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Résumé

Le fauteuil roulant manuel (FRM) est nécessaire a la participation de ses usagers lors de la
vie active. Cependant, le geste répétitif de propulsion est contraignant pour 1’épaule, ce qui
mene a 1’apparition de Iésions au niveau des tendons de la coiffe des rotateurs, impactant

négativement la mobilité, I’autonomie et la qualité de vie de ’'usager.

Bien que plusieurs études aient essayé de caractériser la propulsion pour identifier des
prédicteurs de douleurs, la complexité technique de la propulsion associée a celle
anatomique de 1’épaule entravent la compréhension des pathomécanismes associés a 1’'usage
du FRM. Aussi, la variabilité des contextes de propulsion en milieu urbain (trottoirs, pentes,

etc.) nécessite d’identifier les adaptations de [’usager pour mieux représenter son quotidien.

L’objectif principal de cette these était d’approfondir notre compréhension des
pathomécanismes de I’épaule associés a la propulsion en FRM. A cet égard, il était important
de comprendre ’effet de la charge imposée par le FRM sur I’épaule a différentes échelles
allant de la cinématique a la contrainte au sein des tissus mous, en passant par les forces
articulaires. Nos objectifs spécifiques ¢taient de (1) Identifier les adaptations de la technique
de propulsion a la présence d’un dévers, habileté représentative de la propulsion le long des
trottoirs ; (2) Prédire des forces musculaires physiologiquement plausibles qui expriment le
role des muscles dans la stabilité articulaire ; (3) Prédire le champ de déformations au niveau
de la coiffe des rotateurs en utilisant un simulateur hybride de 1’épaule, c’est-a-dire un
modele éléments-finis piloté par les excitations musculaires et la cinématique articulaire

prédite par un modele multi-corps rigides.

(1) A partir des données cinématiques, cinétiques et électromyographiques de neuf
utilisateurs de FRM, nous avons analysé 1’adaptation de leurs techniques de propulsion sur
un dévers. Si tous les participants ont réussi a se propulser, leurs techniques d’adaptation
variaient en termes d’efficacité et de risque de blessures. Ce qui souligne I’importance de
I’enseignement des habiletés en FRM.

(2) Nous avons adapté une boite a outils de calibration de modele neuro-musculo-
squelettique pour exprimer les contraintes de stabilité¢ gléno-humérale. Le mode¢le calibré a
¢été ensuite implémenté pour prédire les forces musculaires et de réaction gléno-humérale.
Cette approche nous a permis d’exprimer le role de la co-contraction musculaire dans la
stabilité articulaire. Les forces de réaction prédites indiquaient que la propulsion est une
tache déstabilisante pour I’articulation gléno-humérale. Enfin, la comparaison des mode¢les
calibrés de participants avec des capacités fonctionnelles variées a mis en en évidence les

limites de la calibration numérique.



(3) Un modele ¢éléments-finis de 1’épaule avec muscles tridimensionnels a ét¢ développé
pour simuler un cycle de propulsion. Les muscles ont été activés a partir des données
¢lectromyographiques expérimentales. La scapula et ’humérus ont été pilotés par la
cinématique articulaire extraite d’'un mod¢le multi-corps rigides. L’analyse des déformations
de I’unité musculo-tendineuse du supra-épineux nous a permis de proposer des explications
potentielles pour la prévalence des déchirures tendineuses chez les utilisateurs de FRM,
particulierement au niveau de la zone antérieure et interstitielle de ce tendon. Notre analyse
semble rejoindre la littérature, soulignant que la répétitivité de la propulsion pourrait étre

plus contraignante que sa charge.

Cette these a permis de développer des outils numériques de modélisation biomécanique,
qui pourraient étre implémentés pour I’étude d’autres pathologies qui touchent les muscles
de la coiffe. Elle a aussi permis d’identifier des pathomécanismes potentiels de 1’épaule
associés a la propulsion en FRM. Plus d’études restent nécessaires pour valider nos résultats

pour des populations plus larges et plus hétérogenes.

Mots-clés : Fauteuil roulant manuel, propulsion, épaule, biomécanique, ¢léments-finis,

modele neuro-musculo-squelettique, simulateur hybride.
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Abstract

Manual wheelchairs (MWC) are essential for their users’ participation in active life.
However, the repetitive propulsion motion is straining on the shoulder, leading to the injury
of the rotor cuff tendons, which negatively impacts the mobility, autonomy, and life quality

of the users.

While numerous studies tried to characterise propulsion to identify pain predictors, the
technical and anatomical complexities of the propulsion and shoulder, respectively, hinder
the understanding of the pathomecanisms associated with the MWC use. Additionally, the
variability of the propulsion conditions within an urban environment (sidewalks, slopes, etc.)

entails assessing users’ adaptations to better represent their daily life.

The main objective of this thesis was to further our understanding of the shoulder
pathomecanisms associated with MWC propulsion. For this purpose, it was important to
understand the effect of the load imposed by MWC propulsion on the shoulder at different
scales ranging from the kinematics to soft tissue stress through joint forces. Our specific
objectives were to (1) Identify adaptations of the propulsion technique across a cross-slope,
as this skill is representative of propulsion along sidewalks; (2) Predict physiologically
plausible muscle forces that express the role of muscles in joint stability; (3) Predict the
deformation field at the rotator cuff using a hybrid shoulder simulator, i.e., a finite element
model driven by muscle excitations and joint kinematics predicted by a rigid multi-body
model.

(1) Using kinematic, kinetic and electromyographic data from nine MWC users, we analysed
the adaption of their propulsion techniques across a cross-slope. While all participants
propelled themselves, their adaptation techniques varied in terms of efficiency and injury
risk. This highlighted the importance of training of MWC skills.

(2) We adapted a neuromusculoskeletal calibration toolbox to express glenohumeral stability
constraints. The calibrated models were then implemented to predict muscle and
glenohumeral joint reaction forces. This approach allowed us to express the role of co-
contraction in joint stability. The predicted joint reaction forces indicated that propulsion is
a destabilizing task for the glenohumeral joint. Finally, the comparison of models calibrated
to participants with varying functional abilities highlighted the limitations of numerical
calibration.

(3) A finite element model of the shoulder with three-dimensional muscles was developed
to simulate a propulsion cycle. The muscles were activated using experimental
electromyographic data. The scapula and humerus were driven by joint kinematics extracted
from a rigid multi-body model. The analysis of the deformations of the supraspinatus
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muscle-tendon unit suggested potential explanations for the prevalence of tendon tears in
MWC users, particularly in the anterior and interstitial zone of this tendon. Our analysis
seems to agree with the literature, emphasizing that the high repetition of the propulsion

cycle might be more taxing than its load.

Through this thesis, we developed numeric tools for biomechanical modelling, which could
be implemented for the study of other pathologies that affect the rotator cuff. We were also
able to identify potential pathomecanisms of the shoulder that are associated with MWC
propulsion. Mores studies are still needed to validate our results for larger and more

heterogeneous populations.

Keywords : Manual wheelchair, propulsion, shoulder, biomechanics, finite-elements,

neuromusculoskeletal model, hybrid simulator.
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Introduction

L’architecture anatomique du complexe de 1’épaule est optimisée pour permettre un
large champ de mobilité au membre supérieur, au détriment de sa stabilité structurale. De ce
fait, les muscles coopérent pour établir un équilibre entre la mobilité et la stabilité de I’épaule
(Veeger and van der Helm, 2007). Cette dualité de la fonction musculaire rend 1’épaule plus
vulnérable aux pathologies musculo-squelettiques, et ce particulierement en présence de
charges importantes et/ou répétitives (Linaker and Walker-Bone, 2015). De telles conditions
compromettantes sont intrinséques au geste de propulsion en fauteuil roulant manuel. En
conséquence, les usagers de cette aide a la mobilité ont une prévalence jusqu’a 9 fois plus
¢levée de douleurs et de Iésions au niveau de 1’épaule (Akbar et al., 2010; Arnet et al., 2021).
Ces douleurs poussent les usagers a diminuer leur niveau d’activité physique ainsi que leur
participation dans la vie communautaire, ce qui impacte négativement leur qualité de vie
(Mortenson et al., 2012; Smith et al., 2016b). Si ces usagers constituent 2 a 3 % des frangais
(Talenteo, 2016) et 1% des canadiens (Smith et al., 2016a), le développement des
pathologies de 1’épaule chez cette population reste mal connue. Bien que ces pathologies
soient multifactorielles (Dyson-Hudson and Kirshblum, 2004), elles semblent étre reliées
aux parametres spatio-temporels et biomécaniques du geste de propulsion (Boninger et al.,
2002). Plusieurs études ont alors essayé¢ de caractériser ce geste afin d’identifier des
indicateurs qui permettraient de prédire la douleur et de développer des protocoles
d’interventions cliniques (Boninger et al., 2002; Leving et al., 2018; Mercer et al., 20006).
Cependant, la complexité de la propulsion ainsi que celle du fonctionnement de 1’épaule
entravent [’identification de pathomécanismes associés a la propulsion par analyse
biomécanique. La difficulté associée a 1’analyse du geste de propulsion pourrait aussi
expliquer pourquoi la majorité des études sur le fauteuil roulant se limitent a la propulsion
en ligne droite, un geste qui représente minimalement le quotidien d’un usager (Rouvier et
al., 2022; Sonenblum et al., 2012). En effet, le Guide des habiletés en fauteuil roulant inclut
une trentaine d’habiletés nécessaires a la mobilité autonome des usagers en milieu intérieur
et urbain (Kirby et al., 2021). Dans ce guide, la propulsion sur ligne droite, couplée a la
capacité d’initier et d’arréter la propulsion, constitue une habileté de base, nécessaire pour

développer les autres habiletés plus complexes.

Afin de représenter le geste de propulsion dans des contextes variés (pente, marche,
etc.), les modeles numériques sont des outils puissants pour mieux comprendre 1’interaction
entre les variables externes de la propulsion, et les forces et contraintes musculaires au sein
de I’épaule. Un modéle numérique de I'usager permettrait de représenter les contraintes
auxquelles est exposé le systeme musculo-squelettique lors de la propulsion et de se

dispenser de mesures expérimentales invasives et complexes. En implémentant différents



types de modgeles, il est possible d’accéder a des informations a différentes échelles allant du
couple articulaire (modéle de dynamique inverse) jusqu’a la contrainte au sein du muscle
(modélisation par les éléments finis), en passant par les forces musculaires (modéle neuro-
musculo-squelettique). Cependant, les valeurs en sortie de ces modeles dépendent de leur
capacit¢ a reproduire la physiologie du fonctionnement du systéme neuro-musculo-
squelettique, et ce en tenant compte de 1’individualité du corps humain, et de 1’évolution de

sa fonction avec le développement de pathologies.

L’objectif principal de cette thése était d’approfondir notre compréhension des
pathomécanismes de I’épaule associés a la propulsion en fauteuil roulant manuel. Pour cela,
il était important de décrire I’impact du geste de propulsion d’une maniére compléte allant
de la description de la cinématique articulaire jusqu’a la prédiction de la déformation locale
au sein des tissus mous. A cet effet, nous avons choisi d’implémenter une approche
transdisciplinaire afin de développer un simulateur hybride de 1’épaule. Ce dernier sera piloté
par des données expérimentales enregistrées lors de la propulsion de I’usager afin d’illustrer
le lien entre les paramétres externes accessibles en milieu clinique, et des paramétres internes

qui permettraient de maitriser le développement des troubles musculo-squelettiques.

Dans le présent manuscrit, le premier chapitre présente une revue de la littérature

scientifique pertinente pour ce travail de thése. Celle-ci inclue une présentation de la
propulsion en fauteuil roulant et des modélisations numériques utilisées pour I’analyse de la
biomécanique du corps humain. Ce chapitre a permis d’identifier les objectifs spécifiques de
ce travail de these, autour desquels se sont articulées les trois chapitres subséquents.

Lors de notre premicre étude (Chapitre 2), nous avons identifié¢ les adaptations de la

technique de propulsion a la présence d’un dévers. Dans le chapitre suivant, nous avons

présenté trois études autour de la modélisation avec multi-corps rigides. Dans la premiére
(section 3.1), nous avons cherché a adapter un algorithme informé par données
électromyographiques a DI’articulation gléno-humérale, afin d’exprimer le role de la co-
contraction dans la stabilité gléno-humérale. Cette approche a été ensuite implémentée pour
¢tudier la stabilité gléno-humérale lors du geste de propulsion (section 3.3). La deuxiéme
¢tude (section 3.2) présente une approche énergétique qui permet d’identifier les fonctions
des degrés de liberté et des muscles de 1’articulation gléno-humérale lors d’une tache donnée.

Dans le gquatrieme chapitre, nous avons présenté un simulateur hybride de 1’épaule qui

consiste en un modele éléments-finis piloté par les excitations musculaires expérimentales
et la cinématique articulaire prédite par un modele multi-corps rigides. Ce simulateur a
permis d’évaluer la distribution des déformations au sein des muscles et tendons lors d’un

cycle de propulsion.



