération du centre de masse vers la 

gauche. Si la même perturbation était induite pendant la phase d’appui gauche, il n’y avait pas 

de changement de la position du pied gauche, mais le pied droit se positionnait 15 centimètres 

plus à gauche, et 2 pas étaient alors nécessaires afin de revenir à une marche comparable à la 

marche contrôle (Hof et al., 2010). D’autres stratégies de réponses posturales nécessitent 

l’utilisation de l’environnement, par exemple, saisir une poignée ou une rampe d’escalier. Ceci 

permet d’augmenter la base de support et ainsi mieux contrôler les déplacements du centre de 

masse et donc de diminuer le risque de chute (Maki et al., 1998; Maki et McIlroy, 1997). 

 Ces réactions posturales s’améliorent si l’on répète la même perturbation au sol et sur 

tapis roulant, ou différents types de perturbations au sol (glissades et trébuchements par 

exemple). Si l'on répète la même perturbation au sol, les participants adaptent progressivement 

leur posture et réduisent ainsi la perte d’équilibre. Ainsi si l’on induit plusieurs fois la même 

perturbation (glissade ou trébuchement) au sol, lors du premier essai de perturbation tous les 
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participants perdaient l’équilibre. Après 5-14 essais de perturbation les participants adaptaient 

leur posture, ainsi, aucun d’entre eux ne perdaient l’équilibre (Bhatt et al., 2006b; Wang et al., 

2012a). Lorsqu'une glissade était induite au sol, les participants augmentaient la vitesse de 

déplacement du CM et/ou antériorisaient le CM. Dans le cas d’un obstacle au sol, les participants 

positionnaient progressivement le pied (perturbé) à une distance plus grande de l’obstacle, afin 

d’éviter de rentrer en contact avec celui-ci, après plusieurs essais (Bhatt et al., 2006b; Wang et 

al., 2012a). Les mêmes adaptations ont été observées sur tapis roulant suite à des perturbations 

répétées de type glissade. Après plusieurs essais, les sujets antériorisaient le CM en réduisant 

progressivement l'extension du tronc et en augmentant la longueur du pas compensatoire (pied 

non perturbé) suite à la perturbation (Patel et Bhatt, 2015). De la même manière, lorsqu’on 

induisait, de façon répétée (plusieurs essais) des perturbations de type glissade, et, de type 

trébuchement, et par la suite que l’on présentait ces mêmes perturbations de façon aléatoire, les 

participants amélioraient aussi leur réaction posturale avec la répétition des essais. Ainsi, tous 

les participants perdaient leur équilibre lors du premier essai de perturbations aléatoires. Après 

18 essais de perturbations aléatoires, les participants perdaient leur équilibre dans 6% des essais 

où une perturbation de type glissade était présentée et dans 13 % des essais où une perturbation 

de type trébuchement était présentée. Ainsi la perte d’équilibre liée aux 2 types de perturbations 

était présente dans 100% des premiers essais de glissade et de trébuchement et de 6% pour la 

dernière glissade, 13 % pour le dernier trébuchement après 18 essais (Bhatt et al., 2013). 

Cependant, lorsque l’on induisait des perturbations d’intensité et de direction variées sur tapis 

roulant et dont le déclenchement était imprédictible, les participants n’ont pas démontré 

d’amélioration de l’équilibre même après 5 essais durant lesquels 12 perturbations étaient 

induites (Ilmane et al., 2015). De même, lorsque l'on soumettait les participants à différents 

types de perturbations durant la marche au sol, les participants ne montraient pas de changement 

majeur de la cinématique et de la cinétique, mais une augmentation de l'activité 

électromyographique de certains groupes musculaires en fonction de la direction de la 

perturbation (Oliveira et al., 2012) 

3.2 Les ajustements posturaux anticipatoires à la marche 

 Les mécanismes de contrôle anticipatoire sont mis en place avant que la perturbation 

n’ait lieu. Ils sont basés sur les informations sensorielles (estimation de la perturbation basée 
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principalement sur des informations visuelles), et sur l'expérience passé (Marigold et Patla, 

2002). Ces stratégies vont avoir pour conséquences de réduire l’amplitude de la perturbation ou 

l’effet déstabilisant de la perturbation, et ainsi réduire la nécessité de générer une réponse 

posturale ou d’améliorer la réponse posturale (Marigold et Patla, 2002; Santos et al., 2010). 

Ainsi, si l’on soumet des participants à une même perturbation de façon répétée, leur posture 

change afin de réduire la perte d’équilibre liée à cette perturbation (Bhatt et al., 2006b; Heiden 

et al., 2006; Wang et al., 2012a). Par exemple, lorsqu'une glissade était induite (plateforme 

glissante ou sol glissant) à la marche au sol, après plusieurs essais de marche, les participants 

changeaient leur posture en plaçant progressivement leur CM en position plus antérieure, en 

réduisant la longueur de pas ou/et en augmentant la flexion du tronc ou des genoux avant la 

perturbation. Ces adaptations permettaient également de réduire la perturbation (glissement de 

la plateforme) en diminuant les forces de réaction verticales et horizontales au sol ou en 

augmentant la surface de contact du pied avec le sol au moment du contact du pied avec le sol 

(Bhatt et al., 2006b; Cappellini et al., 2010; Cham et Redfern, 2002a). Ces adaptations ont aussi 

été observées lorsque l’on introduisait des glissades et des obstacles de façon aléatoire à la 

marche au sol, suite à un entraînement aux mêmes perturbations. Les participants adoptaient des 

changements posturaux avant la perturbation et réduisaient ainsi la perte d’équilibre induite par 

les deux types de perturbations : leur CM était plus antérieur afin de répondre aux perturbations 

de type glissade et, la distance entre le pied et le sol était augmentée afin d’éviter l’obstacle 

(Bhatt et al., 2013). 

Les changements posturaux anticipatoires sont souvent enregistrés un pas avant la perturbation. 

Cependant ces changements sont en fait le reflet d’un changement de l'ensemble du patron de 

marche. En effet on peut enregistrer les modifications posturales durant tous les pas de marche 

entre les perturbations de l’équilibre (Cham et Redfern, 2002a; Pijnappels et al., 2001) . Ces 

changements de marche étaient basés sur l'expérience, c’est-à-dire que le patron de marche était 

modifié pour limiter les effets de la perturbation rencontrée préalablement (Cham et Redfern, 

2002b; Marigold et Patla, 2002). 
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4. Neurophysiologie des corrections posturales 

 La marche est le résultat de l’activation alternée des muscles fléchisseurs et extenseurs 

des membres inférieurs générée par l’activation coordonnée des motoneurones situés dans la 

moelle épinière. Cette activation est due aux réseaux de neurones pré-programmés présents dans 

la moelle épinière que l’on appelle des générateurs centraux de patron (CPG), mentionnés plus 

haut (McCrea et Rybak, 2008). Cependant, bien que la marche soit une activité rythmique et 

stéréotypée, elle peut être modifiée et s’adapter à l’environnement. Ceci démontre l’existence 

d’une interaction entre les CPG et les autres systèmes sensori-moteurs (Kandel et al., 2012). 

Parmi les modèles proposés, le modèle à deux niveaux présente une organisation flexible 

permettant cette interaction. Un premier niveau serait responsable de générer le rythme induit 

par le CPG (cadence de marche par exemple) et l’autre niveau serait responsable de la formation 

du patron d’activation, c’est-à-dire qu’il génère une activité musculaire précise correspondant à 

la tâche à réaliser (marche ou course par exemple) (McCrea et Rybak, 2008; Shumway-Cook et 

Woollacott, 2007). L’enregistrement de l’activité électromyographique a permis de connaître le 

temps d’activation des différentes réponses musculaires : en prévision (proactif) ou suite à une 

perturbation (réactif) de l’équilibre. Ces réponses musculaires enregistrées ont permis de mieux 

comprendre l’implication des différentes structures sensitives et motrices dans l’organisation de 

la marche et des réponses posturales (Horak, 2006; Shumway-Cook et Woollacott, 2007).  

Les premières réponses enregistrées se produisent 40-45 ms (phase initiale de la réponse) après 

la perturbation. Ces réponses de faibles amplitudes vont entraîner une rigidité temporaire de 

l’articulation contribuant à stabiliser l’équilibre. Leur temps de latence démontre une intégration 

médullaire mono- ou poly- synaptique due à une activation proprioceptive ou cutanée entraînant 

une contraction musculaire réflexe. Des réponses musculaires de plus longues latences (phase 

tardive de la réponse : moyennes et longues latences) sont ensuite enregistrées 69-160 ms après 

la perturbation, suggérant une intégration de l’information sensorielle poly-synaptique 

médullaire ou supra-spinale (Duysens et al., 2008; Jacobs et Horak, 2007). Ces réponses sont 

plus spécifiques à la perturbation et montrent plus d’habituation que les réponses rapides 

(Duysens et al., 2008). Elles sont à l’origine des réactions posturales automatiques. Les 

mécanismes de contrôle anticipatoire sont la conséquence d’un changement de l’activité 

musculaire avant que la perturbation n’ait lieu (Shumway-Cook et Woollacott, 2007). Les 
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stratégies et réactive ont pour conséquences de générer une activité posturale afin de diminuer 

la perte d’équilibre due à la perturbation (Marigold et Patla, 2002; Pai et al., 2003). La rapidité, 

la force et le moment de déclenchement des contractions musculaires dépendent de l’intégrité 

des structures neurologiques sensitives et motrices participant à la génération de la réponse 

motrice. La latence de la réponse musculaire dépend de plusieurs facteurs : distance de 

conduction du message (centres et voies neurologiques impliquées), caractéristiques de la 

perturbation, conditions initiales d’équilibre (Figure 12) (Jacobs et Horak, 2-007). 

 

 

Figure 11.  Modèle des différentes voies neuronales impliquées dans les réponses 

posturales suite aux perturbations externes de l’équilibre. Les réponses de courte latence 

(phase initiale de la réponse), de moyenne latence, et de longue latence sont représentées 

sur la figure. D’après Jacobs 2007. 
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4.1 Implication des différents systèmes sensoriels dans les réponses 

posturales 

 Le système somatosensoriel, le système vestibulaire et la vision sont les 3 systèmes 

sensoriels principalement impliqués dans la génération des réponses musculaires en réponse ou 

en prévision d'une perturbation externe de l'équilibre. 