Nous concluons ce manuscrit par une discussion générale, dans laquelle nous
examinons nos résultats au vu de la littérature scientifique, afin de faire ressortir les

limitations de ce travail et proposer des perspectives d’avancées.



Chapitre 1 — Revue de littérature

1.1 Le fauteuil roulant manuel

Durant la majeure partie du 20°™ siécle, les fauteuils roulants étaient des dispositifs
médicaux plutdt que des outils qui faciliteraient I’indépendance de leurs usagers. De ce fait,
les premiers d’entre eux répondaient aux besoins minimaux pour un usage sécuritaire en
intérieur (Woods and Watson, 2004). La volonté des personnes handicapées de trouver un
emploi et de vivre au sein de leur communauté a mené a I’apparition des fauteuils roulants
avec chassis pliable en 1932. Cependant, c’est la pratique sportive en fauteuil roulant manuel
qui sera a I’origine des nombreuses avancées dans la conception de celui-ci (Cooper and De
Luigi, 2014). A la fin des années 1970, des modifications, précédemment propres aux
fauteuils roulants dédiés a la pratique sportive, commencent & apparaitre sur ceux congus
pour I"usage quotidien. L’effet de ces fauteuils sur le quotidien est rapidement percu par les
usagers (Vogel, 2012). La grande libert¢é de mouvement acquise grace a ces nouveaux
systémes a redéfini ce qui est possible en fauteuil roulant manuel, et a établi le lien entre
I’équipement technique et la capacité des usagers (Stewart and Watson, 2020). Cependant,
I’usage du fauteuil roulant ne dépend pas uniquement de sa conception. Pour une utilisation
optimale, il est nécessaire de créer un systeme humain-machine efficient et sécuritaire. Dans
ce contexte, le fauteuil roulant devient un dispositif orthétique adapté a la morphologie, aux
capacités physiques, a l'environnement et au mode de vie de I’utilisateur dans le but de
faciliter ses déplacements tout en minimisant le risque de blessures (Cooper, 1996). Cet
ajustement est particuliecrement important car 1'utilisation d'un fauteuil roulant spécifique a
l'usager a été associée a une amélioration de I'indépendance, du sentiment de participation et
de la qualité de vie (Chaves et al., 2004; Chow and Levy, 2011). Un deuxiéme volet qui
influence I’interaction humain-machine est la technique de propulsion, et plus
particuliérement 1’habileté de I'usager a surmonter les obstacles de son environnement
(Cooper and De Luigi, 2014). De meilleures habiletés en fauteuil roulant réduisent le nombre
de blessures dues aux chutes ou a la surutilisation tout en améliorant le sentiment de bien-
étre (Hosseini et al., 2012; Oztiirk and Ucsular, 2011).

L’interaction usager-fauteuil roulant permet de redéfinir les capacités des usagers et
indirectement ce que leur handicap signifie (Winance, 2006). Afin de mieux comprendre
cette interaction, nous allons présenter bri¢vement les caractéristiques et la configuration du
fauteuil roulant manuel (sections 1.1.1 et 1.1.3), les parametres de la propulsion (section

1.1.2), ainsi que les facteurs qui influencent la mobilité en fauteuil roulant (section 1.1.4).



1.1.1 Fauteuil roulant manuel : composants

Si la technologie du fauteuil roulant a évolué, sa structure n’a pas grandement changé
depuis ses premieres versions. En effet, il est constitu¢ d’un chassis, des composants d’assise

et de posture, des roues et des composants de conduite (Figure 1).

Le chassis ou cadre du fauteuil est le squelette tubulaire qui relie les autres
composants. Il peut étre rigide ou pliable, fermé ou ouvert. Il est généralement fait en
aluminium, mais des matériaux plus légers et plus coliteux comme le titane ou encore la fibre
de carbone peuvent étre utilisés. Ces parameétres impacteront son poids, sa capacité a
absorber les vibrations, sa portabilité, ainsi que le bilan énergétique de sa propulsion
(Chénier and Aissaoui, 2014; da Silva Bertolaccini et al., 2022).

Dossier

Roue arriére

Chassis

Roue pivotante

Repose-pieds

Essieu

Figure 1. Exemple de fauteuil roulant manuel actif.

Les composants de 1'assise comprennent le dossier et le siege. Le coussin peut étre
utilisé pour améliorer la répartition de la pression sur le siege et réduire le risque d’escarres.
Le dossier contribue a maintenir la stabilité du tronc. Il peut étre pliable ou amovible pour
réduire le volume pli¢ du fauteuil roulant. D'autres composants peuvent étre ajoutés pour
améliorer la posture et le confort d'assise, notamment pour les utilisateurs ayant un controle
limité du tronc. Les repose-pieds sont également utilisés pour accueillir les pieds lors de
l'utilisation du fauteuil roulant.

Les roues comprennent les roues arricre, principal composant de la propulsion, et les
roues pivotantes qui aident a orienter la direction du fauteuil. Le diametre des roues arriere
varie généralement entre 24 et 26 pouces (0.61 et 0.66 m) pour les adultes. Il en existe
généralement deux types : les roues Mag qui sont fabriquées en matériau synthétique et sont

relativement durables, et les roues a rayons qui sont similaires aux roues de vélos standards.



Ces dernicres sont légeres mais nécessitent un certain entretien. Les roues pivotantes, quant
a elles, sont beaucoup plus petites, avec un diamétre allant de 3 a 6 pouces (7.6 a 15.2 cm).
Les roues peuvent avoir des pneus pleins, pneumatiques ou remplis de mousse, ce qui
modifierait la masse, I’absorption de chocs et la fréquence de maintenance. Pour assurer
I'immobilité du fauteuil roulant en cas de besoin, un systéme de freinage statique est utilisé
pour bloquer la rotation des roues arriére. En revanche, le freinage dynamique lors de la
propulsion du fauteuil est assuré manuellement en appliquant une force de freinage sur les

mains courantes.

Si certains fauteuils roulants manuels peuvent étre poussés, la mobilité autonome se
fait par des composants de conduite adaptés a I’utilisateur. Dans le cadre de cette these, nous
nous limiterons a la propulsion a deux mains avec mains courantes montées sur chacune des
roues arriere, car ce systtme de conduite reste le plus courant, comparé¢ aux systémes a
manivelles ou leviers (Flemmer and Flemmer, 2016; Jenkins et al., 2014). Afin de limiter le
glissement entre la main et les mains courantes, ces dernic¢res peuvent étre revétues ou

traitées. Leur section peut étre modifiée pour offrir plus de confort (Dieruf et al., 2008).

Enfin, des composants supplémentaires comme les accoudoirs, les roues anti-
basculement, ou les protections pour les vétements peuvent étre ajoutés pour assurer le

confort de I’usager.

Lors de la prescription du fauteuil roulant, tous ces composants doivent étre choisis
en fonction des capacités, des besoins et du mode de vie de l'utilisateur. En effet, la
Rehabilitation Engineering & Assistive Technology Society of North America (RESNA)
stipule que “[the] most appropriate manual wheelchair for individuals with disabilities who
will utilize the wheelchair for an extended period is a properly configured, fully customizable
wheelchair of the lightest weight possible.”(Le fauteuil roulant manuel le plus approprié pour
les personnes handicapées qui 1’utiliseront pendant une période prolongée est un fauteuil
roulant correctement configuré, entierement personnalisable et le plus léger possible
[traduction libre]) (DiGiovine et al.,, 2012). Le nombre minimal de parametres

personnalisables pour répondre a cette définition comprend :
- la hauteur, 1’angle, la largeur et la longueur d'assise.
- la hauteur et I’angle du dossier.
- la longueur et I’angle du repose-pieds.
- les positions horizontale et verticale de 1'axe de la roue arriere.
- le type et taille des roues arriere et leur cambrure.

- le type et taille des roues pivotantes.



A cela s'ajoutent la conception et le matériau du cadre, ainsi que la conception de la
main courante. Si certains de ces parametres dépendent uniquement de 1’anthropométrie de
I’usager, plusieurs restent particulierement difficiles a régler, étant donné leur
interdépendance ainsi que leur effet sur la posture de 1’usager, et les parameétres spatio-

temporelles de la propulsion.

1.1.2 Les paramétres spatio-temporels de la propulsion

Les parameétres spatio-temporels de la propulsion en fauteuil roulant sont définis a
partir de 1’analyse de la propulsion sur surface plane en ligne droite. Lors de ce type de
propulsion, on identifie un cycle répétable de propulsion, qui peut étre séparé en deux
phases : la poussée et la récupération (Figure 2). La phase de poussée correspond a la phase
de génération de force quand la main est en contact avec la main courante. Elle peut
généralement étre divisée en phase de traction, quand le membre supérieur est en extension,
et phase propre de poussée quand le point de contact est devant la ligne verticale passant par
le centre de la roue. La phase de récupération correspond a la phase ou la main n’est pas en
contact avec la main courante et ou le membre supérieur est ramené en arriére pour

commencer un nouveau cycle de propulsion (Vanlandewijck et al., 2001).

Shoulder
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Push phase
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direction

Figure 2. Cycle de propulsion. La phase de poussée commence a HC (hand
contact) et finit a HR (hand release). L’angle définit par ces deux points est
I’angle de poussée (PA). La phase de traction correspond a I’angle de
saisie (SA) qui est définit par HC et la direction verticale. Enfin, ’angle définit
par HR et la direction verticale est I’angle de lacher (EA). Figure extraite de
Vanlandewijck et al. (2001) avec la permission de 1’éditeur.



Si la trajectoire de la main est contrainte lors de la phase de poussée, elle peut suivre
des trajectoires différentes en phase de récupération. Quatres patrons possibles sont
identifiés dans la littérature (Figure 3) :

en semi-circulaire, ce qui est associé a une cadence de propulsion réduite et un temps
de contact plus long. Cette méthode est aussi appréciée pour sa trajectoire elliptique qui
diminue les variations brusques de la direction de la force de contact entre la main et la main
courante (Boninger et al., 2002). Cette technique est celle recommandée cliniquement pour
réduire le risque de blessures du membre supérieur (Paralyzed veterans of America
Consortium for Spinal Cord Medicine, 2005).

en arc de cercle. Ce patron est généralement observé chez les nouveaux usagers
(Gorce and Louis, 2012).

en simple-boucle au dessus de la main courante, qui est le plus prévalent chez les

usagers paraplégiques (Boninger et al., 2002).

en double boucle. Ce patron est associ¢ a une cadence plus faible, une dépense
énergétique faible sur tout le cycle de propulsion, et une phase de récupération plus longue.

Cependant, il est énergétiquement et musculairement exigeant sur la phase de poussée
(Slowik et al., 2016).

Un usager peut choisir différents patrons pour ses deux bras, et peut modifier son
patron avec sa vitesse (Boninger et al., 2002) et/ou son environnement de propulsion. Par
exemple, pour monter une pente, une trajectoire en arc est plus commune entre les usagers
quelque soit leur patron de propulsion sur surface plane (Koontz et al., 2009). Ces différents
patrons vont influencer les parameétres spatio-temporels de la propulsion, tel que 1’angle de
contact, le temps de poussée, le temps de récupération ou encore la cadence de propulsion.

Ces mémes parameétres sont aussi sensibles a la configuration du fauteuil roulant.

Semicircular Arc Single-loop over Double-loop over

Figure 3. Les différents patrons de propulsion. Figure extraite de Digiovine et
al. (2021) avec la permission de I’éditeur.



1.1.3 Configuration du fauteuil roulant

La configuration du fauteuil roulant aura une forte incidence sur les performances
fonctionnelles de celui-ci. Cette performance est définie par la stabilité¢ du fauteuil (statique
et dynamique), sa maniabilité (espaces étroits, gestion des obstacles, changement de vitesse
et/ou de direction), l'efficacité et la facilit¢ de propulsion, ainsi que d'autres éléments
complémentaires tels que la fiabilité¢ et le transport (World Health Organization, 2008).
Cependant, la configuration du fauteuil ne semble pas étre une tache facile : en étudiant une
cohorte de 150 usagers de fauteuil roulant, Cherubini et Melchiorri (2012) ont conclu que
seulement 32 % des fauteuils étaient bien réglés. Comme les réglages du fauteuil
influenceront la technique de propulsion (Tableau 1), ils auront un impact sur les contraintes
imposées aux membres supérieures. Ceci souligne I’importance de mieux comprendre 1’effet
des réglages, afin de mieux guider les cliniciens dans la prescription et la configuration des

fauteuils.

Récemment, Fritsch et al. (2022) ont fait 1’état de 1’art des études qui ont évalué
I’effet de la configuration du fauteuil roulant sur les parametres de propulsion. Ils ont conclu
qu’il est nécessaire de standardiser la description du fauteuil et ses configurations, de mieux
controler les conditions expérimentales et d’inclure plus de configurations de propulsion et
plus de participants. Cependant, méme en se basant sur ces conclusions, il serait toujours
difficile de configurer les fauteuils roulants d’une maniere optimale pour faciliter les
déplacements sécuritaires, et ce probablement car il est difficile de projeter les résultats des
¢tudes sur ’application clinique. En effet, en analysant les études recensées par Fritsch et al.
(2022), on observe qu’elles sont en majorité des études transversales qui tiennent peu compte
de la variabilité des participants recrutés et leurs techniques de propulsion, de I’évolution du
patron de propulsion sur le long terme, ainsi que de ’effet de la configuration sur le plan
musculaire (activation) et articulaire (instabilité). Aussi, comme il est difficile d’isoler un
seul parametre de la configuration du fauteuil (Trudel et al., 1995), les résultats dépendent
de la configuration des autres paramétres. Pour tenir compte des interactions, la matrice
expérimentale deviendra rapidement large. Au-dela du temps requis pour effectuer une telle
collecte de données, les participants auront du mal a s’adapter a toutes les conditions. Enfin,
prévoir un temps d’adaptation prolongerait une expérimentation déja extrémement lourde.
Fritsch et al. (2022) ont alors conclu que la solution la plus prometteuse pour répondre a ces
problématiques serait la simulation prédictive. La qualité des résultats de ces simulations
dépendra bien évidemment de la qualit¢ du modéle et de la validité des approches

numériques.

Comme la configuration du fauteuil roulant influence les paramétres de propulsion,

elle peut modifier la contrainte imposée au membre supérieur. Cependant, la technique



utilisée pour manceuvrer le fauteuil dans son environnement quotidien a aussi un impact sur

la charge imposée au membre supérieur.
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Tableau I. Exemples de I’effet de la configuration de certains parametres du fauteuil roulant manuel

Position antéro-postérieure de I’essieu des roues arriere

Recommandation générale : Le plus en avant possible sans compromettre la stabilité¢ (Paralyzed veterans of America Consortium for Spinal Cord Medicine, 2005)

Variable dépendante : distribution du poids entre les roues | - le positionnement vers l'arriere améliore la stabilité.

arriere et les roues pivotantes . e g ape
p - le positionnement vers I’avant facilite 1’équilibre sur deux roues.
- le positionnement vers 1’avant diminue la résistance au roulement.

- le positionnement vers I’avant augmente 1’angle de contact et diminue la cadence de propulsion
(Boninger et al., 2000; Gorce and Louis, 2012).

- le positionnement vers 1’avant diminue 1’inertie atour de I’axe vertical (Eicholtz et al., 2012), ce qui

améliore la manceuvrabilité en rotation.

Position verticale de I’essieu des roues arriere

Recommandation générale : Coude & 100-120° quand la main touche le point le plus haut de la main courante en position assise érigée (van der Woude et al., 2009)

Variable dépendante : distance entre 1’épaule et les roues Le positionnement plus haut de I’essieu augmente 1’angle de contact et 1’efficacité mécanique de

arriére la poussée (van der Woude et al., 1989).

- Un positionnement trop haut mettrait les articulations de membre supérieur dans des configurations
extrémes.

Un positionnement trop haut diminue la force effective de poussée (van der Woude et al., 2009).
A un angle de coude entre 100 et 120°, ’efficience est meilleure et le risque de blessure du

membre supérieure ainsi que les dépenses énergétiques sont moindres. (Louis, 2010; van der Woude et
al., 2009).

Cambrure des roues arriére
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Variable dépendante : Direction des forces de contact main-
main courante et roue-sol

Une cambrure plus importante augmente les dépenses énergétiques (Buckley and Bhambhani,
1998).

Le temps de poussée augmente avec la cambrure (Faupin et al., 2004).

La cambrure facilite la manceuvrabilité (Tomlinson, 2000), augmente la stabilité latérale et le

confort (Perdios et al., 2007), et permet une propulsion plus douce.

La cambrure permet une mobilité plus naturelle du membre supérieur, ce qui améliore 1’efficacité
de la poussée (Perdios et al., 2007; Veeger et al., 1989). Cependant, elle augmente 1’amplitude du

mouvement du coude (Tsai et al., 2012).

L’effet de la cambrure sur la résistance au roulement n’est pas clair (Tomlinson, 2000; van der
Woude et al., 2001; Veeger et al., 1989); probablement, car il est difficile de modifier uniquement la
cambrure (Trudel et al., 1995).

Une cambrure plus élevée modifie le patron de propulsion vers une patron en simple-boucle au

dessus de la main courante (Boninger et al., 2002).

Angles d’assise et de dossier

Recommandation générale : Diminuer la pression sur 1’assise tout en maintenant la stabilité.

Variable dépendante : Positions du pelvis et du tronc

Les blessures et douleurs au niveau de 1’épaule sont plus fréquentes pour une assise horizontale
(Giner-Pascual et al., 2011).

Il n’y a aucune corrélation entre 1’angle de 1’assise ou du dossier et les moments articulaires du
membre supérieur. Cependant, augmenter I’angle de 1’assise diminue ’angle de contact (Desroches et al.,
2000).

Les angles influencent la distribution de pression plus que la biomécanique de propulsion
(Desroches et al., 20006).
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1.1.4 Mobilité en fauteuil roulant

Un fauteuil roulant bien configuré ne garantit pas son utilisation, de la méme manicre
que sa présence ne garantit pas son effet bénéfique sur la participation dans la société. En
effet, plusieurs facteurs peuvent impacter 1’utilisation du fauteuil roulant. La classification
Internationale du Fonctionnement, du Handicap et de la Santé¢ (World Health Organization,
2001) ¢élaborée par 1’organisation mondiale de la santé définit des interactions dynamiques
entre la participation (implication dans des situations de la vie quotidienne), I’activité
(I’exécution de tache), les fonctions et structures corporelles et les facteurs contextuels

(environnementaux et personnels).

Les habiletés en fauteuil roulant sont des activités particulierement importantes pour
assurer la participation des usagers. Ainsi, la formation pour améliorer ces habiletés est
reconnue comme essentielle et partie intégrante des prestations de services associés au
fauteuil roulant (World Health Organization, 2008). Dans ce contexte, le programme
d’habiletés en fauteuil roulant (Kirby et al., 2021) est un outil gratuit et facilement accessible
en ligne. Il demeure le programme le plus testé et validé comme intervention pour
I’enseignement des habiletés individuelles considérées importantes pour 1’autonomie en
fauteuil roulant. Ces derniéres peuvent étre regroupées en trois niveaux : intérieur,
communauté et avancé (Tableau II) (Kirby et al., 2021). Plusieurs études d’intervention ont
confirmé I’effet bénéfique immédiat de I’implémentation du dit programme (Kirby et al.,
2016; Oztiirk and Ucsular, 2011; Routhier et al., 2012; Worobey et al., 2016; Yeo and Kwon,
2018). Par ailleurs, celui-ci est en évolution continue avec de nouvelles versions afin
d’inclure des recommandations personnalisées pour chaque type d’utilisateurs. Toutefois,
pour réussir chaque habileté individuelle d’une maniére sécuritaire et efficace, le programme
offre des recommandations issues majoritairement de 1’expérience clinique sans qu’elles
soient forcément validées par une analyse biomécanique du mouvement. Enfin, le
programme d’habiletés en fauteuil roulant n’a jamais été validé sur le long terme comme

outil qui favoriserait nécessairement la santé du membre supérieur.
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Tableau II. Habiletés individuelles pour les fauteuils roulants manuels regroupées par niveaux (Kirby et al., 2021)

Intérieur

Communauté

Avancé

Avancer

Reculer

Pivoter sur place

Faire des virages en avangant
Faire des virages en reculant

Manceuvrer le fauteuil roulant
latéralement

Ramasser des objets
Effectuer des transferts de poids

Se transférer entre le fauteuil roulant et
une autre surface d’environ la méme
hauteur

Franchir une porte avec charnicres

Plier et déplier le fauteuil roulant

Se transférer du fauteuil roulant au sol et vice-versa
Monter une pente 1égére

Descendre une pente 1égere

Monter une pente abrupte

Descendre une pente abrupte

Rouler sur une pente inclinée latéralement
Rouler sur une surface molle

Franchir un obstacle

Franchir un trou

Monter un petit changement de niveau

Descendre un petit changement de niveau

Monter un grand changement de niveau

Descendre un grand changement de niveau

Se tenir en équilibre sur les roues arriere

Pivoter sur place en équilibre sur les roues arriére
Avancer et reculer en équilibre sur les roues arriére

Descendre un grand changement de niveau en
équilibre sur les roues arriére

Descendre une pente abrupte en équilibre sur les
roues arriere

Monter des marches

Descendre des marches
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La propulsion sur dévers ou pente inclinée latéralement est une habileté de niveau
communauté nécessaire pour les déplacements urbains en fauteuil roulant. En effet, les
trottoirs et routes présentent généralement une inclinaison pour permettre 1’évacuation des
eaux. Si la réglementation limite généralement 1’angle a 2 %, les usagers de fauteuil roulant
font souvent face a des pentes plus raides. La difficulté associée a la propulsion sur dévers
vient de la tendance du fauteuil roulant a tourner vers le bas de la pente. En effet, le poids
du fauteuil roulant et de son usager génére un moment autour de 1’axe instantané de rotation
qui passe par ’intersection des axes des roues pivotantes et par la direction de 1’essieu des

roues arriere (Figure 4).

Figure 4. Tendance de rotation du fauteuil roulant sur une pente latérale. L.,
représente la distance entre I’essieu des roues arriere et le centre de masse de
I’usager et son fauteuil roulant. L’axe instantané de rotation, initialement a
I’infini, se rapprochera du fauteuil roulant si aucun moment n’est appliqué pour
contrer le moment relatif au poids.

Ainsi, pour se déplacer en ligne droite rectiligne, 1’'usager du fauteuil roulant doit
constamment générer un moment pour contrer la tendance de rotation vers le bas de la pente.
Comme solution, le programme d’habiletés en fauteuil roulant propose plusieurs approches

pour la propulsion a deux mains :
- Se pencher vers ’arriere

- Pousser plus fort sur la roue en bas de la pente
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- Pousser plus fréquemment sur la roue en bas de pente
- La main en haut de pente peut étre utilisée exclusivement pour freiner la roue
- Diminuer I’amplitude des poussées

- Si possible, glisser la main en haut de la pente sur un mur derriére I’essieu de la roue
arriere
- Rouler en équilibre sur les roues arriere

La derniére recommandation est la seule qui élimine complétement la tendance du
fauteuil a tourner. Cependant, pour plusieurs utilisateurs, la propulsion en équilibre sur roues
arriére n’est pas possible soit par manque d’entrainement ou de confiance, ou encore a cause
de la configuration du fauteuil roulant ou de leur pathologie. Il existe aussi une portion des
usagers qui n’est probablement juste pas consciente de I’intérét de se propulser en équilibre
sur roues arriere sur un dévers. La recommandation qui utilise le mur comme outil pour
résister a la rotation du fauteuil n’est pas toujours une option viable, car elle dépend
fortement de 1I’environnement de propulsion. Qui plus est, selon la configuration du fauteuil
et la pathologie de I'utilisateur, il est possible que 1’extension du bras ne soit pas possible,
ou du moins pas confortable. Bien que toutes valides du point de vue de la mécanique des
corps rigides, les autres recommandations imposent des sollicitations différentes aux
membres supérieures, et peuvent donc avoir des effets variables sur le risque de blessures.
Comme identifier dans la classification Internationale du Fonctionnement, du Handicap et
de la Santé, dans le cas de la propulsion en fauteuil roulant sur dévers, I’interaction entre les

facteurs contextuels et 1’activité est évidente.

Toujours dans le cadre de cette classification, plusieurs études portant sur le fauteuil
roulant ont relié des facteurs physiques tels la force (Ambrosio et al., 2005; Haisma et al.,
2008; Souza et al., 2005), I’amplitude de mouvement (Algood et al., 2004; Corfman et al.,
2003) et les douleurs du membre supérieur (Samuelsson et al., 2004; van Drongelen et al.,
2006; Wei et al., 2003) a ’activité et a la participation des usagers du fauteuil roulant manuel
et par conséquent a leur qualité de vie (Chow and Levy, 2011). L’effet de la douleur du
membre supérieur est particulierement problématique, car elle met I’usager au centre d’un
cercle vicieux (Samuelsson et al., 2004) ou la mobilité est nécessaire pour une meilleure
qualité de vie, sauf que cette mobilité génere des douleurs au niveau du membre supérieur,
qui vont entraver 1’'usage du fauteuil roulant. Il est alors important de comprendre les
pathomécanismes de cette douleur liée a I’'usage du fauteuil roulant pour pouvoir briser ce
cycle.