L’activation des afférences somotasensorielles est déclenchée par la stimulation des 

différents récepteurs sensoriels situés dans la peau, les muscles ou les articulations. Dans 

certaines pathologies, la conduction de la réponse de la périphérie (récepteur) au centre peut être 

retardée affectant ainsi le délai des réponses posturales automatiques suite à une perturbation de 

l’équilibre en position debout ou à la marche. Il a ainsi été montré que les personnes souffrant 

de neuropathie périphérique (associée au diabète ou à la sclérose en plaques par exemple), suite 

à une perturbation de l’équilibre, génèrent une réponse motrice plus tardive que les sujets sains 

(Cameron et Lord, 2010; Inglis et al., 1994; Dietz, 1992, 1992). Ceci a en partie pour 

conséquence d’une diminution de la capacité à contrôler le centre de masse, avec le CM qui se 

déplace plus vite et revient plus tard à sa position initiale (Kandel et al., 2012). De plus, il a été 

montré qu’une diminution des informations somato-sensorielles par anesthésie chimique des 

récepteurs cutanés du pied ou des méchano-récepteurs du pied par le froid entraîne des 

modifications des réponses posturales (Meyer et al., 2004; Perry et al., 2000). Par exemple, si 

l’on perturbe par des translations postérieures de la surface d’appui l’équilibre de participants 

en position débout, suite à une  anesthésie de la plante des pieds (par hypothermie), les 

participants déplacent le pied perturbé vers l’arrière de façon plus fréquente (Perry et al., 2000).  

Le système vestibulaire renseigne sur la position et les accélérations de la tête relatives 

à la gravité. Une partie de la modulation des synergies musculaires en réponse aux perturbations 

est donc dépendante des afférences vestibulaires (Allum et al., 1994). Ainsi le manque de 

régulation vestibulaire a souvent pour conséquence une augmentation de l’amplitude des 

réponses posturales (hypermétrie) suite à des perturbations externes (Horak, 2010). 

Contrairement au déficit proprioceptif, le temps d’activation musculaire suite à des 

perturbations en position debout était similaire chez les sujets sains et vestibulaires (Allum et 

al., 1994; Horak, 2010). Cependant, les amplitudes des bouffées d’activité musculaires étaient 

différentes chez les deux populations. Lorsque l’on induisait des perturbations de type 
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translation et rotation chez des sujets vestibulaires en position debout, l’amplitude de contraction 

des muscles du membre inférieur diminuait et l’amplitude de contraction des muscles para-

spinaux augmentait comparativement aux sujets sains. 

 Le système visuel renseigne les centres supérieurs sur la position du corps par rapport à 

la verticale, sa vitesse de déplacement ainsi que la localisation d’objets, de formes ou textures 

dans l’environnement, jouant un rôle important dans le maintien de l’équilibre durant la 

locomotion (Shumway-Cook et Woollacott, 2007). Des changements de la cinématique sont 

observés à la marche chez des sujets présentant un déficit visuel dans un environnement sûr. Le 

temps de latence de réponses musculaires évoquées par une stimulation visuelle est trop long 

pour être impliqué dans la génération des réponses posturales automatiques, cependant elles sont 

importantes dans la génération des ajustements posturaux anticipatoires (Kandel et al., 2012). 

Par exemple, un obstacle était positionné au sol sur le trajet de participants qui marchaient à 

vitesse confortable. Lors de certains essais, l’obstacle n’était plus visible deux pas précédant la 

rencontre de l'obstacle. Les participants augmentaient davantage la distance entre leur pied et 

l’obstacle lorsqu’ils ne voyaient pas l’obstacle comparé à la condition où ils le voyaient (Patla, 

1998).  

4.2 Implications des centres moteurs dans les réponses posturales 

 L’intégrité des centres médullaires est importante pour maintenir la station debout 

antigravitaire mais n’est pas suffisante pour maintenir l’équilibre. L’intégrité du cortex cérébral 

est également essentielle puisque par exemple, les personnes ayant une lésion corticale 

épargnant le tronc cérébral ont des réponses posturales anormales aux perturbations externes de 

l’équilibre (Jacobs et Horak, 2007). De plus, les phases tardives de la réponse musculaire ont 

des temps de latence qui pourrait correspondre à une implication des centres corticaux dans 

l’organisation de la réponse posturale (Horak, 2006).  

 Le cortex cérébral joue un rôle dans la sélection des stratégies réactives et anticipatoires 

lors des perturbations externes de l’équilibre (Kandel et al., 2012). L’utilisation des stimulations 

transcrâniennes a permis d’accumuler des preuves de l’implication corticale dans la réponse 

posturale. Il a été démontré qu’une stimulation transcrânienne de la région pré-frontale motrice 

entraîne une augmentation de la réponse posturale du muscle soléaire suite à une translation de 
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la base de support en position debout (Taube et al., 2006). Une autre étude a montré une 

augmentation de l’activité cérébrale lorsque le sujet sait qu’une perturbation externe va être 

induite optimisant ainsi la réponse posturale en modifiant sa posture (Jacobs et Horak, 2007). 

 Le cervelet joue aussi un rôle important dans le contrôle et l’apprentissage du 

mouvement (Jacobs et Horak, 2007). Les personnes ayant une pathologie cérébelleuse 

présentent des troubles de la coordination (ataxie) et ont de la difficulté à adapter leur posture à 

différents contextes (Morton et Bastian, 2004). Les personnes cérébelleuses présentent des 

réponses posturales hyper-métriques aux perturbations et une diminution de la capacité 

d’apprentissage suite à des perturbations répétées de l’équilibre (Morton et Bastian, 2004). Des 

sujets sains et cérébelleux étaient soumis à des perturbations en position debout. Ces 

perturbations consistaient en une translation postérieure de la plateforme, la vitesse de 

déplacement ainsi que la distance de déplacement de la plateforme augmentaient 

progressivement (10, 15, 25 et 35 cm/s, et, 1,2, 3,6, 6 et 12 cm respectivement). L’amplitude de 

l’activité électromyographiques enregistrée, suite à la translation de la plateforme dans les 

muscles para-vertébraux, ischio-jambiers et gastrocnémiens était plus importante chez les sujets 

cérébelleux que chez les sujets sains. De plus, les patients cérébelleux n'ont pas été capables 

d'améliorer leurs réponses posturales avec la répétition des perturbations (Horak et Diener, 

1994).  

 L’implication des ganglions de la base dans la génération de la réponse posturale a pu 

être étudiée chez l’humain grâce aux personnes qui sont atteintes de la maladie de Parkinson 

(Kandel et al., 2012). Les ganglions de la base jouent un rôle important dans la pré-sélection et 

l'optimisation de la réponse posturale basée sur le contexte présent (type et intensité de 

perturbation par exemple) (Jacobs et Horak, 2007). Les personnes ayant la maladie de Parkinson 

présentent une altération de la réponse posturale lors de perturbations externes de l’équilibre en 

position debout et à la marche. En effet, les sujets ont de la difficulté à adapter leurs réponses 

lorsque les perturbations sont dans différentes directions (Chong et al., 2000; Moreno Catalá et 

al., 2016). 

 Plusieurs structures situées dans le tronc cérébral seraient aussi impliquées dans 

l’élaboration des réponses posturales. Par exemple, la région latérale mésencéphalique située 

dans le tronc cérébral est une région importante pour filtrer les informations sensorielles durant 

la locomotion (Le Ray et al., 2011). Une stimulation électrique de différentes régions du tronc 
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cérébral va déclencher un patron de marche. Ainsi, si une perturbation interrompt l’activité 

rythmique de la marche, ce sont les centres supérieurs qui vont pouvoir réactiver le patron de 

marche et ainsi, aider à rétablir l’équilibre (Kandel et al., 2012).   
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Chapitre 3 Objectifs et hypothèses 

 Il a été démontré que si l’on induit des perturbations de l’équilibre à la marche chez des 

sujets jeunes ou âgés en bonne santé, les sujets adaptent progressivement leur équilibre avec la 

répétition des essais. Ainsi tous les participants perdaient l’équilibre lors du premier essai de 

perturbation et plus aucun des participants ne perdaient l’équilibre lors du dernier essai de 

perturbation  (Bhatt et al., 2006b; Bhatt et Pai, 2009; Bierbaum et al., 2010). Ces adaptations se 

voient lorsque l’on induit des perturbations identiques ou des perturbations variées au sol 

(glissade et trébuchement), ou des perturbations identiques sur tapis roulant. Cependant, aucune 

étude n’a analysé les adaptations de l’équilibre à la marche, si on induit des perturbations variées 

et imprédictibles sur tapis roulant. Parce que les perturbations induites au sol sont en partie 

prédictibles et peuvent en partie être contrôlées par les participants (glissade par exemple), 

l’utilisation du tapis roulant double courroie peut permettre d’induire des perturbations 

imprédictibles (localisation et déclenchement) et variées (sens et intensité). L’objectif des deux 

présentes études était donc d’analyser les adaptations proactives de l’équilibre à la marche, c'est-

à-dire entre des perturbations au déclenchement imprédictible sans adaptation préalable (Etude 

1), et avec adaptation préalable, c'est-à-dire après l'application répétées de chaque type de 

perturbation (Etude 2). 

 Nous avons émis comme hypothèses que les participants adapteraient leur équilibre à la 

marche (Etude 1 et 2) : entre le début et la fin des essais de perturbation (1), comparé à la marche 

contrôle (2) et avec la répétition des essais (3). Ces adaptations devraient être améliorées dans 

les conditions qui suivaient une période d'adaptation aux perturbations répétées. 
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Chapitre 4 Méthodologie 

1. Participants 

 Les deux études incluaient vingt-quatre participants jeunes et en bonne santé : 10 

participants (moyenne ± écart type : 22,3 ±1,7 ans, 61,5 ± 9,6 kg, 1,70 ± 0,07 m) à la première 

et 14 participants (moyenne ± écart type : 28,1 ± 2,9 ans, 66,7 ± 8,38 kg, 1,70 ± 0,07 m) à la 

deuxième. Les participants ont été recrutés dans la communauté universitaire. Ils remplissaient 

les aux critères d'inclusion de l'étude : âge entre 18 et 40 ans, absence de pathologies pouvant 

affecter leur équilibre ou leurs capacités physiques, absence d'ostéoporose, absence d’histoire 

de chute sans facteurs déclenchants. Afin d’évaluer cliniquement l’équilibre, le BESTest a été 

utilisé. Le BESTest est un test qui permet d’évaluer cliniquement 6 paramètres pouvant affecter 

le contrôle de l’équilibre: les contraintes biomécaniques, les limites de stabilité, les ajustements 

posturaux anticipatoires, les réponses posturales, l’orientation sensorielle et la stabilité durant la 

marche. Nous avons choisi ce test car c’est un outil qui a montré une bonne validité et 

reproductibilité, il nécessite peu d’équipement, et aussi est facile à réaliser (Horak et al., 2009). 

Pour être inclus dans l’étude les participants devaient avoir des scores correspondant aux normes 

(O’Hoski et al., 2014). 

 Les participants été informés de l’objectif de l’étude et ont signé un formulaire de 

consentement. Les 2 études ont été approuvées par le comité éthique de la recherche des 

établissements du CRIR. 

2. Matériel 

 Les participants marchaient sur un tapis roulant à double courroie (Bertec Fit®, Bertec 

Corp. Columbus, OH, USA) qui enregistrait les moments et forces de réaction au sol à une 

fréquence de 600 Hertz (Hz). Le tapis générait également les perturbations par une augmentation 

de la vitesse d’une courroie (125%, 150%, 175% et entre 90% et 50% de la vitesse confortable) 

avec une accélération forte (± 20m/s²). L’accélération de 20m/s² correspond à la capacité 

maximale d’accélération du tapis roulant. Celle-ci était générée pendant la phase d’oscillation 

du membre inférieur perturbé. La vitesse cible était atteinte (minimum de 90% de la vitesse de 
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la perturbation) lors du contact du talon du même pied (Ilmane et al., 2015). Les phases de 

marche étaient déterminées par les valeurs de forces de réaction du sol sous chaque pied. 

L’environnement expérimental était homogène pour l’ensemble des participants : le tapis était 

placé toujours au même endroit dans le laboratoire et les participants marchaient tous dans le 

même sens. De plus, on demandait aux participants de regarder droit devant eux afin qu’ils ne 

puissent pas voir la courroie accélérer.   

 Afin de collecter les données cinématiques, 75 marqueurs infrarouges étaient placés sur 

les principaux segments de membre (3 à 6 marqueurs non colinéaires placés sur les pieds, les 

jambes, les cuisses, les hanches, les parties supérieures et inférieures du tronc, la tête, les mains, 

les avant-bras et les bras) de chaque participant. Leur position était mesurée dans les trois plans 

de l’espace à une fréquence de 30 Hz par des caméras NDI Certus. Quarante points anatomiques 

ont été sondés sur les différents segments de membres, leurs emplacements étaient déterminés 

au moyen d'une sonde par rapport aux marqueurs infrarouges placés sur les segments. De la 

même manière, des points du contour des semelles à chaque pied ont été sondés pour déterminer 

le contour de la base de support par rapport aux marqueurs placés sur les pieds des participants. 

3. Protocole expérimental 

 La première étape consistait à évaluer la vitesse de marche confortable sur tapis roulant 

des participants. Ils commençaient par marcher à une vitesse de 1m/s. La vitesse du tapis était 

augmentée progressivement de 0,1 m/s toutes les 45-60 secondes, jusqu’à ce que les participants 

confirment que la vitesse atteinte corresponde à leur vitesse de marche confortable : "celle qu'ils 

utiliseraient spontanément pour se rendre quelque part sans être presser ni flâner". Les 

participants marchaient ensuite dans différentes conditions à vitesse confortable : marche sans 

perturbation (1 min), marche avec perturbations répétées (étude 2), marche avec perturbations 

aléatoires (études 1 et 2). La condition de marche avec perturbations répétées consistait à répéter 

la même perturbation quinze fois (étude 2) tous les 8 à 16 pas du côté du pied dominant (Figure 

12). En tout six essais étaient réalisés afin que les participants « s’habituent » à six perturbations 

différentes (125%, 150%, 175%, 90%, 65% et 50% de la vitesse confortable). Pour les essais 

avec perturbations répétées, les 3 différents niveaux de perturbations de type accélération 

(125%, 150%, 175%) et décélération (90%, 65% et 50%) étaient présentés par ordre de 
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difficulté, en premier le niveau le plus facile (125%,90%), à la fin, le niveau le plus difficile 

(175%,50%) afin de permettre l’habituation. Pour la condition de perturbations aléatoires, les 

mêmes six perturbations étaient induites par les courroies droite ou gauche (étude 1). Pour 

l’étude 2, les mêmes six perturbations étaient induites par la courroie du côté dominant et 2 

types de perturbations étaient induites du côté non dominant (150% et 65%) (étude 2). Cinq 

(étude 1) et quatre (étude 2) essais de perturbations aléatoires ont été effectués, durant lesquels 

12 perturbations (étude 1) ou 20 perturbations (étude 2) étaient induites dans un ordre aléatoire 

tous les 8 à 16 pas (étude 1) ou 10 à 20 pas (étude 2) (Figure 13). Avant chaque groupe d’essais 

(habituation accélération, décélération et aléatoire), les participants recevaient une description 

(type de perturbation, intensité, perturbations aléatoires) des perturbations à venir, ils savaient 

aussi que le déclenchement des perturbations était induit de façon aléatoire.  

 

 

Figure 12. Description du protocole expérimental de l’étude 2 et exemple d’un essai de 

perturbation répétée (P80%) et aléatoire. 

.  
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4. Analyse des données 

 Pour chaque participant, les données anthropométriques (longueurs et circonférences des 

différents segments corporels, poids et taille des participants) ont été mesurées. Ainsi, chaque 

segment corporel, ajusté à la morphologie des participants, était reconstruit en corps rigide à 3 

dimensions articulés entre eux, pour générer un modèle biomécanique multi-segmentaire ("3D 

link-segment model") représentant le corps des participants (Apkarian et al., 1989; Eng et 

Winter, 1995).  

 Les données ont ensuite été translatées en fonction de la vitesse du tapis roulant afin 

d’obtenir les données relatives au tapis roulant (van Ingen Schenau, 1980). Les données 

cinétiques et cinématiques ont été filtrées avec un filtre Butterworth de 4ème ordre sans décalage, 

à une fréquence de 6 et 10 Hertz, respectivement, et ré-échantillonnées à 60 Hertz.  

 Les variables extraites étaient les forces stabilisantes et déstabilisantes, la position 

relative du centre de pression dans la base de support, la vitesse et la position du centre de masse, 

ainsi que les paramètres spatio-temporels suivants : la longueur et la largeur des pas, les durées 

de double et simple appuis. Les détails de leurs calculs sont présentés ci-dessous. 

4.1 Modèle des forces stabilisante et déstabilisante 

 Les forces stabilisantes et déstabilisantes ont été calculées afin d'évaluer la difficulté à 

maintenir l'équilibre pendant les essais de marche. La position et la vitesse du centre de masse, 

la position du centre de pression global (CP), la limite de la base de support ont permis de 

calculer les deux forces (Duclos et al., 2012a, 2009) 

 

Force stabilisante (FS, en Newtons): 

Avec:  

globalm : Masse du corps 

CMv


: Vitesse linéaire du centre de masse 

CPD


: Distance entre le centre de pression et la limite de la base de support dans la direction 

de la vitesse du centre de masse. 
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 La force stabilisante (FS) est la force théorique nécessaire pour stopper le déplacement 

du corps à la limite de la base de support. Une valeur élevée de la force représente une plus 

grande difficulté à maintenir l'équilibre vis-à-vis de la vitesse de déplacement du corps. 

 

Force déstabilisante (FD, en Newtons): 

Avec : 

rF


: Forces de réaction du sol 

n


: Vecteur unitaire des forces de réaction du sol normalisé 

CMh : Hauteur du centre de masse 

CPD


: Distance entre le centre de pression et la limite de la base de support dans la direction 

de la vitesse du centre de masse.  

 

 La force déstabilisante (FD) est la force théorique appliquée au centre de masse 

nécessaire pour placer le corps en déséquilibre, i.e. le CP à la limite de la base de support. Une 

valeur de la force plus petite représente une plus grande difficulté de maintien de l'équilibre du 

corps. 

 Les 2 forces ont montré une bonne sensibilité pour différencier la difficulté à maintenir 

l’équilibre dans des tâches variées, comme la marche, et les activités avec support interactif 

(Duclos et al., 2012a, 2009). Durant la marche à vitesse confortable, on peut observer que les 

valeurs des forces varient en fonction de la phase de marche (Figure 14). Lors de la phase 

d’appui monopodal, la force stabilisante atteint sa valeur maximale et la force déstabilisante sa 

valeur minimale démontrant que l’équilibre est plus difficile à maintenir durant cette phase 

(Figure. 14). Lors d’activités avec un support interactif les participants montraient une 

augmentation de la difficulté d'équilibre comparé à la difficulté à marche confortable (Duclos 

et al., 2012a). 
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Figure 13. Variations des forces stabilisante (trait plein) et déstabilisante (trait en 

pointillé) pendant un cycle de marche à vitesse confortable. Le décollement du pied doit 

(Right Toe-off ) marque le début de la période de simple appui du pied gauche, le début 

du contact talon du pied droit (Right Heel strike) marque le début de la phase de double 

appui. D’après Duclos et al., 2009. 

 

4.2 Autres variables analysées 

 Plusieurs autres variables ont également été analysées afin de mieux comprendre les 

composantes des changements d'équilibre : 

- La position moyenne du CM et la vitesse du CM. 

- Les paramètres spatio-temporels : longueur de pas, largeur de pas, durée des phases de double 

et simple appuis. Ces paramètres ont été calculés en utilisant la position des marqueurs des 

malléoles latérales au moment du contact du talon, détecté au moyen des forces de réactions du 

sol.  

5. Cycles analysés 

 Dix cycles (étude 1) et 6 cycles (étude 2) ont été analysés au tout début et en toute fin de 

chaque essai. Afin de déterminer l'effet des perturbations sur les paramètres de la marche entre 

les perturbations, les cycles analysés ont été sélectionnés en dehors des périodes de 

perturbations, c'est-à-dire qu'un cycle avant et 3 cycles après chaque perturbation étaient exclus 

de l'étude (Forner Cordero et al., 2003). 
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6. Analyses statistiques 

6.1 Première étude 

 Afin de déterminer l'effet de la répétition des perturbations aléatoires, les variables 

expérimentales ont été comparées durant le début et à la fin des essais (facteur temps=2 

niveaux). Afin de déterminer les changements liés à la condition de marche, les essais à vitesse 

confortable sans perturbation et les essais de perturbations aléatoires ont été comparés (facteur 

essai=6 niveaux). Comme les variables avaient une distribution paramétrique, tel que déterminé 

par le test de Shapiro-Wilk, des analyses de variance (ANOVA) à mesures répétées ont été 

réalisées. Par la suite, si un des effets (temps ou essai) ou une interaction temps x essai était 

significatifs, des ANOVA à mesures répétées à une voie (facteur essai : 6 niveaux) ou des tests 

t (facteur temps : 2 niveaux) ont été effectués. De plus, afin de déterminer l'importance des 

changements observés dans les essais de perturbation par rapport à la marche contrôle, le 

changement minimal détectable a été calculé à un niveau de confiance de 90 %(CMD=1,65 × 

EStotal √(2×(1-CIC2,1)) (Faude et al., 2012), EStotal étant l’écart-type et le CIC le coefficient de 

corrélation intra-classe. On a ainsi comparé les valeurs obtenues au début et à la fin de l'essai 

contrôle, qui représente la variation normale de la marche dans des conditions contrôles. Les 

changements observés dans les essais de perturbation ont été obtenus en calculant la variation 

absolue de la moyenne (Δmeans) de chaque variable entre le début et la fin des essais de 

perturbations.  