Conclusion : Le fauteuil roulant manuel permet d’alléger le poids du handicap
chez ses utilisateurs, quand [’interaction humain-machine est optimisée. Un facteur qui
influence cette interaction et qui peut augmenter le risque de blessures du membre
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supérieur est [’habileté de [ 'usager en fauteuil roulant : plus un usager pourra manceuvrer
son fauteuil dans des environnements divers d’une maniere sécuritaire et efficiente, plus
il diminuera les contraintes auxquelles est soumis son membre supérieur. Afin de fournir
des conseils a cet effet dans une approche centrée autour de ['usager, il est essentiel de
comprendre les pathomécanismes du membre supérieur associés a l'usage du fauteuil
roulant manuel, par des approches personnalisées qui tiendrait compte de l’individualité
de la technique de propulsion et les capacités physiques de chaque usager.

17



1.2 Pathomécanismes de I’épaule

Le déplacement en fauteuil roulant manuel est une forme de mobilité
particulierement exigeante pour le membre supérieur. Les contraintes imposées par cette
mobilité induisent 1’apparition de douleurs. En effet, dans une population paraplégique, la
proportion symptomatique a augmenté significativement avec la durée d’utilisation du
fauteuil roulant manuel, passant de 52 % durant les cinq premieres années d’usage a 100 %
a partir de la seizieme année (Gellman et al., 1988). Cette douleur touche plus
particuliérement le complexe de I’épaule (Barbetta et al., 2016; Dalyan et al., 1999; Gellman
et al., 1988; Kentar et al., 2018). Ceci dit, la prévalence des douleurs au niveau de 1’épaule
varie énormément, ce qui est probablement di a I’hétérogénéité des usagers (age, capacités
physiques...) et du type d’études (Tableau III). Cependant, le risque de blessure chez cette
population reste bien plus élevé que celui des populations contrdle (63 % contre 15 %)
(Akbar et al., 2010). Il est aussi a noter que la majeure partie des études sur le fauteuil roulant
portent sur les blessées médullaires (paraplégiques ou tétraplégiques), cependant les
pathologies des usagers sont beaucoup plus variées et inclus notamment la sclérose en
plaques, les pathologies cérébro-vasculaires et la paralysie cérébrale (Kaye et al., 2000). Sur
le Tableau III, il est aussi intéressant d’observer que cette prévalence des douleurs reste
relativement élevée durant presque quatre décennies, témoignant de [’insuffisance
vraisemblable des approches mises en ceuvre pour y remeédier. Ceci peut €tre probablement
expliqué par la complexité anatomique et fonctionnelle de I’épaule, I’incompatibilité entre
le geste de propulsion et la biomécanique du membre supérieur, ainsi que les limitations des
¢tudes qui se sont intéressées a cette problématique. Dans ce chapitre, nous développerons
chacun de ces points afin de mieux comprendre pourquoi nous n’arrivons toujours pas a
diminuer la prévalence des douleurs de 1’épaule chez les utilisateurs de fauteuil roulant

manuel.
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Tableau III. Prévalence des douleurs de I'épaule chez les utilisateurs de fauteuil roulant manuel

Durée d’utilisation

Prévalence des douleurs

Référence N Diagnostique Age (année) de Pépaule (%)
Nickols et al. (1979) 517 - 41.4+13.3 - 514

Bayley et al. (1987) 94 PP et TP de niveau bas - >1 33

Gellman et al. (1988) 84 PP - >1 34.5

Pentland and Twomey (1991) 11 PP 429+9.6 15.2+43 73

Sie et al. (1992) 239 57 % TP et PP 374 12.1 TP =46, PP =36
Pentland and Twomey (1994) 52 PP 443 £ 12 174+ 11 39

Subbaro et al. (1995) 451 44 % TP et PP 53 22.8 68

Escobedo et al. (1997) 23 PP - - 70

Curtis et al. (1999) 195 47 % TP et PP TP=329,PP =344 TP=7.0,PP=73 TP =59, PP =42
Dalvan et al. (1999) 130 48 % TP et PP - - 42

Ballinger et al. (2000) &9 44 % TP et PP 37 10 30

Boninger et al. (2001) 28 PP 35.0+9.9 11.5+53 32

Gironda et al. (2004) 770 PP 50.6 + 8.5 203+ 11.1 83

McCasland et al. (2006) 63 51 % TP et PP TP =55.8, PP =60.4 - TP =81.3,PP=58.1
Alm et al. (2008) 88 PP 46.7+11.9 18.7+11.9 40

Medina et al. (2011) 16 56.25 % TP et PP 34.68 7.88 TP = 88.89, PP =42.85
Kentar et al. (2018) 448 PP 49.4+149 20.9+13.1 61

Note : N (nombres de participants), PP (participants paraplégiques), TP (participants tétraplégiques)
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1.2.1 Anatomie osseuse du complexe de I’épaule

Le complexe de I’épaule est composé de quatre articulations : la sterno-claviculaire,
I’acromio-claviculaire, la gléno-humérale et la scapulo-thoracique (Figure 5). Ces
articulations relient ’humérus au squelette axial par I’intermédiaire de la clavicule et de la
scapula. La clavicule permet de suspendre I’humérus et la scapula loin du tronc pour faciliter
leur mobilit¢ (Moore and Dalley, 1999). Sa forme particuliére chez ’humain permet de
positionner la scapula dorsalement (Voisin, 2006), ce qui favorise la mobilit¢é du membre
supérieur, au détriment de sa capacité a supporter des charges (Young et al., 2019). Cette
mobilité est encore plus grande grace a la congruence minimale entre la fosse glénoidienne
et la téte humérale au niveau de I’articulation gléno-humérale. Comme la glénoide n’impose
pas de stabilité intrinseéque, ’articulation gléno-humérale reste exposée a un plus grand
risque d’instabilité. Si la scapula fournit une base stable pour la mobilité de ’humérus (Paine
and Voight, 1993), il reste nécessaire d’aligner I’humérus et la scapula, en centrant la téte

humérale dans la glénoide et en mobilisant la scapula pour qu’elle suive le mouvement de

I’humérus.
Articulation
acromio-claviculaire
Articulation
gléno-humérale
Articulation

Articulation scapulo-

sterno-claviculaire thoracique

Humérus

Figure 5. Complexe articulaire de I’épaule (Image fournie par Visible Body®).
1.2.2 Muscles du complexe de I’épaule et stabilité gléno-humérale

Les muscles de 1’épaule ont la particularité de remplir une fonction double comme
actuateurs et stabilisateurs. Il est difficile de les catégoriser par direction de mouvement (ex.
fléchisseur, adducteur, ...) vu la complexité de leurs lignes d’action et la variation de leur
fonction principale selon la configuration de 1’épaule (Felstead and Ricketts, 2017) (Figure

6). Ils seront plutot regroupés selon les articulations qu’ils actionnent :
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- Les muscles scapulo-thoraciques relient la scapula au tronc. Ils incluent le serratus
antérieur, le trapeze, les petits et grands rhomboides, le petit pectoral, le subclavier et le

muscle élévateur de la scapula.

- Les muscles scapulo-huméraux actionnent 1’articulation gléno-humeérale. Ils incluent les
deltoides médians et postérieurs, le supra-épineux, I’infra-épineux, le subscapulaire, le

petit et grand ronds, et le coraco-brachial.

- Les muscles thoraco-huméraux relient ’humérus au tronc, et incluent le grand dorsal et

les faisceaux sterno-costal et abdominal du grand pectoral.

- Le faisceau antérieur du deltoide et le faisceau claviculaire du grand pectoral relient la

clavicule a I’humérus.

- Les deux chefs du biceps brachial s’insérent sur la scapula et le radius, tandis que le chef

long du triceps brachial relie la scapula a I’ulna.

La présence d’un nombre de muscles pluri-articulaires augmente la complexité
musculaire de 1’épaule. Outre le probléeme de redondance musculaire qu’elle pose, elle
augmente le nombre de configurations motrices possibles pour réaliser un méme geste ou
s’adapter a la présence d’une contrainte particuliére, d’ou I’importance d’étudier les
fonctions des muscles lors de I’accomplissement d une tache donnée, plutdt que de se limiter
aux fonctions musculaires définit par la cinématique (abducteur, rotateur, ...). Aussi, la
complexité des muscles de 1’épaule améliore le controle de la mobilité du membre supérieur.
En effet, la co-contraction musculaire des divers groupes musculaires, bien que coliteuse
d’un point de vue énergétique, améliore la précision du mouvement et la dextérité du
membre supérieur (Gribble et al., 2003). Elle joue aussi un role important dans la stabilité

de I’articulation gléno-humérale.
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Petit rhomboide

Elévateur de la scapula

Trapcze

Supra-épineux

Déltoide postérieur
Grand rhomboide

Grand dorsal

Petit rond

Infra-épineux

Grand rond

Triceps
Serratus antérieur

Elévateur de la scapula

Subclavier

Déltoide médian

Subscapulaire

Déltoide antéricur
Coraco-brachial

Grand pectoral Petit pectoral

Biceps brachial Serratus antérieur

Figure 6 Muscles du complexe de I'épaule (Image fournie par Visible Body®).
1.2.3 Stabilité gléno-humérale

Le fonctionnement de 1’articulation gléno-humérale dépend du compromis entre sa
stabilité et sa mobilité (Veeger and van der Helm, 2007). La stabilité gléno-humérale dépend
de trois sous-systéme : un passif (labrum, capsule et ligaments), un actif (muscle) et un sous-

systéme de contrdle (neural) (Hess, 2000).

Le systéme passif: Les structures capsulo-ligamenteuses autour de 1’articulation

gléno-humérale augmente la raideur de 1’articulation lorsque cette derniere est sollicitée a
des mobilités extrémes (lancer de balle de baseball). Cependant, ces structures ne sont pas
tendues autour de la position de repos du bras. Leurs contributions a la stabilité gléno-
humérale restent donc minimes voire négligeables sur la zone de mobilité¢ classique.
Contrairement aux structures capsulo-ligamenteuses, le labrum qui se trouve sur le bord de

la glénoide semble toujours augmenter la stabilité (Lippitt et al., 1993), potentiellement en
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augmentant la profondeur de la surface articulaire. Cependant, son action n’est possible
qu’avec une contraction musculaire qui génere une force compressive entre la téte humérale

et la glénoide.

Le systéme actif : Ce systéme inclut les muscles de la coiffe des rotateurs, mais aussi

tous les muscles du complexe de I’épaule. Ce systéme génére de la stabilit¢ dynamique par
deux mécanismes principaux : la compression concave et 1’équilibre scapulo-huméral
(Lippitt and Matsen, 1993). Le concept de compression concave exprime la stabilité associée
a la compression (force musculaire) d’un objet convexe (téte humérale) sur une surface
concave (glénoide). En effet, en appliquant une force compressive sur I’humérus, Lippit et
Matsen (1993) ont observé que la force tangentielle nécessaire pour disloquer la téte
humérale dépendait de sa direction (Figure 7). Ceci pourrait s’expliquer par la variation de
la profondeur de la glénoide selon les directions. Les auteurs ont aussi observé qu’une force
compressive plus grande augmentait ’amplitude de la force transverse contre laquelle
I’articulation peut résister avant dislocation. Cependant, similairement aux résultats de
Halder et al. (2001), le ratio de stabilit¢ défini par le ratio de la force transverse par rapport
a la force compressive a diminué¢ avec 1’augmentation de la force compressive. Cette
diminution pourrait étre due au changement des conditions de contact entre

I’expérimentation et les conditions in-vivo (Halder et al., 2001).

L’équilibre scapulo-huméral exprime la coordination des activations musculaires
afin que la force de réaction pointe vers la glénoide. L’articulation perd en stabilité quand la
direction du vecteur force s’¢loigne du centre de la glénoide. Les insertions des muscles de
la coiffe des rotateurs font qu’ils généreront des forces qui amélioreront forcément
I’équilibre scapulo-huméral (Lee et al., 2000). Cependant, les muscles moteurs qui
actionnent 1’articulation gléno-humérale auront tendance a créer un déséquilibre (Ackland
and Pandy, 2009), d’ou I’importance de la co-contraction musculaire. En effet, la co-
activation de paires de muscles potentiellement déstabilisants, qui ont des lignes d'action
opposées, peut produire une force résultante qui est globalement mieux orientée, et qui
permettra de stabiliser l'articulation. Les muscles scapulo-thoraciques contribueront a
I’équilibre scapulo-huméral en modifiant I’orientation de la scapula, pour que la glénoide
soit mieux alignée avec la force de réaction. Cet alignement contribuera au changement des
lignes d’action des muscles scapulo-huméraux, et réduira la tendance de la force de réaction

a pointer a I’extérieur de la glénoide (Lippitt and Matsen, 1993).
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Figure 7. Force transverse nécessaire pour disloquer la téte humérale sous une
force compressive de 50 N. Les valeurs pour chaque direction sont la moyenne
et I’écart type de la force sur 10 spécimens. Figure extraite de (Lippitt and
Matsen, 1993) avec la permission de 1’éditeur.