6.2 Deuxième étude 

 Les facteurs temps et essai utilisés dans l’étude 1 ont été utilisés dans l’étude 2. Le 

facteur temps était le même que pour la première étude. Dans la deuxième étude, 11 essais de 

marche ont été effectué : 1 essai à marche confortable, 6 essais avec perturbations répétées et 4 

essais avec perturbations aléatoires. Tout comme dans la première étude, les variables avaient 

une distribution paramétrique, tel que déterminé par le test de Shapiro-Wilk, des analyses de 

variance (ANOVA) à mesures répétées ont donc été conduites. Par la suite, si un des effets 

(temps et essai) ou une interaction temps x essais était significatif, des analyses ANOVA à 

mesures répétées à une voie (facteur essai : 2 niveaux) ou des tests de t (facteur temps : 2 
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niveaux) ont été effectuées. Ici aussi, afin de déterminer l'importance des changements observés 

dans les essais de perturbation par rapport à la marche contrôle, le changement minimal 

détectable a été calculé à un niveau de confiance de 90 (Faude et al., 2012), en comparant les 

valeurs obtenues au début et à la fin de l'essai contrôle, qui représente la variation normale de la 

marche dans des conditions contrôles. 

Dans les résultats, l’essai de marche confortable est nommé marche confortable. Les 

essais de perturbations répétées sont nommés en fonction de la perturbation de la façon 

suivante : P125%, P150%, P175%, P90%, P65% et P50%. Les essais de perturbations aléatoires 

sont nommés Aléatoire 1 pour le premier essai de perturbation aléatoire, Aléatoire 2 pour le 

deuxième essai de perturbation aléatoire… jusqu’à Aléatoire 4.  

Une comparaison était considérée comme significative si la valeur du p était inférieure 

à 0,05 pour les analyses de type ANOVA à mesures répétés et de 0,01 ou 0,0125 pour les tests 

de t (corrigé suivant le nombre d’essais comparés). Les variables qui ont un p significatif mais 

dont la variation moyenne est inférieure au CMD ne seront pas présentées car le changement 

mesuré est considéré comme insuffisant.  

Afin de rendre la lecture des résultats plus facile, lorsqu’une comparaison était 

statistiquement significative le symbole * était placé après la valeur du p, que ce soit avec un 

seuil corrigé ou non pour les comparaisons multiples. 

 

 

 

 

 

 

 



 

38 

Chapitre 5 Résultats 

1. Contexte 

 Il a été montré que lorsque l’on soumet des participants à des perturbations variées à la 

marche, ils adaptent leur posture et s’adaptent aux différents types de perturbations et améliorent 

ainsi leur équilibre. Ces adaptations induisent une réduction de la perte d’équilibre liée à la 

perturbation (Bhatt et al., 2013; Oliveira et al., 2012). Il est vraisemblable que les perturbations 

utilisées dans l'étude de Bhatt et al (2013) étaient en partie prédictibles. Le dispositif de 

perturbation générant la glissade ou le trébuchement était placé dans la surface de marche 

toujours au même endroit, c'est principalement l'instant auquel la perturbation se produisait qui 

était imprédictible (essai avec perturbation ou essai sans perturbation). L’intensité (coefficient 

de friction de la plaque, hauteur de l'obstacle), le positionnement, et le pas auquel elles 

intervenaient étaient relativement prédictibles, facilitant sans doute les adaptations de 

l'équilibre. Afin de déterminer si le même type d'adaptation de l'équilibre lors de la marche sur 

tapis roulant était possible lorsque le niveau d'imprédictibilité était plus élevé, deux types de 

perturbations de différentes intensités était induites aléatoirement dans notre étude. Ces 

perturbations étaient largement imprédictibles puisqu'elles étaient appliquées aléatoirement au 

pied droit ou gauche, de direction (avant ou arrière) et d'amplitude (3 niveaux de perturbation) 

variées. 

2. Article 1 : 

2.1 Résumé 

 Proactive and reactive balance adaptations develop after repeated postural perturbations 

while walking and standing to increase postural stability. The aim of this study was to observe 

balance adaptations during gait with unpredictable perturbations in the onset, direction and 

speed of a treadmill. Ten young participants (22.3 years (SD 1.7), 61.5 Kg (9.6), 1.70 m (0.07)) 

participated in the study. Participants walked on a slip-belt treadmill at a comfortable speed 

during one trial with no perturbation and during 5 trials with random perturbations. The 

perturbations consisted of an increase or decrease in speed of one of the treadmill belts and 
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comprised three different levels of intensity: 125%, 150% and 175% (faster-belt perturbations) 

and 90%, 70% and 50% (slower-belt perturbations) of the comfortable gait speed. The 

perturbations were randomly applied during the right or left stance phase every 8 to 16 steps, 

for a total of 12 perturbations per trial. Three-dimensional kinematics of the whole body (NDI 

Certus, 3D-link-segment model, 15 rigid body segments) and kinetics (Bertec Fit treadmill) 

were recorded. Difficulty in maintaining balance while walking was measured between the 

perturbations using stabilizing (StaForce) and destabilizing (DestaForce) forces. Balance was 

more difficult to maintain at the end of each perturbation trial, rather than at the beginning, with 

greater StaForce, and less DestaForce, primarily due to the position of the centre of pressure 

that was closer to the anterior limit of the base of support. Maintaining balance while walking 

becomes more difficult between perturbations with the unpredictable onset, direction and speed 

of the treadmill. However, the more anterior position of the centre of pressure could have been 

a strategy participants adopted to increase sensory information in order to improve their balance 

ability when confronted with unpredictable perturbations. 

2.2 Introduction 

 The ability to control balance is essential in daily life. It necessitates a permanent 

adjustment in the body’s center of mass (COM) position and velocity relative to the 

continuously changing base of support during gait (Winter, 1995). This requires permanent 

activity of the neuro-musculoskeletal system based on sensory information and motor 

command (Dietz, 1992). If one of these systems is compromised, the ability to control balance 

may decline (Allum et al., 1998; Horak et al., 1992; Oates et al., 2013, 2005b; Savin et al., 

2014), increasing the risk of falls and injury (Talbot et al., 2005). Fifty percent of falls in the 

elderly occur at home after a loss of balance while walking, due to tripping or slipping (Berg 

et al., 1997; Campbell et al., 1990; Robinovitch et al., 2013). 

 

 To better understand postural reactions and potentially reduce the risk of falls, 

mechanical perturbations have been used to analyze balance mechanisms in laboratory settings. 

Postural reactions triggered by platform tilts or translations while in a standing position were 

first described by Nashner (Moore et al., 1988; Nashner, 1976). When a perturbation is induced, 

postural reactions are scaled to the amplitude and direction of random and varying postural 
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perturbations, indicating the ability of the central nervous system to adjust postural responses to 

the parameters of the perturbations. When the same perturbation is repeated, postural responses 

become progressively more efficient in restoring balance (Bloedel et al., 1996). This 

demonstrates the ability of the central nervous system to anticipate a postural response by 

optimizing a set-dependent motor response created by and based on sensory information and 

past experience (Bloedel et al., 1996). 

 

 Similar results were obtained when participants walked under perturbed conditions. 

Reactive and proactive postural adaptations are generated to recover and improve dynamic 

balance. Reactive postural responses are quickly generated to recover balance when a sudden 

perturbation is induced (Arampatzis et al., 2008; Schillings, 2005). For example, if a trip is 

induced experimentally, participants trigger lowering or elevating strategies depending on the 

phase in which the perturbation occurs in order to recover their balance (Eng et al., 1994; 

Wang et al., 2012b).When the same perturbation is repeated, reactive postural responses 

quickly improve (Bhatt et al., 2006a; Pai et al., 2010; Wang et al., 2012b). In addition, 

proactive postural responses develop, showing the ability of the central nervous system (CNS) 

to anticipate postural alteration due to subsequent perturbations. Proactive postural adaptations 

consist of a more anterior position of the COM to reduce the backward loss of balance induced 

by slip perturbations (Bhatt et al., 2006a; Pai et al., 2010), as well as the flattening of the foot 

angle and a reduction in knee angles that reduce the intensity of the slip (Heiden et al., 2006; 

Marigold and Patla, 2002). Proactive adaptations are observed a few milliseconds before the 

perturbation (Wang et al., 2012b) and persist during gait between perturbations (Marigold et 

Patla, 2002). 

 

 These alterations in gait reduced the risk of falls of the participants from 44% to 0% 

between the first and last perturbation trials (Yang et al., 2014). These improvements have also 

been seen when perturbations were repeated in different directions, i.e., using mixed trip and 

slip perturbations, leading the authors to conclude that the participants adopted a “generalized 

strategy,” which improved postural reactions and decreased loss of balance in both 

perturbation directions (Bhatt et al., 2013, 2006a; Bhatt et Pai, 2009).  
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 Most of the studies describing postural adaptations with repeated perturbations used a 

single intensity level and one or two perturbation directions. Moreover, the apparatus used was 

often a device placed in the same position, approximately in the middle of a 5 m-10 m 

walkway, making the location of the perturbation predictable. However, perturbations 

encountered in everyday life vary in intensity, direction and can rarely be predicted. Previous 

results on reaching have shown that no adaptation is observed when the perturbations are 

unpredictable, such as when reaching in random force-fields (Gupta et Ashe, 2007). 

Alterations in gait pattern and balance are unknown in terms of perturbations of various 

directions, intensities and unpredictable onsets. The objective of our study was thus to 

determine whether young healthy participants proactively adapt their gait pattern and balance 

with perturbations with unpredictable onsets, directions and intensities. The analysis focused 

on change in gait (1) between the beginning and the end of the perturbation trials, (2) 

compared to the control gait pattern, and (3) with the repetition of perturbation trials. 

2.3 Méthods 

Participants 

 Ten young healthy participants (22.3 years old (standard deviation (SD) 1.7), 61.5 kg 

(9.6), 1.70 m (SD 0.07) participated in the study. All participants were free of any balance or 

health disorders and provided informed consent according to the recommendations of the local 

research ethics board. 

Matérial 

 Ground reaction forces were recorded using an instrumented treadmill (Bertec Fit®, 

Bertec Corp. Columbus, OH, USA) at a sampling frequency of 600 Hz. This dual-belt treadmill 

was used to induce the perturbations. These perturbations consisted of an increase or decrease 

in speed of the right or left belt, and comprised three different intensity levels: 125%, 150% and 

175% (faster-belt perturbations), 90%, 70% and 50% (slower-belt perturbations) of the 

comfortable gait speed of each participant (see Ilmane et al., 2015 for a complete description 

and analysis of the difficulty of maintaining balance during these perturbations). 
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 Kinematic data were collected at 30 Hz using NDI Certus cameras and 75 markers placed 

on each major body segment of the participants (3-6 non-colinear markers on the thighs, shins, 

feet, pelvis, head, upper trunk, lower trunk, upper arms, forearms and hands). The contour of 

the sole of the foot was probed to define the limit of the base of support in relation to the foot 

marker position for all gait trials. Anthropometric and kinematic data were used to define a 

three-dimensional link-segment model of the body(Winter, 1990) 

Protocol 

 Participants performed 6 gait trials. During the first trial, participants walked at a 

comfortable speed (control gait pattern) for one minute, without perturbations. Then they 

walked at a comfortable speed for 5 trials, lasting 1.5-2.0 minutes in length during which 

perturbations were induced (perturbation trials). During each perturbation trial, 6 perturbation 

intensity levels were applied randomly during the right or left stance phase every 8 to 16 steps. 

Each perturbation intensity level was applied once on each foot, for a total of 12 perturbations 

per trial. 

Datas and statistical analysis 

 Data were translated according to belt velocity at a comfortable speed to obtain data 

relative to the treadmill belt referential(van Ingen Schenau, 1980). Kinematic and kinetic data 

were filtered using a fourth-order Butterworth zero-lag filter, with a cut-off frequency of 6 Hz 

and 10 Hz, respectively, and resampled at 60 Hz. The position and velocity of the center of 

mass (COM), vertical ground reaction forces, position of the global centre of pressure (COP) 

within the potential base of support (PBoS) were extracted from kinetic and kinematic data 

and used to calculate the destabilizing and stabilizing forces (DestaForce and StaForce) as 

follows: 

 

Destabilizing force (DestaForce, in Newtons):    (Equation 1) 

With: 

rF


: Ground reaction forces 

n


: Unitary vector normal to ground surface 

CP

CM

r
D D

h

nF
F



















.



 

43 

CMh : Height of the center of mass 

CPD


: Distance between the center of pressure and the limit of the potential base of support 

in the direction of the velocity of the center of mass 

 

Stabilizing force (StaForce, in Newtons):     (Equation 2) 

With:  

mglobal : Body mass 

CMv


: Linear velocity of the body center of mass 

CP
D


: Distance between the center of pressure and the limit of the potential base of support 

in the direction of the velocity of the center of mass 

 

 The destabilizing force (equation 1) is the theoretical force applied at the center of mass 

necessary to place the body into an unbalanced position. Lower force values represent greater 

difficulty in maintaining body position. The stabilizing force (Equation 2) is the theoretical force 

necessary to stop displacements of the body, i.e., to cancel out the velocity of the center of mass 

at the limit of the base of support. Greater force values represent greater difficulty in maintaining 

balance against the speed of the body (Duclos et al., 2012b, 2009). These forces have shown to 

be effective in demonstrating different levels of balance difficulty in various gait conditions 

(Desrosiers et al., 2014; Duclos et al., 2012b; Ilmane et al., 2015). 

 In addition, antero-posterior and medio-lateral displacements of the centre of mass were 

calculated by subtracting the extreme values of the anterior-posterior and medio-lateral position 

of the COM between two consecutives steps, respectively. The relative position of the center of 

mass was also calculated as the percentage of the length of the base of support, between its most 

posterior (0%) and most anterior point (100%). Also, the mean value of Dcp, and of the linear 

velocity of the centre of mass were analyzed to better understand the changes in balance 

quantified by the destabilizing and stabilizing forces. 
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 Spatio-temporal parameters (step length, width, and double- and single-support phase 

durations) were calculated using kinematic malleolus marker data upon heel contact, based on 

ground reaction forces. 

 

 The first 20 steps and the last 20 steps of each trial were analyzed. For the perturbation 

trials, only steps between the perturbations were analysed (non-perturbed gait). Given that 

Forner-Cordero et al. showed that stumbling affects at least three steps following a 

perturbation (Forner Cordero et al., 2003), only steps from the seventh post-perturbation step 

to the second-to-last step before the next perturbation were selected. The mean value of each 

variable was calculated for each step and averaged over the 20 selected steps at the beginning 

and end of each trial. 

 

 To show how the perturbations affected balance during non-perturbed gait, the effects 

of two independent variables (time and trial) on the mean value of each dependent variable were 

analysed. To show the effect of time, the first 20 steps and the last 20 steps of each trial were 

compared. The effect of trial was tested by comparing the six trials (control trial and 5 

perturbation trials). Two-way analyses of variance (ANOVA with repeated measures) with the 

factor Time (2 levels: beginning and end of the trial) and Trial (6 levels) were thus used. In 

addition, if a main effect or an interaction was significant (p˂0.05), one-way ANOVAs and t-

tests were used to complete the analysis. For t-test analyses, the significance level was adjusted 

to 0.01 (5 comparisons). Furthermore, for the ANOVAs, when Mauchly’s sphericity was not 

respected (p<0.05), a Greenhouse-Geisser correction was applied for ɛ<0.75. In addition, to 

better assess the importance of the effects revealed by the ANOVAs, and because it was not 

possible to determine a sample size a priori, the absolute change of the mean of each dependant 

variable, calculated between the beginning and end of each trial, was compared to the minimum 

detectable change (MDC). MDC was calculated at a 90% confidence level (MDC=1.65 ×SDtotal 

√(2×(1-ICC2,1)) (Faude et al., 2012) from the two sets of data (first 20 and last 20 steps) obtained 

in the control trial.  
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2.4 Results 

 In terms of spatiotemporal parameters, only step width was larger (Trial effect: p=0.005 

with Trial 1, p=0.023*, Trials 2-5, p≥0.1; no Trial x Time interaction (p=0.18) or Time effect 

(p=0.24)) at the beginning (23.2 cm) and at the end (22.7 cm) of the first perturbation trial 

compared to the control trial (beginning: 21.6 cm; end: 21.7 cm) (Figure 13). No other changes 

in spatiotemporal parameters were found (Trial: p>0.27; Time: p>0.36, Trial x Time interaction 

p>0.07) (Figure 15). 

The destabilizing force (DestaForce) and the distance between the center of pressure and the 

base of support (Dcp) decreased only during the perturbation trials (Trial x Time interactions: 

DestaForce, p=0.058*; Dcp, p<0.001*).These parameters did not change between the first 20 

steps and the last 20 steps in the control trial (DestaForce p=0.052. Dcp p=0.0525), but 

ultimately decreased compared to the beginning of each perturbation trial (DestaForcep0.006*, 

except for the first perturbation trial (p=0.018); Dcp p0.006*) (Figure 13).  
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Figure 14. : The mean values of each dependent variables are represented by a bar. The 

light grey bars represent the first 20 gait cycles of each trial; the black bars represent the 

last 20 gait cycles. Significant differences between the beginning of a trial compared to 

the end of a trial (p˂0.05) are indicated with a *. Significant differences (p˂0.01) between 

the beginning or the end of the control trial compared to the beginning or end of each 

perturbation trial respectively are indicated with the + symbol. Dcp_moy represents the 

distance between the CP and the limit of the base of support in cm.        

 

 The change in the destabilizing force and Dcp was above the minimal detectable change 

(MDC) calculated during the control gait trial at the end of each perturbation trial (Table 1). The 

stabilizing force was higher (Time effect: p=0.002*) at the end compared to the beginning of 

each trial, with no interaction between trials and time (p=0.12) and no effect of trial (p=0.29). 

However, the change in the mean stabilizing force between the beginning and the end of the 

trial was lower than the minimal detectable change of the stabilizing force for the control trial 
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(MDC=24.56 N, based on ICC=0.97, and SEM=10.52 N), and above the MDC for each 

perturbation trial, between 35.0 and 65.5 N (Table 1). 

 

 

Tableau I. : Mean Detectable Changes (MDC) during control gait and mean change in each 

variable for each gait trial. 

 

  Stabilizing force 

(N) 

Destabilizing 

force (N) 
Dcp(cm) 

Steps width 

(cm)   
MDC during 

control 
24.6 4.2 0.53 0.20 

ICC during 

control 
0.97 0.99 0.99 0.99 

95%ICC during 

control 
0.93≤ICC≥0.99 0.98≤ICC≥0.99 0.97≤ICC≥0.99 0.99≤ICC≥1 

Δmeans control 

(SD) 
11.8(8.4) 3.2(1.6) 0.41(0.16) 0.15(0.09) 

Δmeans Trial 1 

(SD) 
35.0*(29.2) 7.3*(4.9) 1.07(0.63) 0.92(0.80) 

Δmeans Trial 2 

(SD) 
40.6*(33.3) 5.5*(4.3) 0.81*(0.52) 0.63(0.36) 

Δmeans Trial 3 

(SD) 
65.5*(57.1) 8.2*(4.6) 1.20*(0.66) 0.78(0.67) 

Δmeans Trial 4 

(SD) 
45.7*(43.9) 7.3(5.8) 1.13*(0.65) 0.37(0.28) 

Δmeans Trial 5 

(SD) 
49.2*(34.7) 7.5(4.2) 1.10*(0.61) 0.48(0.26) 

ICC: Intra-Class Coefficient; 95% ICC: 95% confidence level interval for the ICC. Δmeans: absolute change of the 

mean of each dependant variable calculated between the beginning and end of each trial. 

 

 

 Furthermore, at the beginning of each perturbation trial, the destabilizing force, 

stabilizing force and Dcp did not differ (DestaForce:p≥0.11, Staforce: p≥0.415, Dcp: p≥0.54) 

from the control gait trial, but the destabilizing force was lower at the end of the first three 

perturbation trials than during the control gait trial (DestaForce: Trial 1: p=0.002*; Trial 2: 

p=0.008*; Trial 3: p=0.046*) and returned to the control value at the end of the 2 last 

perturbation trials (DestaForce Trial 4: p=0.175; Trial 5: p=0.08). Changes were again due to a 



 

48 

shorter distance between the COP and the limit of the base of support (Dcp) at the end of the 2 

first perturbation trials compared to the control trial (Dcp, Trial 1: p0.006*; Trial 2: p0.007*) 

(Figure 13).  

 No significant differences were found for the other kinetic or kinematic data, including 

displacements, relative position of the center of mass or spatio-temporal variables evaluated in 

this study (p≥0.05). 

 

2.5 Discussion 

 The purpose of this study was to measure changes in gait pattern and balance during gait 

with perturbations with unpredictable onset, direction and speed. The results showed that 

balance was more difficult to maintain with repeated, random, perturbations, with a lower 

destabilizing force and a higher stabilizing force at the end rather than at the beginning of each 

perturbation trial. 