Le systéme de contrdle neural est le marionnettiste de la stabilité gléno-humérale. Ce

systéme régule la contraction du systéme actif tout en créant un lien entre lui et son
homologue passif. En effet, la proprioception joue un rdle important dans la régulation de
I’activation musculaire et donc la stabilité articulaire (Bachasson et al., 2015; Carpenter et
al., 1998; Myers and Lephart, 2000; Riemann and Lephart, 2002). Chez les f¢€lins, le lien
entre des mécanorécepteurs de la capsule et I’excitation des muscles de la coiffe, du deltoide
et du biceps brachial a été établi (Guanche et al., 1995). Avec une approche moins directe
chez I’humain, des excitations musculaires sont apparues en réaction a une perturbation
(translation de la téte humeérale) lors de taches volontaires isométriques (Nicolozakes et al.,
2022). Tout ceci suggere que le sens de la position articulaire serait la base du controle

moteur qui est le principal acteur de la stabilité de 1’articulation gléno-humérale.

L’évolution du complexe de 1’épaule lui a permis une configuration optimale pour
assurer la mobilité, au détriment de sa capacité a assumer des charges importantes. Ainsi,
sans apprentissage moteur dédié, les usagers de fauteuil roulant ont un risque plus élevé

d’instabilité articulaire du fait des charges importantes liées a la propulsion.

1.2.4 Le complexe de I’épaule en fauteuil roulant

La propulsion en fauteuil roulant est une forme de mobilité particulieérement
inefficace. En effet, son rendement mécanique est d’environ 5 % seulement (de Groot et al.,
2002). Ceci est dii en partie au fait qu’une majeure partie du cycle de propulsion (phase de
récupération) génere peu, voire pas de force de propulsion. Autre grand facteur qui limite ce
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rendement est I’incompatibilité entre la biomécanique du corps humain et le geste de
propulsion (Rozendaal and Veeger, 2000; van der Woude et al., 2001). Pour générer une
force de poussée tangentielle a la roue (Figure 8-a), I’'usager devrait générer un moment
articulaire de flexion autour du coude et de 1’épaule. Mais la main, en suivant la main
courante, impose 1’extension du coude. Ainsi, les fléchisseurs du coude travailleront en
excentrique. Cette configuration ne permet pas de générer une grande force de poussée et est
particulierement fatigante, ce qui induit la diminution du rendement de propulsion (de Groot
et al., 2002). En revanche, la configuration plus naturelle pour I'usager (Figure 8-b), génere
une force non tangentielle a la roue, ce qui induit une perte d’énergie au niveau de I’interface

main-main courante.

(a) (b)
Shoulder Shoulder
7 -~
y . “’T // g "Z)
3 Elbow (<1,
\ " Effective / \:\:;j__‘ Actual
'| @ : force direction | 5 \\{f] force direction
: R ‘f’//:} | \.:\\~:~._ ‘// d:'l

Figure 8. Comparaison entre la configuration la plus efficace mécaniquement
(a) et la configuration réelle (b). Les fleches solides et en pointillés indiquent
respectivement les moments articulaires et les directions de rotation des
articulations. Figure extraite de (van der Woude et al., 2001) avec la permission
de I’éditeur.

Malgré le rendement limité de la propulsion en fauteuil roulant, les usagers dépendent
de cet outil pour leur mobilité et leur vie quotidienne. Par conséquent, 1’épaule est soumise
a des chargements répétitifs, ce qui causent ’apparition de 1ésions de surutilisation bien
avant la douleur (Lal, 1998). L’échographie des épaules d une cohorte de blessés médullaires
a indiqué que les tendinopathies du supra-épineux, suivies par les irrégularités corticales et
les pincements du supra-épineux étaient les anomalies les plus fréquemment observées
(Brose et al., 2008). L’inspection par imagerie par résonnance magnétique a complémenté
ces résultats (Akbar et al., 2010; Arnet et al., 2021). En effet, les déchirures du tendon supra-
épineux (observés chez 84 % de la cohorte étudiée), du tendon sub-scapulaire (69 %), du
tendon du biceps (67 %), ainsi que 1’arthrose de 1’articulation acromio-claviculaire (80 %)
¢taient les pathologies les plus présentes (Figure 9). Ces études ont aussi confirmé qu’il n’y
avait pas de corrélations entre les pathologies identifiées et la douleur de 1’épaule (Arnet et
al., 2021) et que le risque de déchirures des tendons de la coiffe était presque 10 fois plus
¢levé chez les usagers de fauteuils roulants que chez la population de contrdle appariée par
age (Akbar et al., 2010).

25



Pathologies: presence and severity

90 @ ™ prevalent cluster
] 4 \

[e] @ of MRIfindings ® %pain group
A %nopain group
A @
A
= Mean of present
9 pathology severity:
B e
a A
- : {
g 50 a o 1.50-1.74
E L ] 1.75-1.99
s :
S 40 @ L&) dichotomous
2 A 0
§
A A L] A
o A b4
A A A
B
@ [ ]
A A
© | ® 4
L] A @ L BN L ]
A A [ ] ® 8 A
p T = A RO A B A a e
- ® " 2 9w = ® ®» O B2/F2 I S EE S 585555
g £ 53 253328358 2e6 gg3 6586588288
£ EE RIE E& R S|IBEEE2 N 68 68 ne 8 s 3 82223 2 8
a a & & a a5 3§ 5 & S5 &85 5532 8¢ 22685 £ 8 2
g 8gg3a8gg g8g8g §888 8 23SERE 353548 3
= = el = m o 0O o0 o "] w - =
= 8 & B & 8§ < 2 t @ &= 2 — T 2 ] & g 4 o
g = 2 &R = E g < % = 2 ? @ @ § 8 £ @ £ o 2 £ %
] I ] @ ] n B = = & g a
i a
atrophy tear tendon calci arthr  bursitis calci cysts labral tear

Figure 9. Pourcentage de présence de pathologies observées par imagerie par
résonance magnétique chez les usagers de fauteuils roulants par degré de
sévérité. Tendon calci: calcification du tendon, arthr: arthrose, calci:
calcification de la bourse. Figure extraite de (Arnet et al., 2021) avec la
permission de 1’éditeur.

Sakai et al. (2021) ont relié les observations par imagerie médicale aux types de

contraintes auxquelles les articulations du membre supérieur seraient soumises :

- une force alignée avec I’avant-bras et orientée vers le poignet en hyperextension
- un moment dans la direction postérolatérale au niveau du coude

- une force alignée avec I’humérus vers I’acromion au niveau de I’épaule.

Les auteurs ont conclu que ces contraintes étaient cohérentes avec le geste de push-up utilisé
pour diminuer la pression au niveau de l’assise et non avec le geste de propulsion.
Néanmoins, il est intéressant de souligner qu’en propulsion une portion de la puissance
mécanique est transmise par translation articulaire (Guo et al., 2003). L’usager génére une
force de poussée avec une composante radiale, dont la résultante atteint son amplitude
maximale quand 1’épaule est proche de sa position neutre (Collinger et al., 2008). Il est alors
possible que le geste de propulsion puisse générer les forces observées par Sakai et al. (2021)
au niveau de 1’épaule. Il est aussi intéressant de noter que le moment — prédit par cette méme
étude — sort du plan utilisé pour définir les patrons de propulsion (Figure 3). Ceci suggérerait

que ces patrons ne sont pas suffisants pour caractériser le geste de propulsion.

En s’intéressant a 1’état du tendon supra-épineux de 10 blessés médullaires, Morrow
et al. (2014) soulignent que celui-ci est fréquemment 1ésé au niveau de son insertion dans la

région articulaire ou interstitielle. Sur une population plus grande (n=44), Jahanian et al.
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(2022) ont aussi rapporté des lésions au niveau de son insertion, mais plutdt dans la région
bursale sur la portion antérieure ou centrale. Ces deux études ont inclus des participants avec
des lésions médullaires de niveau L1 jusqu’a C6. Compte-tenu des différences entre les deux

¢tudes, ces résultats restent a confirmer pour une population plus grande et hétérogene.

A cause de la sévérité des 1ésions présentes chez les usagers de fauteuil roulant, il est
important de comprendre leurs pathomécanismes. Plusieurs facteurs intrinséques associés a
la présence de 1ésions ou douleurs ont été identifiés. Le risque de pathologies augmente avec
la durée d’utilisation du fauteuil roulant (Boninger et al., 2001; Gellman et al., 1988; Nichols
et al., 1979). En effet, comme les pathologies sont reli¢es a la surutilisation de 1’épaule et
que les usagers n’ont généralement pas d’autres alternatives au fauteuil roulant manuel dans
leur vie quotidienne, il est évident que les années d’utilisation exacerbent la dégradation des

tissus.

L’indice de masse corporelle (IMC), comme indicateur de poids, a aussi été corrélé
avec la présence de douleurs (Collinger et al., 2008) : afin de générer le travail mécanique
nécessaire pour la propulsion, les forces de poussée augmentent avec le poids de ['usager et
celui de son fauteuil roulant. Il est intéressant de noter que cet effet n’a pas été significatif
dans I’étude de Akbar et al. (2010), qui avait un nombre important de participants (n = 100).
En effet, comme I’IMC ne donne pas d’informations sur 1’origine de la masse (maigre ou
grasse) et que la force musculaire est aussi un prédicteur de douleurs (Tableau IV), il est
possible que I'IMC ne soit pas le meilleur indicateur pour exprimer 1’effet du poids sur la
douleur de I’épaule.

Le sexe est un autre prédicteur de douleurs. En effet, les femmes sont plus a risque
de développer des pathologies (Boninger et al., 2001; Wessels et al., 2013) que les hommes.
Comme les femmes ont une masse plus faible et qu’elles génerent des forces de poussée plus
petites, leur prévalence de douleurs supérieure a été expliquée par I’amplitude de mouvement
de leur membre supérieur (Wessels et al., 2013) qui est en général supérieure a celle des
hommes. Cette conclusion a été corroborée par 1’observation que les femmes, en présence
de douleurs, diminuait leur extension d’épaule lors de la propulsion, pour atteindre des
amplitudes similaires a celles des hommes ne souffrant pas de douleurs (Wessels et al.,
2013).

L’emplacement de la Iésion chez les blessées médullaires semble aussi étre relié a la
douleur, avec les usagers tétraplégiques plus a risque que les paraplégiques (Dyson-Hudson
and Kirshblum, 2004; Eriks-Hoogland et al., 2014; van Drongelen et al., 2006). Cependant,
le niveau de Iésions ne semble pas avoir d’effet au sein des usagers paraplégiques (Akbar et
al., 2010). Les usagers tétraplégiques ont moins de controle sur les muscles impliqués dans
la stabilité gléno-humérale, 1’extension du coude, ainsi que les muscles de 1’avant-bras. La

différence de risque de douleurs entre les tétraplégiques et paraplégiques pourrait souligner
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que la douleur est reliée a la stabilit¢ dynamique du mouvement du membre supérieur ainsi

qu’a la fatigue musculaire.

Comme la technique de propulsion modifie les contraintes imposées aux membres
supérieurs, plusieurs études ont essay¢ de relier les parametres de propulsion a la présence
de douleurs (Tableau I'V). Réduire I’angle de contact ou augmenter la cadence de propulsion
ou I’amplitude de la force de contact avec la main courante augmente le risque de douleur
(Sawatzky et al., 2015). En s’intéressant aux forces de contact entre la main et la main
courante, Boninger et al. (2003) ont observé que les usagers paraplégiques qui propulsaient
avec une composante radiale (par rapport a la roue) plus importante développaient plus
d’anomalies sur leurs données d’imagerie médicale aprés environ deux ans. Ce résultat était
cohérent avec ceux de Mercer et al. (2006), qui ont évalué les forces et moments au niveau
de I’épaule par dynamique inverse et ont bien confirmé que les amplitudes des forces et
moments articulaires étaient reliées a I’apparition d’anomalies sur imagerie médicale et lors
des bilans cliniques de 1’épaule. Cette étude a en particulier établi un lien entre les
composantes des forces et les anomalies observées. On pourrait alors en conclure que le
risque de douleurs plus élevé chez les usagers tétraplégiques est lié en partie a la force
horizontale qu’ils appliquent sur la main courante, vers le centre du fauteuil roulant, pour

empécher leurs mains de glisser lors de la phase de poussée (Dallmeijer et al., 1998).

Les études sur la technique de propulsion ont mené le Consortium of Spinal Cord
Medicine group a publier des recommandations pour diminuer le risque de douleurs de
I’épaule (Paralyzed veterans of America Consortium for Spinal Cord Medicine, 2005).
Celles-ci incluent :

- Utiliser des poussées larges (angle de contact) et fluides
- Utiliser un patron de propulsion semi-circulaire
- Minimiser les forces imposées au membre supérieur

- Eviter les positions articulaires extrémes.

Etonnamment, la présence de douleurs ne semble pas modifier la cinétique de la roue
ni les parametres spatio-temporelles de propulsion (Rice et al., 2014; Walford et al., 2019).
Ce qui pourrait expliquer pourquoi la douleur ne semble pas modifier les forces au niveau
de I’épaule lors de la propulsion (Collinger et al., 2008). Cependant, cette étude s’est limitée
a I’analyse de I’articulation thoraco-humérale par dynamique inverse. Il est alors possible
que la cinématique des articulations du complexe de I’épaule ou que le schéma de contraction
musculaire aient été modifiés altérant considérablement I’équilibre scapulo-humérale. Aussi,
Collinger et al. (2008) ont ¢étudié la douleur présente pendant la propulsion ou durant le
dernier mois avant les essais, sans caractériser le niveau de douleur. Il est possible que la
douleur n’ait pas été suffisamment sévere et/ou n’ait pas duré suffisamment longtemps pour

induire des différences significatives. En effet, lors d’une étude longitudinale (3 ans),
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Walford et al. (2019) ont trouvé que la présence de douleurs induisait une plus grande
rotation gléno-humérale interne moyenne et une plus grande extension du tronc, ainsi que
plus de travail positif de 1I’épaule en phase de récupération et moins de travail négatif de
celle-ci en phase de poussée. Comme les configurations des fauteuils des usagers n’étaient
pas communiquées et vraisemblablement pas enregistrées, nous pensons qu’il reste difficile
de conclure de I’effet de la flexion du tronc. Aussi, contrairement a 1’analyse de Walford et
al. (2019) ou I’amplitude de la flexion n’a pas changé avec la présence de douleur, Briley et
al. (2021) ont observé une augmentation de 1’amplitude du mouvement du tronc,
accompagnée d’une diminution de I’amplitude de mouvement de la flexion gléno-humérale
et de I’amplitude maximale de I1’abduction gléno-humérale. En phase de retour,
I’augmentation du travail positif de 1’épaule (Walford et al., 2019) signifie que les usagers,
souffrant de douleurs, accéléraient activement leur bras. Cette observation peut étre due a la
différence de I’orientation du tronc ou a une position différente des roues arriere. Plus
d’études sont donc nécessaires pour conclure. En phase de poussée, la diminution du travail
négatif souligne la diminution du travail en opposition au mouvement. Comme les
articulations du membre supérieur agissent comme stabilisatrices en propulsion (Desroches
et al., 2010), il est possible que cette diminution exprime 1’instabilité de I’épaule. Cette
derniére risque d’augmenter avec des variations brusques de force. En effet, plusieurs études
ont établi un lien entre la fluidité de la propulsion et le risque de Iésions. Beirens et al. (2021)
ont observé que les usagers avec épaule douloureuse appliquaient la force de propulsion en
début de poussée beaucoup plus rapidement. Cette technique de propulsion sollicitera les
muscles qui devront stabiliser 1’épaule tout en assurant son accélération dans une position
qui est déja contraignante (Collinger et al., 2008). Par contre, en début de phase de
récupération, la seconde dérivée de la vitesse articulaire au niveau de 1’épaule douloureux
est plus faible (Jayaraman et al., 2015). Ceci est potentiellement un mécanisme d’adaptation
a la douleur pour minimiser 1’énergie que les muscles devraient absorber pour changer la

direction de déplacement du membre supérieur.

Une derniere famille de prédicteurs de douleur identifiée dans la littérature est celle
des variabilités relatives des parametres de propulsion. D’une part, les usagers ayant des
douleurs diminuent la variabilité inter-cycle de leur force et temps de poussée (Rice et al.,
2014). D’autre part, ils augmentent la variabilité spatiale cinématique en début de phase de
récupération (Jayaraman et al., 2014), ainsi que les variabilités de I’amplitude de 1’angle de
poussée (Jayaraman et al., 2016) et de I’abduction gléno-humérale (Briley et al., 2021). Cela
souligne donc que la variabilité inter-cycle est un parametre important de la propulsion pour
¢viter I’occurrence de douleur. Cependant, comme toutes ces études se sont intéressées a la
propulsion en ligne droite en régime permanent, qui n’impose pas de variabilité externe, il
est difficile de projeter ces résultats a la propulsion habituelle de I’usager. En effet, I’activité

quotidienne en fauteuil roulant se présente en moyenne sous forme de 90 épisodes de
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propulsion, dont 85 % durent moins d’une minute et permettent un déplacement de moins
de 30 metres (Sonenblum et al., 2012). Aussi, en déplacement urbain, il est rare que 1’usager
puisse se déplacer en ligne droite sur surface plane. Les perturbations liées aux obstacles
externes (trous, trottoir, rugosité ...) le forcent a modifier sa propulsion et accéleérent ainsi
I’apparition de la fatigue. Exemple notable, la tendance a la rotation du fauteuil roulant
manuel sur dévers cause des perturbations tout au long de la propulsion sur les trottoirs. Ceci
dit, la propulsion en présence d’obstacle reste trés peu étudiée. Dans une récente revue
systématique, Rouvier et al. (2022) ont recensé seulement 34 articles qui s’intéressent a la
biomécanique de la propulsion en présence de pente, dévers, bord de trottoir ou variations
de type de sol. Plus particuliérement pour le dévers, seulement quatre études ont été
identifiées (Holloway et al., 2015; Hurd et al., 2008; Richter et al., 2007; Symonds et al.,
2016). Les variables analysées dans ces études étaient sous forme de moyennes ou valeurs
maximales. Cependant, la répétabilité du cycle de propulsion sur dévers n’a jamais été
¢tablie. Aussi, le mouvement de propulsion n’est pas un geste intuitif et encore moins en
présence d’obstacle ; il est alors important de vérifier que tous les participants ont
sensiblement la méme technique avant de les grouper. Additionnellement, 1’adaptation a la
présence d’un dévers implique une variabilité de la technique de propulsion du membre
supérieur en haut de la pente qu’aucune de ces études n’a évaluée particulierement (Rouvier
et al., 2022). Tous ces points font qu’il est difficile de juger de la validité des résultats de ces
études, et encore plus de les implémenter pratiquement dans le milieu clinique. Le manque
d’intérét pour le bras en haut de la pente soulignerait, en particulier, une certaine dissociation
entre ces €tudes et le monde clinique. En effet, toutes les recommandations du programme
d’habiletés en fauteuil roulant (section 1.1.4) pour la propulsion sur dévers porte sur la
flexion du tronc et la variabilité de la technique entre les deux membres supérieurs : deux
variables qui n’étaient pas centrales pour les ¢études sur la propulsion sur dévers.
Etonnamment, outre I’étude qui s’est intéressée a la symétrie de propulsion pour huit
activités différentes (Hurd et al., 2008), aucune de ces études n’a évalué les parameétres de
propulsion pour le membre en haut de la pente malgré 1’asymétrie notable (Chénier et al.,
2017b; Hurd et al., 2008). Aussi, I’étude de Hurd et al. (2008) présente les résultats pour les
cotés dominant et non-dominant sans préciser lequel est en haut de la pente. Comme la
propulsion sur dévers est une habileté essentielle pour les déplacements en milieu extérieur
(Morgan et al., 2017), plus d’études sont nécessaires pour pouvoir évaluer le risque qui y est
associé, mais aussi pour émettre des recommandations sur la technique qui diminuerait les

contraintes imposées au membre supérieur.

Conclusion : La propulsion en fauteuil roulant est une forme de mobilité exigeante
pour I'épaule. A cause des contraintes répétitives, les usagers développent des lésions au
niveau de I'épaule, et particuliérement au niveau des tendons de la coiffe des rotateurs. A
cause de la complexité de l’épaule et de la variabilité des techniques de propulsion et des
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pathologies des usagers, il est difficile de comprendre les pathomécanismes de cette
articulation. En effet, si plusieurs études se sont intéressées a ce sujet, leurs résultats ne
sont pas toujours concordants. Aussi, la plupart de ces études définissent des corrélations
entre la douleur et les parameétres de propulsion, mais n’établissent pas la causalité.
Enfin, si la variabilité inter-cycle semble étre reliée a la présence de douleurs, peu
d’études s’intéressent a la propulsion autre qu’en ligne droite sur surface plane, ce qui ne
peut fournir une compréhension complete des pathomécanismes associés a l'usage du
fauteuil roulant. Des études et données expérimentales supplémentaires sur les habiletés
nécessaires a l’autonomie de [ 'usager sont requises. Ces études devraient d’abord évaluer
la répétabilité du cycle de propulsion, la distribution des techniques des usagers et la
variation de technique de propulsion entre les deux membres supérieurs. Pour avoir un
impact clinique, ces études devront se comparer aux recommandations cliniques
existantes, afin de les valider ou les complémenter. Enfin, de par la grande variabilité des
réglages du fauteuil roulant, des pathologies des usagers et de leurs techniques de
propulsion, des outils spécifiques a ['usager, non-invasifs tenant compte des contraintes
de stabilité gléno-humérale doivent étre développés. Dans ce sens, la modélisation
biomécanique offre un outil puissant qui permettrait de mieux comprendre les techniques
de propulsion, mais aussi d’établir des liens de causalité entre les parametres de
propulsion et la présence de lésions.
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Tableau IV. Résumé des études pour identifier des prédicteurs de douleurs de I'épaule.

Référence Participants  Age 1;1“;‘;:;/[ Méthodes Essai Conclusion
Variables d’intérét : cinétique de la Propulsion avec .
Beirens et al roue, paramétres spatio-temporels de  fauteuil personnel sur Les participants avec douleurs
© PP (n=30) 48.6+9.3 23.7+11.2 ’ . L X <. séveres a I’épaule ont un patron de
(2021) la propulsion, dérivée de la force de  un tapis roulant a trois : . .
contact par rapport au temps. résistances différentes. ropulsion moins fluide.
Les usagers qui appliquent une
grande force radiale sur la roue
- o ) présentent un risque accru de
Boninger et Etude longitudinale (2 ans) Propul'swn avec développer des 1ésions au niveau de
al.(2003) PP (n=14) 32.8+£8.8 10.4£6.7 Variables d’intérét : Cinétique de la fauteul‘l personnel sur I’épaule.
roue, imagerie médicale. ergometre.
Les femmes propulsent avec une
plus grande composante de force
radiale.
L’augmentation de la douleur est en
corrélation avec une augmentation
de I’angle de contact, de I’amplitude
U . Etude longitudinale (4 & 6 mois) de mouvement du tronc et de la
Briley ct al. diiagii)rsstiaque Variables d’intérét - activite Propulsion avec variabilité cinétique et cinématique.
(2021) variable 33+11 1311 physique, paramétres spatio- fauteul‘l personnel sur La douleur diminue I’amplitude
(n=18) temporels de la propulsion, et ergometre. maximale de I’abduction gléno-
cinématique articulaire. humérale, ’amplitude de
mouvement scapulaire et gléno-
humérale, ainsi que le moment de
rotation de la roue.
E multicentrique. ;
Collinger et PP (n=61) 4312120 1464105 tuc.16 ! fe ) Aque o Erotp ul.sllon avee | La présence de douleurs ne modifie
al.(2008) : ' : ' Variables d’intérét : Cinétique et auteul! personnet surt a5 la biomécanique de propulsion.

cinématique articulaire de 1’épaule.

ergometre.
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Années

Référence Participants  Age en FRM Méthodes Essai Conclusion
Etude longitudinale multicentrique
. (5 ans). . . .
Eriks- 596 % PP ct Oala } e ) Faire partie du groupe TP ou avoir
Hooglandet @ ’ 225 40.7 (18-66) premiére Variables d Interet : amplitude de une mobilité réduite de 1’épaule
al. (2014) séance. mouvement de I’épaule, test augmente le risque de douleurs.
musculaire, spasticité des muscles du
coude.
Usagers a Variables d’intérét : variabilité de la Propul'swn avee L.a presence de douleurs. aqgrl}ente
Jayaraman et  diagnostique Y Lo fauteuil personnel sur significativement la variabilité
- 268+ 11.3 174+6.1 cinématique articulaire du membre e x . S ,
al. (2014) variable . ergomeétre a trois cinématique en début de phase de
_ supérieur . o
(n=10) vitesses récupération.
Usagers a Variables d’intérét : Cinématique et If’ropul.sllon avee | . de doul dimi
Jayaraman et  diagnostique cinétique du membre supérieur auteut PETSonnet sut La presenice de CouTeUrs ciminue
- 23.7+£8.5 152+£55 e . ’ ergometre a vitesse I’amplitude maximale de la dérivée
al. (2015) variable dérivée seconde de la vitesse . . .
_ . . constante pendant seconde de la vitesse articulaire.
(n=22) articulaire. .
3 min.
Usagers 4 Propulsion avec
SABEIS ¢ . ye s L fauteuil personnel sur La variabilité de ’angle de contact
Jayaraman et  diagnostique Variables d’intérét : variation inter- . . ,
; 24.6+9.9 14.7+ 8.5 ergometre a vitesse est en corrélation avec la présence
al. (2016) variable cycle.
~ constante pendant de douleurs.
(n=27) X
3 min.
Propulsion avec Avec la douleur, la scapula a une
Joueurs de ; PIAtALAL . ainAmats ; sonnette latérale plus faible
Mason et al. , Variables d’intérét : cinématique de  fauteuil personnel sur p :
rugby adapté¢ 34 +£5 14+£10 e
(2018) (n = 10) la scapula. ergomeétre a deux La cinématique scapulaire a une

vitesses.