 Several studies of postural perturbations on a walkway with a perturbation device, such 

as a sliding plate/surface or an obstacle, have demonstrated both proactive (i.e., before the 

perturbation) and reactive adaptations (i.e., within a few steps after the perturbation). Most of 

these studies showed that when the same postural perturbations were repeated during gait, 

postural stability rapidly adapted proactively, yielding to a reduced loss of balance or fewer falls 

with subsequent perturbations (Bhatt and Pai, 2009; Eng et al., 1994; Oates et al., 2005). For 

example, if a slip perturbation on a sliding plate was repeated while walking, participants were 

able to proactively increase their postural stability and then reduce the effect of the perturbation 

by placing their COM in a more anterior position, by reducing their step length, increasing their 

trunk or knee flexion, and having a flatter foot upon contact with the floor (Bhatt et al., 2013, 

2006b). These postural adaptations are specific to the type of perturbation, such as slips or trips 

(Bhatt et al., 2006b; Pijnappels et al., 2001). If a novel type of perturbation (e.g., trips) is 

presented within the sequence of repeated perturbations (e.g., slips), postural instability can 

increase due to the absence of adaptation to trips (Bhatt et al., 2013). When adaptations occurred 

with both slips and trips, the participants adopted an intermediate, proactive adaptation or 

"generalization strategy" that included elements from both adaptations, such as a forward COM 

position, shorter steps (slip adaptation) and increased toe clearance (trip adaptation) (Bhatt et 
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al., 2013). These proactive adaptations also lead to altered characteristics of the perturbation, 

such as reduced amplitude or speed of the sliding plate (Bhatt et al., 2006b; Cappellini et al., 

2010; Cham and Redfern, 2002; Lee et al., 2016). The effects of proactive adaptations on 

postural stability and on the characteristics of the perturbation reduce the need or amplitude of 

the following reactive postural response (Bhatt et al., 2013, 2006b). 

 Changes in postural stability while walking on the treadmill were comparable to those 

obtained with slip repetitions on a walkway (Bhatt and Pai, 2009; Lee et al., 2016). However, 

when participants were exposed to perturbations of various speeds and directions and 

unpredictable onsets, balance remained difficult to maintain during the perturbed and recovery 

steps, without noticeable adaptation, even after 5 of 12 perturbation trials (Ilmane et al., 2015). 

In the present study, the increased difficulty in maintaining balance between each perturbation 

was due to the reduced distance between the COP and the base of support (BoS). No changes 

were observed in COM displacements or the relative position in the BoS, or the size of the base 

of support. The position of the COP relative to the base of support (BoS) is related to the postural 

control of the center of mass during gait (Winter, 1995). Here, the more anterior position of the 

COP, i.e., closer to the limit of the BoS, increases the difficulty to maintain balance when the 

perturbations moves the COM forward, as there is less possibility to counteract forward COM 

acceleration. Conversely, in the case of backward COM acceleration during a perturbation, 

balance would be less difficult to control, due to the greater distance between the COP and the 

posterior limit of the base of support (Yang et al., 2016). Furthermore, a more anterior COP 

position is known to increase plantar cutaneous mechanoreceptor facilitation and improve 

postural stability (Maki et al., 1999). Sensory information is indeed known to improve postural 

reactions to postural perturbations during gait (Marigold and Patla, 2002). This alteration in the 

mean COP position was not associated with changes in the displacement of the COM. Since it 

has already been demonstrated to increase postural stability with both anterior and posterior 

perturbations, an intermediate COM position may indeed be the best strategy to adopt (Wang et 

al., 2011).  

Also, contrary to previous results, spatio-temporal parameters did not show significant changes. 

Participants only increased their step width during the first perturbation trial compared to the 

control trial, indicating that the increased step width was not an adaptation to the perturbations, 

but likely anticipation of the perturbations. Several studies have already shown postural changes 
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by anticipation or “prior experience of perturbation” when walking in altered environments to 

increase postural stability (Cham and Redfern, 2002; Pijnappels et al., 2001; Yang et al., 2016). 

The return to baseline width values may also indicate a lack of benefits in having a wider base 

of support during antero-posterior perturbations. 

 Furthermore, the changes in destabilizing and stabilizing forces, and the position of the 

COP observed between the beginning and the end of each perturbation trial were above the 

minimal detectable change calculated from the control trial. However, based on the p-values, 

the destabilizing forces and the position of the COP no longer differed from the control trial at 

the end of the second or third perturbation trial, despite increased difficulty above the minimal 

detectable change. This was likely due to the 3 participants who progressively returned to 

control values, after two or three perturbation trials, while the other participants continued to 

demonstrate greater difficulty in maintaining balance at the end of every perturbation trial, 

compared to the beginning (results based on minimal detectable change, not presented here). 

Contrary to the literature, it therefore appears that most participants, despite the adaptations 

within each perturbation trial, did not adapt their balance between perturbations with the 

repeated trials in order to recover the same level of balance during the control gait trial (Bhatt 

et al., 2013, 2006b; Wang et al., 2012b). This may be due to the use of a treadmill rather than a 

walkway, or to the onset or types of perturbation that were more unpredictable on the treadmill 

than with various perturbation devices placed on a walkway. 

 

Conclusion 

 Balance difficulty increases when walking between perturbations with unpredictable 

onset, direction and speed. The absence of change in COM displacements and position measured 

in the present study may reflect the generalization strategy previously observed and represent 

an optimal choice when faced with the unpredictability of perturbations. However, a more 

anterior COP position could have been a strategy adopted by the participants to increase sensory 

information to improve balance abilities with unpredictable perturbations. Further studies are 

necessary to better understand and compare repeated adaptations vs. unpredictable perturbations 

during gait. 
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3. Résultats supplémentaires 

3.1 Contexte 

 La première étude présentée dans ce mémoire a permis de montrer que lorsque l’on 

soumettait des sujets à des perturbations aléatoires et imprédictibles sur tapis roulant, la 

difficulté à maintenir l’équilibre à la marche augmentait entre les perturbations. Ceci était 

principalement dû à un positionnement du CP plus antérieur et plus proche des limites de la base 

de support. Cependant, une étude antérieure avait montré que lorsque des participants étaient 

soumis à deux types de perturbations au sol, i.e. glissade et trébuchement, présentées 

aléatoirement au sol, après avoir préalablement reçu une période d'adaptation (les participants 

étaient soumis aux mêmes perturbations plusieurs fois avant les essais aléatoires) à ces mêmes 

perturbations, les participants adaptaient leur équilibre par des stratégies proactives améliorant 

ainsi la stabilité posturale à la marche et lors des perturbations. Les auteurs parlaient d'une 

stratégie de généralisation, qui permettait d'adapter la position et la vitesse du centre de masse 

à la marche pour diminuer simultanément l'effet déstabilisant des 2 types de perturbations 

utilisées. Puisque les perturbations au sol sont en partie prédictibles (localisation de la 

perturbation), nous voulions savoir si les mêmes adaptations étaient possibles sur un tapis 

roulant à double courroie où les perturbations sont beaucoup moins prédictibles. De la même 

façon que dans l’étude citée ci-dessus, les participants ont été soumis aux perturbations de façon 

répétée (15 fois la même perturbations) avant que l’on induise les mêmes perturbations 

aléatoirement. 

3.2 Résultats 

Afin de rendre la lecture des résultats plus facile, lorsqu’une comparaison était 

statistiquement significative le symbole * était placé après la valeur du p, que ce soit avec un 

seuil corrigé ou non pour les comparaisons multiples. 

3.2.1 Adaptations aux perturbations répétées de type courroie-plus-rapide. 

 La force stabilisante était plus grande lors de la marche entre les perturbations répétées 

à la fin de l’essai P125% comparé au début de l’essai (FSta : P125% p = 0,01*, P150% p = 0,06, 
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P175% p = 0,03) (Figure 16). La largeur des pas a diminué à la fin de l’essai P125% (P125% p 

≤ 0,0125*, P150% p = 0,48, P175% p = 0,13) et la longueur de pas a augmenté à la fin des essais 

P125% et P150% (P125% p = 0,005*, P150% p = 0,012*, P175% p = 0,23) comparé au début 

de l'essai (Figure 17). La distance entre le CP et la base de support (Dcp) n’était par contre pas 

significativement différente entre le début et la fin des essais de perturbation (p ≥ 0,0125). 

La position du centre de masse était plus postérieure à la fin des essais P125%, P150% et P175% 

et au début de l’essai P175% comparé à l'essai de marche contrôle (Début P175% : p = 0,02*, 

Fin P125% : p = 0,02*, Fin P150% : p = 0,04*, Début P175% : p = 0,02*, Fin P175%: p  ˂ 

0,05*) (Figure 18). 

 

 

Figure 15. Les valeurs moyennes des forces stabilisantes (haut) et, déstabilisantes (bas) 

et leur écart-types. Les valeurs sont représentées au début (6 premiers cycles, barres 

bleues) et à la fin (six derniers cycles, barres rouges) de chaque essai. Le symbole * 

indique une différence significative entre le début et la fin d’un essai. Le symbole + 
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indique une différence significative entre la marche contrôle et le début ou la fin de l'essai 

de perturbation. 

 

 

Figure 16. Valeurs moyennes de la largeur des pas (gauche) et longueur des pas (droite) 

ainsi que les écart-types. Les valeurs sont représentées au début (6 premiers cycles, barres 

bleues) et à la fin (six derniers cycles, barres rouges) de chaque essai. Le symbole * 

indique une différence significative entre le début et la fin d’un essai. Le symbole + 

indique une différence significative entre la marche contrôle et le début ou la fin de l'essai 

de perturbation. 

 La variation moyenne (Δmoyenne) de la largeur de pas était supérieure au changement 

minimal détectable (CMD) calculé lors de l’essai de marche contrôle pour les essais P125% et 

175% (Largeur de pas: CMD = 0,8 cm, ΔmoyenneP125% = 1,3 cm, ΔmoyenneP150% = 0,4 

cm, ΔmoyenneP175% = 0,8 cm). Cependant, la variation moyenne de la force stabilisante, de 

la longueur de pas ainsi que de la position du centre de masse au cours des essais d'adaptation 

aux perturbations courroie-plus-rapide était inférieure au CMD calculé lors de la marche 

contrôle (Tableau 2). 

3.2.2 Adaptations aux perturbations répétées de type courroie-plus-lente 

 La force stabilisante (FSta) était plus élevée (p ≤ 0,001*) à la fin des essais P80%, P65% 

et P50% et la force déstabilisante (FDesta, p ≤ 0,004*) et la distance entre le CP et la limite de 

la base de support (Dcp, p ≤ 0,003*) étaient plus petites à la fin des essais P65% et P50% 

comparé au début des essais. De plus, la vitesse du centre de masse était plus élevée à la fin de 

l’essai P50% comparé au début (Essai P80% p = 0,08, Essai P65% p = 0,11, Essai P50% p = 

0,012*) (Figures 16 et 18) 

 La force stabilisante était plus élevée, la force déstabilisante et Dcp plus petitesà la fin 

des essais P80%, P65% et P50% et au début de l’essai P50% comparées à la marche confortable 
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(FSta : Début Essai P50%  p = 0,001*, Fin Essai P80%, P65% et P50% p ˂ 0,05*; FDesta : 

Début Essai P50%  p = 0,001*, Fin Essai : P80%, P65% et P50%p ˂ 0,012*; Dcp : Début 

P50% : p = 0,001*, Fin Essai P80%, P65% et P50% :p ˂  0.007*). La position du centre de masse 

était plus en avant lors de l’essai P50% (Début Essai P50%  p = 0,007*, Fin Essai P50%  p = 

0,001*), et la vitesse du centre de masse plus élevée (Fin Essai P50%  p = 0,001*) à la fin du 

dernier essai de perturbation comparé à la marche confortable (Figures 16 et 18). 