grande variabilité inter-participant.
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Années

Référence Participants  Age en FRM Méthodes Essai Conclusion
Variables d’intérét - IRM de Propu1.s1on avec Les Pathologles del e’paule sont en
Merecer et al. _ "2 fauteuil personnel a corrélation avec la présence de
PP (n =33) 37.8+11.2 124+6.1 I’épaule, forces et moments . . .
(2006) - . ) deux vitesses sur forces et moments articulaires
articulaires de 1’épaule. \ . .
ergometre. importants lors de la propulsion.
Etude longitudinale (3 ans).
Mulrov et al Va.riablf:s d’intérét : cguple La force des muscles adducteurs de
Y " PP(n=223) 34.7+93 93+6.2 grtlculqlre maximal, distance - I’épaule est un prédicteur de
(2015) journaliére parcourue, nombre de douleurs.
transfert et heures de pratiques
sportives auto-déclarés.
Usagers a Propulsion avec Diminuer la cadence semble avoir le
Rankin et al. diagnostique Variables d’intérét : puissance fauteuil personnel sur plus d’effet pour réduire la fatigue et
- 33.12+£8.1 17.2+13.1 . . .
(2012) variable musculaire. un tapis roulant sous donc le risque de blessure et de
(n=13) contraintes variables. douleurs.
Variables d’intérét : moyenne et
Usagers a variabilité inter-cycle de la force de Propulsion avec , .
Rice et al diagnostique poussée, du taux de hausse maximale fauteuil personnel a La présence de douleurs diminue le
’ ; 24.7+10.0 14.1 £ 8.8 ’ s .. coefficient de variabilité de la force
(2014) variable de cette force, de I’angle de contact,  trois vitesses sur et du temps de poussée
(n=26) de la cadence et du temps de ergometre. p p ’
poussée.
Etude longitudinale (durant et 1 an Le groupe TP aya1t un risque de
. 1T eyes s douleurs 2.2 fois plus élevé que PP.
Van 599% PP ot 03la aprés la fin de la réhabilitation).
0 .\ ye 17 .
Drongelen et TP (n=169) - premiere Variables d’intérét : test musculaire, E;Zg?ﬁ?g&gﬁef;ﬁ? 15:}22‘;;;1?
al. (2006) seance. mesure de 1’indépendance

fonctionnelle (MIF).

reliées a la douleur du membre
supérieur.
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Années

Référence Participants  Age en FRM Méthodes Essai Conclusion
La faiblesse des adducteurs de
I’épaule, ’augmentation du travail
positif de 1’épaule en phase de
- o récupération, la diminution du
Etude longitudinale (3 ans) travail négatif de 1’épaule en phase
Variables d’intérét : Flexion du tronc ) de poussée et I’extension du tronc
Walford et al. et cinématique thoraco-humérale, Propulsion avec sont des prédicteurs de la douleur de
(2019) PP (n=102) 36.2+9.6 9.5+6.5 cinétique de la roue, paramétres fauteuil personnel sur Iépaule.

spatio-temporels de la propulsion,
cinétique articulaire, travail de
I’épaule.

ergometre.

En présence de douleurs, la
variabilité relative de I’angle de
contact et du moment d’abduction
en phase de poussée est plus grande,
mais plus petite pour la moyenne de
la force radiale.

Note : FRM (Fauteuil roulant manuel), PP (participants paraplégiques), TP (participants tétraplégiques)
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1.3 Modélisation numérique

Afin d’accomplir une tiche motrice quelconque, le systéeme musculo-squelettique
transformera 1’énergie chimique en énergie mécanique. Pour cela et sous le contrdle du
systéme nerveux, le muscle générera des contractions musculaires qui seront transmises par
les tendons pour articuler le squelette. Les amplitudes des forces musculaires et moments
articulaires dépendront des propriétés intrinseques des muscles. Afin d’étre conscient des
possibilités et limites de la modélisation du complexe de I’épaule, il est important de bien
comprendre son fonctionnement musculo-squelettique. Ce chapitre présentera brievement le
comportement du systeme musculo-squelettique (section 1.3.1) ainsi que deux approches
pour le modéliser (sections 1.3.2 et 1.3.3) avant de conclure sur I’intérét de leur couplage
(section 1.3.4) pour obtenir une compréhension plus exhaustive de la mobilité humaine et

ses potentiels pathomécanismes.

1.3.1 De P’excitation neurale au mouvement articulaire

Cette description est basée sur le livre en acces libre Anatomy and Phyiology (Betts
et al., 2013).

Le muscle squelettique est I’'unité motrice du mouvement humain. Il peut générer un
mouvement ou s’y opposer. Sa contraction transforme 1’énergie recue sous la forme
d’adénosine triphosphates (ATP) en contractions musculaires et pertes calorifiques. Chaque
muscle est constitué¢ d’un ensemble de tissus : fibres musculaires, vaisseaux sanguins, nerfs
et tissu conjonctif (Figure 10). Ce dernier se structure pour encloisonner le muscle en entier
(épimysium), ses fascicules (périmysium) et ses fibres (endomysium). Ces structures
conjonctives, tres riches en collagéne, permettent la transmission de forces entre les fibres,
les fascicules et les muscles adjacents. Elle se fondent aussi dans le fascia ou le tendon ce

qui permet de transmettre les forces générées par la contraction des fibres musculaires.

Le muscle est compartimenté en fascicules, qui sont eux-mémes divisés en fibres
musculaires. Les directions des fibres modifient I’amplitude de force qu’un muscle peut
générer, ainsi que la déformation qu’il pourra subir. C’est a cause de 1’effet de la direction
des faisceaux qu’on distinguera 1’aire de la section anatomique (Anatomical Cross-Section
Area, ACSA) d’un muscle de celle de sa section physiologique (Physiological Cross-Section
Area, PCSA) (Zajac, 1992). La section anatomique est définie par rapport a la géométrie du
muscle, tandis que la section physiologique sera définie comme la section orthogonale a la
direction des fibres musculaires. La PCSA est proportionnelle a la force maximale que peut
générer le muscle (Haxton, 1944). Si un muscle est penné, un angle de pennation est défini
entre la ACSA et la PSCA (Figure 11). Comme la PCSA devient plus grande sur ce type de
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muscles, la force qu’ils pourront générer sera plus grande. Donc, plus I’angle de pennation

est grand, plus un muscle sera physiologiquement apte a générer une large force musculaire.

Périmysium Fascicule

Fibre musculaire

Muscle
squelettique

Tendon:

Os

Actine

Myosine

Ligne Z
Pont actine- —

Sarcomere

Figure 10. Structure du muscle squelettique. Version modifiée de ’'image en
anglais soumise a la licence CC BY-SA-NC.

o
7A acsa AR ACsA
\ PCSA

Unipennate Bipennate

Figure 11. La différence entre I'aire de la section anatomique (ACSA) et celle
de la section physiologique (PCSA) pour un muscle penné (a gauche) et bipenné
(a droite). Figure extraite de (Dries et al., 2017) avec la permission de 1’éditeur.
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Les fibres sont des cellules poly-nucléiques avec une membrane (sarcolemme) et un
cytoplasme (sarcoplasme). Chaque fibre est reliée au systéme nerveux au niveau de la
jonction neuromusculaire. Les fibres qui sont reliées au méme motoneurone constitue une
unité motrice. Elles contiennent un réseau complexe de cavités (réticulum sarcoplasmique)
dans lequel des ions de calcium Ca®" sont mis en réserve. Ce réseau englobe des myofibrilles
qui sont formées par une combinaison en série de sarcomeres qui représentent les unités
contractiles du muscle. C’est cet agencement qui donne au muscle squelettique son aspect
strié.

Chaque sarcomére a une longueur d’environ 2 pum (Gordon et al., 1966). Il est
délimité par des disques protéiques denses appelés les lignes Z (Figure 10). Sur ces structures
s’attachent des filaments de protéines fins (actine) de forme hélicoidale, sur lesquels
s’attachent des molécules de tropomyosine et des complexes de troponine. Chaque complexe

de troponine inclut trois sous-unités :
- Latroponine-C qui posséde des sites sur lesquels des ions Ca®" peuvent se fixer.

- Latroponine-I qui inhibe la création des liaisons entre 1’actine et la myosine en présence

de tropomyosine. De ce fait, elle amorce la décontraction musculaire.

- La troponine-T qui est liée a la tropomyosine et est donc responsable de la position de

cette derniére sur le filament d’actine.

La titine est une autre protéine ¢lastique qui s’étend de la ligne Z a la ligne M du
sarcomere. Elle permet de moduler la raideur de celui-ci (Shalabi et al., 2017), ce qui fait
d’elle la principale source de force passive dans le sarcomére (Bartoo et al., 1997). Comme
elle a des fixations et interactions avec plusieurs de ses protéines, elle assure sa stabilité
mécanique. Enfin, le dernier type de filaments de protéines dans le sarcomere est le filament

épais (myosine), caractérisé par sa forme allongée avec des tétes en excroissance.

A 1’état de repos, la tropomyosine est liée au complexe de troponines, ce qui cache
les sites de liaisons de myosine sur 1’actine. La myosine, quant a elle, est couplée a des
molécules de phosphate inorganique (P7) et d’adénosine diphosphate (4DP). La contraction
de la fibre musculaire commence par ’arrivée d’une excitation neurale au niveau de la
jonction neuromusculaire. Cette excitation déclenchera la propagation d’un potentiel
d’action dans le sarcolemme, ce qui provoque la libération du Ca** au niveau du réticulum
sarcoplasmique. Ces ions se liant a la troponine-C qui déplace la tropomyosine, ce qui libére
les zones de fixation de la myosine sur I’actine. La myosine s’attache a 1’actine (Figure 12).
En libérant Pi, la liaison actine-myosine devient plus forte, ce qui induit la rotation de la téte
de myosine vers le centre du sarcomere tout en tirant I’actine avec elle sur une distance
d’environ 10 nm vers la ligne M. L’4ADP est alors aussi libéré. En présence d’ATP, la téte

de myosine se lie avec celui-ci, ce qui la détache de I’actine. L’ ATP est alors hydrolysée en
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ADP et Pi. Cette hydrolyse libere de I’énergie qui permet de redéplacer la téte de myosine
en position armée et de la rendre disponible encore une fois pour se lier a I’actine. Avec une
présence continue d’ions Ca?" et d’ATP, ce cycle peut se répéter. La relaxation du muscle
commence aussi au niveau neural. A I’arrét du potentiel d’action, la concentration de Ca®"
dans le sarcoplasme diminue. Les zones d’insertion de myosine sur ’actine sont alors

emprisonnées sous la tropomyosine. Le muscle diminue sa tension.

Calcium
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Figure 12. Cycle de création de ponts actine-myosine lors de la contraction
musculaire. Photo soumise a la licence CC BY-SA.
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La force musculaire maximale que peut générer un muscle dépend du nombre de
myofibrilles et sarcomeéres dans une fibre musculaire. Cependant, la tension que peut
développer un muscle en contraction dépendra du nombre d’unités motrices recrutées et de

leurs fréquences de stimulation, ainsi que de la longueur du sarcomere :

- Le recrutement des unités motrices dépend de leur taille. Les unités larges
permettent des mouvements puissants, tandis que les plus petites assurent un controle fin de
la motricité. Pour une contraction donnée, le recrutement des unités motrices commence par
les petites qui génereront de faibles tensions musculaires avant d’inclure des unités plus

grandes qui peuvent étre jusqu’a 50 fois plus fortes.

- Un potentiel d’action génére une contraction de 1’unité motrice. Cette contraction
commence apres une période de latence, pendant laquelle le potentiel d’action se propage et
le Ca®" est libéré dans le sarcolemme. Le sarcomére commence alors la phase de contraction
ou il augmente la tension qu’il génére avant de commencer a se relacher. Avec 1’excitation
répétée de I’unité motrice, les fibres restent contractées plus longtemps. En effet, la nouvelle
stimulation arrive avant que le sarcomeére ne puisse revenir a son €tat de repos. Ainsi, la
tension liée a la nouvelle stimulation se rajoute a celle relative a la stimulation initiale.
Concrétement, avec la nouvelle stimulation, la concentration des ions Ca®" augmente dans
le sarcolemme, ce qui permet a plus de sarcoméres de se contracter. En augmentant la
fréquence de stimulation des unités motrices, la fibre augmente sa tension jusqu’a saturation
des troponines C avec le Ca?*, ce qui lui permet de contracter tous ses sarcoméres. Cet état
de contraction maximale correspond au plateau tétanique qui indique la contraction

maximale que peut développer une unité motrice.