 

Figure 17. : Les valeurs moyennes de Dcp (haut) et de la position antéro-postérieure du 

centre de masse (Bas) et leur écart-types sont représentées au début (6 premiers cycles, 

barres bleues) et à la fin (six derniers cycles, barres rouges) de chaque essai. Le symbole 

* indique une différence significative entre le début et la fin d’un essai. Le symbole + 

indique une différence significative entre la marche contrôle et le début ou la fin de l'essai 

de perturbation. Dcp_moy représente la distance entre les CP et la base de support. 
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Figure 18. Valeurs moyennes de la vitesse du CM ainsi que les écart-types. Les valeurs 

sont représentées au début (6 premiers cycles, barres bleues) et à la fin (six derniers cycles, 

barres rouges) de chaque essai. Le symbole + indique une différence significative entre la 

marche contrôle et le début ou la fin de l'essai de perturbation. 

 

 La variation moyenne de la force stabilisante et de Dcp était supérieure au CMD calculé 

lors de l’essai de marche contrôle pour les essais P80%, P65% et P50% et la variation moyenne 

de la force déstabilisante pour les essais P65% et P50% (FSta : CMD = 27,6 N, ΔmoyenneP80% 

= 31,6 N, ΔmoyenneP65% = 39,4 N, ΔmoyenneP50% = 51,9 N; Dcp : CMD = 0,6 cm, 

ΔmoyenneP80% = 0,8 cm, ΔmoyenneP65% = 1,0 cm, ΔmoyenneP50% = 1,1 cm; FDesta : 

CMD = 6.0 N, ΔmoyenneP80% = 4.7 N, ΔmoyenneP65% = 6.5 N, ΔmoyenneP50% = 7,9 N). 

La variation moyenne de la vitesse du centre de masse était plus élevée que le CMD calculé à 

contrôle pour l’essai P50% (CMD = 0,03 cm/s, ΔmoyenneP50% = 1,0 cm/s) (Figure 19). La 

variation moyenne de la position du centre de masse au cours des essais de perturbation était 

inférieure au CMD calculé lors de la marche contrôle (MDC = 0.9%, ΔmoyenneP80% = 0.3%, 

ΔmoyenneP65% = 0,5%, ΔmoyenneP50% = 0,8%) (Tableau 2). 
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3.3.3 Adaptations aux perturbations aléatoires 

 La force stabilisante était plus élevée et la force déstabilisante ainsi que Dcp étaient plus 

petites à la fin comparé au début de tous les essais de perturbations aléatoires (FSta : 

EssaiAléatoire 1 à 4 : p ˂ 0,0125*; FDesta : EssaiAléatoire 1 à 4 : p ˂ 0,0125*; Dcp_moy : 

EssaiAléatoire 1 à 4 : p ˂ 0,0125*) (Figures 14 et 15). 

 La force stabilisante était plus grande, la force déstabilisante et Dcp plus petites à la fin 

de tous les essais de perturbation aléatoire comparé à la marche contrôle (FSta : EssaiAléatoire 

1 à 4 : p ˂ 0,05*; FDSta : EssaiAléatoire 1 à 4 : p ≤ 0,001*; Dcp_moy : EssaiAléatoire 1 à 4 : p 

≤ 0,001*). La force déstabilisante était plus petite seulement au début du premier essai de 

perturbations aléatoires comparée à la marche contrôle (Début EssaiAléatoire1, p = 0,02*), alors 

que la force stabilisante et Dcp ne différaient pas entre le début des essais de perturbations 

aléatoires et la marche contrôle (FSta : p = 0,45 ;Dcp_moy : p > 0,06) (Figures 14 et 15).  

 La variation moyenne de la force stabilisante, de la force déstabilisante et de Dcp était 

supérieure au CMD calculé lors de l’essai de marche contrôle à tous les essais de perturbations 

aléatoires (Tableau 5.1). 

 Aucun autre changement n’a été observé dans la position et la vitesse du CM ou la 

longueur et la largeur de pas. 

 

3.3 Discussion  

 

Aucun changement de la difficulté à maintenir l'équilibre n'a été observé entre le début 

et la fin des essais de perturbations de type accélération (P125, P150 et P175). De plus, le CM 

était placé plus en arrière à la fin des essais P125 et P150, et au début et à la fin de l’essai P175 

comparé à l’essai contrôle. Il a été montré que lorsque l’on induit des perturbations à la marche 

induisant un déplacement du CM vers l’avant (obstacle au sol), auxquelles ressemblent les 

perturbations par accélération du tapis (Ilmane et al., 2015), les participants s’adaptent et placent 

le CM vers l’arrière afin de réduire le déplacement vers l’avant du CM induit par la perturbation 
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(Wang et al., 2012a). On a donc bien obtenu des adaptations de l'équilibre similaires à celles 

obtenues préalablement. Contrairement à ce que l’on a observé durant les essais de perturbations 

de type accélération, l'équilibre à la marche était plus difficile à maintenir à la fin des deux essais 

de décélération les plus intenses, à 65 et 50%, comparé au début. Le CM était positionné plus 

en avant à la fin de l’essai P65% et tout le long de l’essai P50%, le CP plus en avant à la fin des 

essais P65% et P50% et la vitesse de déplacement du CM a augmenté à la fin de l’essai P50%. 

Ces adaptations posturales anticipatoires ont déjà été observées lorsque l’on induit des 

perturbations au sol et sur tapis roulant qui induisent un déplacement du CM vers l’arrière 

(glissade) (Bhatt et al., 2006b; Bhatt et Pai, 2009; Lee et al., 2016; Pavol et al., 2004). Elles ont 

pour conséquences de diminuer la perturbation ou l’effet de la perturbation et ainsi réduire la 

perte d’équilibre induite par la perturbation (Bhatt et al., 2006b; Bhatt et Pai, 2009; Lee et al., 

2016; Yang et al., 2014). Ainsi, on observe un changement de la position du CM au cours de la 

marche, lors des essais d’habituation de type accélération et décélération alors que le CP avait 

changé de position (plus antérieur) seulement lors des essais d’habituation de type décélération. 

Pour les essais d’habituation de type décélération le changement de position du CP (CP plus 

antérieur) induisaient une augmentation de la difficulté à maintenir l’équilibre.  

 Ainsi les participants n’ont pas changé la difficulté à maintenir l’équilibre leur équilibre 

lorsqu’ils étaient soumis aux perturbations de type accélération alors qu’ils ont montré une 

augmentation de la difficulté à maintenir l’équilibre pour les perturbations de type décélération. 

Tout comme dans les essais où étaient présentées des perturbations de type décélération, lors 

des essais de perturbations aléatoires, on a aussi observé une augmentation de la difficulté à 

maintenir l’équilibre due à une diminution de la distance entre le CP et la base de support (CP 

plus en avant). Les changements de position de CP lors des essais aléatoires n’étaient pas 

associés à un changement de position du CM contrairement aux essais de perturbation de type 

décélération. Comme cela a déjà était observé, lorsque l’on présentait des perturbations de façon 

aléatoire entraînant un déplacement du CM vers l’avant ou l’arrière, les participants 

positionnaient leur CM dans une position intermédiaire (Wang et al., 2011). Le positionnement 

antérieur du CP pourrait donc être une stratégie non-spécifique adoptée par les participants pour 

contrôler les déplacements du CM lors de la marche entre les perturbations imprédictibles. On 

sait que les adaptations de l’équilibre à la marche sont souvent adoptées par les participants pour 



 

59 

faciliter les réponses posturales et diminuer les pertes d’équilibre induite par les perturbations 

(Desrosiers et al., 2014; Pijnappels et al., 2001; Wang et al., 2011). Ici la stratégie adoptée par 

les participants (CP plus antérieur) lorsqu’ils marchent entre des perturbations imprédictibles va 

permettre de mieux répondre aux perturbations de type décélération et aléatoires. De plus, 

lorsque les participants marchaient entre les perturbations de type accélération, la difficulté à 

maintenir leur équilibre n’était pas changé. Il est possible que l’équilibre soit plus facile à 

maintenir face à des perturbations de type accélération, en particulier sur tapis roulant. En effet, 

lors des perturbations de type accélération, la vitesse du tapis roulant accélère le CM dans le 

sens de la marche (vers l'avant), ces perturbations consistent donc simplement à un changement 

d'amplitude du patron de marche. Lors des perturbations de type décélération, le tapis va 

accélérer dans le sens opposé de la marche. Le CM qui se déplace vers l'avant va 

progressivement ralentir et être déplacé dans le sens opposé de la marche, le rythme de marche 

va être interrompu (données non-présentées). Afin de continuer à marcher, les sujets doivent 

donc réinitialiser le rythme de marche. Ainsi, les sujets ont peut-être adopté cette stratégie 

anticipatoire (CP plus en avant) observée à la marche entre les perturbations aléatoires et de type 

décélération, pour améliorer leur réponse aux perturbations de type décélération qui représentent 

un défi supplémentaire par rapport aux perturbations de type accélération. 

 Par ailleurs, puisque les informations visuelles aident à développer des stratégies 

anticipatoires de l’équilibre, il est plus facile de répondre à des perturbations qui déplacent le 

CM vers l’avant (accélération de la courroie) que vers l’arrière (décélération de la courroie). En 

effet aucune information visuelle n'est disponible en arrière des sujets puisque les sujets 

regardent vers l'avant. Cela pourrait aussi expliquer la présence d'adaptation du CP dans les 

conditions les plus difficiles (P65 et P50) seulement. 
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Chapitre 6 Discussion 

1. Discussion des résultats 

Les résultats des deux études ont montré que lorsque l’on soumet des sujets à des 

perturbations variées aux déclenchements imprédictibles, avec ou sans adaptation au préalable, 

la difficulté à maintenir l’équilibre à la marche augmente en dehors des perturbations, montrant 

ainsi une adaptation proactive de l'équilibre lors de la marche. En effet, la difficulté à maintenir 

l’équilibre a augmenté systématiquement au cours des essais puisque la force déstabilisante était 

plus faible et la force stabilisante plus intense à la fin qu'au début des essais. L’augmentation de 

la difficulté à maintenir l’équilibre était due, dans les deux études, à une diminution de la 

distance entre le CP et la limite de la base de support (CP plus antérieur). On doit préciser que 

cette interprétation est faite d’un point de vue biomécanique puisqu’elle se base sur 

l’interprétation des forces et de la position du CP. Comme cela a déjà était proposé dans l’étude 

1, ces changements biomécaniques sont peut-être adoptés par les participants afin d’améliorer 

les mécanismes de rétroaction sensorielle. Ceci témoignerait d’un point de vue neurologique 

d’une amélioration de la stratégie d’équilibre adoptée par les participants. 

D’autres études se sont intéressées aux changements de l’équilibre à la marche lorsque 

l'on induit des perturbations au sol et sur tapis roulant (Bhatt et al., 2006b; Bhatt et Pai, 2009; 

Bloem et al., 2002). Les changements de l'équilibre ont été étudiés un pas avant la perturbation 

ou durant tous les autres pas, en dehors de l'influence de la perturbation (stratégie proactive), ou 

quelques pas suivant la perturbation (stratégie réactive). Comme nous l’avons décrit 

précédemment lorsque l’on induisait des perturbations répétées à la marche, avec la répétition 

des essais, les participants changeaient leur équilibre de façon proactive ou réactive diminuant 

ainsi progressivement la perte d’équilibre liée à la perturbation (Bhatt et al., 2006b; Bhatt et Pai, 

2009; Cham et Redfern, 2001; Pavol et al., 2004). Ceci a été démontré dans des contextes variés 

(tapis roulant ou au sol par exemple), ainsi que lorsque l’on présente de façon répétée la même 

perturbation, ou deux types de perturbations (Bhatt et al., 2013; Lee et al., 2016; Pijnappels et 

al., 2001). Ainsi une étude récente a montré que des participants soumis à des perturbations 

variées au sol adoptaient une stratégie posturale intermédiaire diminuant ainsi la perte 
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d'équilibre liée aux deux types de perturbations (Bhatt et al., 2013). D’un point de vue 

biomécanique, dans nos deux études, la difficulté à maintenir l’équilibre augmentait à la marche 

avec la répétition des perturbations aléatoires. Les participants positionnaient leur CP plus 

proche et plus en avant dans la base de support sans modifier la position du CM ou les 

dimensions de la base de support (largeur et longueur des pas). Comme nous l'avons suggéré 

dans l'article (Etude 1), les participants utilisaient peut-être cette stratégie posturale afin 

d'augmenter ou d’améliorer les mécanismes de rétroaction sensorielle par une augmentation de 

la stimulation des mécano-récepteurs sous l'avant du pied (Perry et al., 2000). Nous avons aussi 

constaté que 3 sujets revenaient, dans les deux derniers essais, à un équilibre et une position du 

CP équivalents à ceux mesurés lors de la marche contrôle. Nous avons alors suggéré que les 

sujets amélioraient leur équilibre avec la répétition des perturbations (Bhatt et al., 2013; 

Bierbaum et al., 2010; Pavol et al., 2004; Wang et al., 2012a). Cependant, dans la deuxième 

étude, les participants ont été soumis 15 fois à chaque type de perturbation avant d'être soumis 

aux perturbations aléatoires. L’habituation aux perturbations permet d’améliorer l’équilibre et 

d’élaborer des stratégies posturales afin de réduire la perte d’équilibre induite par chaque 

perturbation (Mansfield et al., 2010; Yang et al., 2014).  Dans cette deuxième étude, tous les 

participants conservaient la même stratégie (CP plus antérieur et plus proche de la base de 

support) que dans la première étude, suite à l’habituation et avec la répétition des essais. Dans 

les conditions où le déclenchement et le types de perturbations sont imprédictibles, la stratégie 

biomécanique que nous observons est peut être la meilleure stratégie permettant aux participants 

de répondre de façon optimale aux perturbations.  

 Finalement, dans les deux études, lors du premier essai de perturbation les participants 

ont augmenté la largeur de leur pas (Essai aléatoire 1 pour la première étude, fin de l’essai 

P125% lors de la deuxième étude). L’augmentation de la largeur des pas est une adaptation 

posturale qui a pour conséquence d’améliorer l’équilibre à la marche (Hak et al., 2012; 

Pijnappels et al., 2001). Dans les deux études, les participants ont augmenté la largeur de pas 

lors du premier essai mais dans aucun des essais suivants. Peut-être que dans ces conditions 

d’équilibre, l’augmentation de la largeur des pas n’est pas la meilleure stratégie à adopter. De 

plus, la largeur des pas n’était pas différente entre le début et la fin de l’essai contrôle (étude 1 

et 2) confirmant ainsi que le changement observé était certainement dû à la condition (essai avec 
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perturbation), mais pas au contexte expérimental de marche sur tapis roulant à double courroie. 

En effet, des pas plus larges sont souvent observés lors de la marche sur ce type de tapis (Zeni 

et Higginson, 2010) 

 

2. Les limites des deux études 

   

Une des limites de notre étude est que l’équilibre n’a pas été analysé lors des pas qui 

suivent la perturbation. L’analyse de l’équilibre après la perturbation permettrait de comprendre 

l’impact des changements observés à la marche sur les réponses posturales automatiques. 

Plusieurs études ont montré que les adaptations posturales à la marche adoptées par les 

participants permettait d’améliorer les réponses posturales ou de diminuer l’effet de la 

perturbation avec la répétitions des essais (Bhatt et al., 2013; Wang et al., 2011). 

De plus, le niveau d’activité physique ainsi que la participation régulière à certains sports 

par nos participants n’ont pas été mesurés. Ce sont deux facteurs très importants qui pourraient 

avoir un impact sur les adaptations de l’équilibre à la marche aux perturbations à la marche. En 

effet, les personnes âgées qui ont un niveau d’activité physique élevé chutent moins que les 

personnes âgées qui ayant un niveau d’activité physique plus bas (Gregg et al., 2000). Ceci 

pourrait expliquer le fait que dans l’étude 1, 3 des participants ne montraient plus de changement 

de l’équilibre à la fin des derniers essais de perturbations.  

Une autre limite de notre étude est qu’il est difficile de comparer l’intensité (vitesse et 

amplitude de déplacement de la base de support) des perturbations induites au sol avec celles 

induites sur tapis roulant.  

3. Perspectives et implications cliniques 

Etant donné la fréquence des chutes et le risque de blessure et de décès qu’elles peuvent 

causer, il est important de bien comprendre les mécanismes d’adaptations aux perturbations à 

des fins de prévention et de réadaptation.  
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 Comme nous l’avons décrit tout au long de l’ouvrage, lorsque l’on induit des 

perturbations au sol et sur tapis roulant à la marche de façon répété, les participants adaptent 

rapidement leur marche et ainsi, réduisent la perte d’équilibre induite par la perturbation, 

réduisant le risque de chute et de blessure (Marigold et Patla, 2002; Pai et al., 2010; Wang et al., 

2011). Récemment, plusieurs études ont été menées, démontrant que ces adaptations posturales 

peuvent être « retenues » jusqu’à 6 mois après une seule session d’entraînement à des glissades 

au sol de façon répété (Bhatt et al., 2012). Par exemple, des participants étaient soumis à 16 

glissades à la marche au sol durant une seule session d’entraînement aux perturbations. Six mois 

plus tard la même perturbations étaient induite, les participants montraient une meilleure 

stabilité posturale que lors de la première glissade induite six mois auparavant (Bhatt et al., 

2012). Ceci démontre que le « programme moteur » de la réponse posturale suite à une glissade 

peut être « retenu » après une seule session, pendant au moins 6 mois. Parce que dans la vie de 

tous les jours les perturbations de l’équilibre sont variées il serait important d’ « entraîner » les 

participants à des perturbations variées. Le tapis roulant à double courroie serait un instrument 

facile à utiliser en clinique à cette fin (Lurie et al., 2013).  

Une autre implication clinique serait d’aider les personnes qui ont peur de tomber à 

améliorer la confiance dans leur équilibre afin de réduire le risque de chute. Il a été démontré 

que les personnes qui ont peur de tomber ont plus de risque de chute (Legters, 2002; Maki, 

1997). Ces personnes vont limiter et diminuer leur activité quotidienne (sortie entre amis, 

courses par exemple), ceci va avoir des conséquences, parfois sévères sur leur qualité de vie 

(Bryant et al., 2014). Il a été démontré que des entraînement de l’équilibre ont pour conséquence 

de réduire la peur de tomber et d’améliorent la confiance que les personnes ont dans leur 

équilibre  (Gusi et al., 2012; Liu-Ambrose et al., 2004). On peut envisager l’utilisation des 

habituations progressives et des perturbations aléatoires pour améliorer les capacités d’équilibre 

de ces patients, ainsi que d’améliorer  leur confiance en leur équilibre. 

Un autre aspect intéressant de nos deux études est l’analyse des changements de position 

du CP lors des perturbations de l’équilibre à la marche. La plus part des études qui traitent de 

l’adaptation posturale à la marche analysent le CM. Etant donné que le CP est impliqué dans le 

contrôle du CM il est important de mieux comprendre le rôle du placement du CP dans les 
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stratégies posturales, et ses adaptations aux conditions. Peu d’études ont décrit les adaptations 

du CP à la marche suite à des perturbations de l’équilibre avant la notre. 
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Chapitre 7 Conclusion 

Dans les deux études, la difficulté à maintenir l’équilibre à la marche augmentait entre 

des perturbations variées (aléatoires) et aux déclenchements imprédictibles sur tapis roulant. 

Cette augmentation de la difficulté à maintenir l'équilibre était également présente chez les 

participants soumis aux mêmes perturbations répétées au préalable (étude 2). Cette 

augmentation de la difficulté à maintenir l'équilibre à la marche était due dans les 2 études à une 

diminution de la distance entre le centre de pression et la base de support dans le sens du 

déplacement du centre de masse (i.e. vers l'avant). Les mêmes changements ont été observés 

lors des essais d'habituation de type décélération. L'amélioration des stratégies posturales est 

souvent observée lorsque l'on soumet les participants à des perturbations répétées identiques ou 

variées. Ici les essais d'habituations (décélération en particulier) ont peut-être permet aux 

participants de modifier leur équilibre postural (diminution de la distance entre le CP et la base 

de support) et ainsi adopté la meilleure stratégie posturale lors des essais de perturbations 

aléatoires. 

D’un point de vue biomécanique on peut conclure que l’augmentation de la difficulté à 

maintenir l’équilibre entre les perturbations était due une diminution de la distance entre le 

centre de pression et la base de support (CP plus en avant) et n'apparaissait que pour les 

perturbations les plus difficiles a priori, i.e. les perturbations de type décélération ou aléatoires, 

mais pas lors des perturbations de type accélération qui affectent moins le patron de marche. Par 

contre, cette stratégie non-spécifique au type de perturbation ne correspondait pas à celle 

observée au niveau du centre de masse, qui elle, dépendait spécifiquement du type de 

perturbation appliquée au cours de l'essai. Étant donné que le centre de pression est considéré 

comme la variable qui contrôle l'accélération du centre de masse, il semble important, dans les 

travaux futurs de mieux comprendre comment la stratégie observée pour le contrôle du centre 

de pression affecte le contrôle du centre de masse et facilite le contrôle de l'équilibre face aux 

perturbations imprédictibles. 
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