- Comme les ponts actine-myosine ne peuvent se former que sur des zones de
superposition des filaments actine et myosine, la tension du sarcomere est proportionnelle
au degré de chevauchement entre les filaments (Gordon et al., 1966). Au repos, le
recouvrement est a son maximum. Ainsi, le sarcomeére produit sa tension maximale entre 80
et 120 % de sa longueur au repos. Pour des configurations plus longues du sarcomere, sa
tension diminue car le nombre de ponts possibles est réduit (Figure 13). Cependant, le
chevauchement actine-myosine ne permet pas d’expliquer la diminution de la force sur le
bras ascendant. Récemment, Rockenfeller et al. (2022) ont utilis¢ un modele numérique du
sarcomere pour expliquer cette diminution de force par 1’espacement inter-filaments. En
effet, un sarcomére plus court a une section plus large, ce qui augmente I’espace entre
I’actine et la myosine, diminuant les forces €lectrostatiques entre les filaments et donc leur
capacité a générer des ponts. Cette conclusion n’a pas été validée expérimentalement.
Cependant, il a été observé que la diminution de la section du sarcomére augmentait la
sensibilité de la tension a la concentration de Ca** (Godt and Maughan, 1981), ce qui
soutiendrait les résultats de la simulation de Rockenfeller et al. (2022).
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Figure 13 Relation force-longueur du sarcomere. Figure extraite de (Rassier et
al., 1999) avec la permission de 1’éditeur.

I1 est a noter que les courbes force-longueur du sarcomeére ne représentent pas les
résultats d’expérimentations dynamiques : c’est-a-dire qu’une condition expérimentale
fournit un point sur la courbe. Cette observation est trés généralement oublié et la courbe est
représentée comme une fonction continue dans le temps et la longueur, causant des erreurs
d’interprétation (Rassier et al., 1999). En effet, si la relation était continue, la diminution de
la force avec la longueur indiquerait que la fibre devient moins rigide avec son élongation
sur le bras descendant de la courbe. Cependant, plusieurs études expérimentales ont observé
que la fibre, étirée sur le bras descendant, devenait plus raide (Edman et al., 1978; Edman,
2012). Des observations similaires ont été faites sur sarcomere isolé (Leonard et al., 2010;
Minozzo et al., 2013), ce qui démontre que ces résultats ne sont pas forcément ou uniquement
liés au tissu conjonctif de la fibre, ni a la non-uniformité des longueurs des sarcomeres sur
une fibre. Cette augmentation de la raideur semble €tre maintenue jusqu’a la désactivation

du sarcomeére.

Méme si la théorie des ponts actine-myosine est acceptée dans la communauté

scientifique, plusieurs observations expérimentales ne peuvent y trouver leurs explications :

Les tensions du muscle et du sarcomere actifs tendus sont supérieures aux prédictions
de la courbe force-longueur (Edman et al., 1982) et méme a la force isométrique
maximale (Leonard et al., 2010).

L’amplitude des forces passives du sarcomere et muscle tendu augmente avec leur

étirement (Herzog and Leonard, 2002; Rassier, 2017) et dépend de la concentration du Ca?".

- Pour des contractions sous-maximales, le plateau de la courbe force-longueur se produit

a des longueurs plus ¢€levées.
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La titine semble expliquer plusieurs de ces observations. En effet, sa raideur dépend
du niveau d’activation (concentration en Ca>") (Labeit et al., 2003) et de la longueur du
sarcomere, ce qui explique 1’augmentation des amplitudes de forces passives et actives. La
sensibilité au calcium, quant a elle, pourrait expliquer la position du plateau de la courbe
force-longueur pour des contractions sous-maximales. En effet, les fibres musculaires
deviennent plus sensibles au Ca>" quand le sarcomére est plus long (Konhilas et al., 2002).
Pour une méme concentration de Ca?*, la probabilité que le calcium se trouve proche d’une
zone d’activation de la troponine-C est plus grande pour un sarcomere tendu, car sa section
est plus petite. Ainsi, un muscle en contraction sous-maximale pourra former plus de ponts
actine-myosine, quand il est plus étiré. Ce processus a été démontré par simulation
numérique (Rockenfeller and Giinther, 2018) mais reste a confirmer par observation

expérimentale directe.

La relation force-longueur au niveau du muscle est largement similaire a celle
obtenue pour un sarcomere. Winters et al. (2011) ont conclu que modéliser le muscle comme
un sarcomere mis a 1’échelle fournit des résultats cohérents avec les mesures expérimentales.
La courbe force-longueur du muscle est cependant plus lisse ; étant donné qu’au repos, ce
dernier contient des sarcomeres a longueurs variables (Adkins et al., 2022; Moo et al., 2016).
Cette variabilité augmente avec la contraction (Moo et al., 2017) avant de commencer a
diminuer avec la durée de 1’activation (Moo and Herzog, 2020). Cependant, ces résultats
sont issus de mesures ex-vivo. Il n’est donc pas clair si la variabilité de longueurs interagit
avec celle du recrutement des unités motrices. Enfin, comme le tissu conjonctif encloisonne
les myofibrilles, les déformations des sarcoméres vont induire des contraintes au niveau de
ce tissu passif. Un équilibre mécanique se créera ce qui influencera indirectement la force

active générée par les sarcomeres.

Si la contraction des fibres musculaires définit la tension active de celles-ci, la
structure du muscle détermine ses propriétés mécaniques, ce qui influencera la force qu’il
pourra générer. Comme le muscle est constitué de 76 % d’eau (Lorenzo et al., 2019), il est
quasi-incompressible et maintient un volume quasi-constant (Baskin and Paolini, 1967). En
conséquence, la contraction musculaire sera accompagnée de forces transverses. Compte-
tenu des grandes déformations réversibles des muscles selon les différentes directions
préférentielles des fibres, le muscle a un comportement hyper-¢élastique transversalement
isotrope. Aussi, le muscle, comme plusieurs tissus biologiques, présente des propriétés de
viscoélasticité (Ryan et al., 2010; Silver and Landis, 2008; Van Loocke et al., 2008). Enfin,
le muscle sain maintient toujours un tonus musculaire, c’est-a-dire qu’il est minimalement
contracté. Cette contraction permet de stabiliser les articulations et de maintenir la posture.
La diminution d’innervations dans le muscle cause une hypotonie reconnaissable par un

aspect plus flasque du muscle. Tandis que, I’hypertonie, c¢’est-a-dire un tonus musculaire
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excessif, est observée chez des personnes atteintes de la maladie de Parkinson ou de

spasticité musculaire, telles que les blessées médullaires.

I1 est a noter que le muscle squelettique est trés similaire au muscle cardiaque. Leurs
contractions sont issues de celles du sarcomeére et reposent sur la création des ponts actine-
myosine. Cependant, ils ont quelques différences qui leur permettent d’avoir un
fonctionnement spécialisé. En effet, la contraction du muscle squelettique est plus courte que
celle du muscle cardiaque (Adams and Schwartz, 1980). Elle est aussi plus sensible a la
concentration de Ca?" (Konhilas et al., 2002). Enfin, le muscle cardiaque régule sa
contraction au niveau cellulaire, ce qui le rend plus sensible au nombre de liaison entre la
troponine-C et le Ca>" ainsi qu’a la longueur du sarcomére (Gordon et al., 2001). Le muscle
squelettique, quant a lui, peut aussi moduler sa force par le nombre d’unité motrice recrutées
et leur fréquence d’excitation, ce qui lui permet de faire varier la force générée selon le

mouvement voulu.

Malgré la complexit¢ du muscle et de ses mécanismes d’activation, plusieurs
techniques de modé¢lisation ont été implémentées pour comprendre son role dans le
fonctionnement du systeme musculosquelettique. La premieére de ces méthodes est

I’approche par multi-corps rigides.

1.3.2 Modélisation multi-corps rigides

1.3.2.1 Principes de modélisation

Les modeles multi-corps rigides présentent le systéme ostéo-articulaire comme des
chaines poly-articulées de segments indéformables. Chaque segment a des parametres
inertiels fixes (masse, inertie, position du centre de masse) et un référentiel qui lui est propre.
Les liaisons cinématiques entre les différents référentiels définissent le nombre de degrés de
liberté. Le choix des liaisons permettra de représenter d’une maniere plus ou moins fidele
les articulations humaines. Comme I’articulation gléno-humérale a une congruence minime,
la translation de la téte humérale sur la glénoide peut atteindre 12.4 mm en abduction
maximale (Dal Maso et al., 2014). Mod¢liser cette articulation sans contrainte cinématique
(six degrés de liberté) semble étre plus physiologique. Cependant, cette approche pose
plusieurs défis numériques. Comme la translation de la téte humérale reste tout de méme
inférieure a 2.2mm en propulsion en fauteuil roulant chez des sujets
paraplégiques (Mozingo et al., 2022), le choix de contraindre I’articulation gléno-humérale
a une liaison sphérique (trois degrés de liberté) semble judicieux. Les articulations acromio-
claviculaire et sterno-claviculaire sont modélisées comme des liaisons sphériques, ce qui est
cohérent avec leur mobilité. Cependant, sans méthodes invasives ou par imagerie médicale,

1l est difficile d’obtenir la rotation axiale de la clavicule. En abduction, cette rotation n’est
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significativement différente de sa valeur a 0° qu’a partir de 60° d’¢lévation (Sahara et al.,
2007). Comme en propulsion, le membre supérieur reste en dessous de ce niveau d’élévation,
on pourrait se permettre de bloquer la rotation axiale de I’articulation sterno-claviculaire.
Enfin, ’articulation scapulo-thoracique n’est soit pas modélisée (chaine cinématique en
boucle ouverte) ou elle est contrainte en imposant un contact entre la scapula et la cage
thoracique (en boucle fermée). Sans géométrie osseuse sujet-spécifique, cette contrainte est
trés souvent modélisée comme un contact entre un point et une ellipsoide (Michaud et al.,
2017). Outre la complexité numérique additionnelle, cette méthode a principalement été
implémentée chez des sujets sains en position debout. La posture des usagers de fauteuils
roulants est influencée par 1’assise, le dossier, 1’orientation de leur pelvis, leur pathologie et
leurs limitations neuromusculaires (Alkhateeb et al., 2021; Amsters and Nitz, 2006; Cloud
et al., 2017; Roussouly and Pinheiro-Franco, 2011). De ce fait, ils développent souvent des
scolioses qui modifient la morphologie de leur tronc. Il n’est pas clair si cette variabilité de
posture influencera les résultats de la méthode par boucle fermée. Enfin, comme les
approches par boucle ouverte et fermée donnent des résultats cinématiques comparables pour
des angles d’¢lévation faible du bras chez une population saine (Michaud et al., 2017), nous

avons décidé de garder un modéele avec une chaine cinématique ouverte.

Dans les modéles multi-corps rigides, les muscles sont simplifiés par des lignes
d’action qui agissent sur les segments sur lesquels ils s’inserent. Plusieurs lignes d’actions
peuvent étre utilisées pour un méme muscle afin de simuler de larges zones d’insertion, des
muscles a plusieurs chefs et/ou qui s’inserent sur plusieurs segments. Modéliser un muscle
par des lignes d’actions diminue le colit numérique du modele. Cependant, comme la force
du muscle dépend de sa longueur (section 1.3.1), sa trajectoire devient un parametre critique
pour sa modélisation. Des points de passage ou des objets de contournement (Garner and
Pandy, 2000) sont alors définis pour guider la ligne d’action lors du mouvement. Cependant,
il est difficile de trouver des points de passage ou des objets de contournement qui restent
valides quel que soit la configuration cinématique du modele. Aussi, pour valider ces objets
de contournement, la trajectoire du groupe musculo-tendineux est comparée a des mesures
cadavériques ou a des données d’imagerie médicale, sauf que celles-ci se limitent
généralement a des mouvements de base (Holzbaur et al., 2005). Ainsi, la validation des
trajectoires musculaires reste partielle. Si des méthodes par optimisation ont essayé de
prédire ces trajectoires en détectant le contact entre la ligne d’action et la géométrie osseuse
(Favre et al., 2010), le colit numérique de cette optimisation annule I’avantage numérique de
la modélisation multi-corps rigide. Afin d’éviter de devoir valider le modele multi-corps
rigide, nous avons décidé d’utiliser un modele de la littérature. Les modeles classiquement
utilisés sont implémentés sur deux plateformes : AnyBody™ (Damsgaard et al., 2006) et
Opensim (Delp et al., 2007; Seth et al., 2018). Comme Opensim est un logiciel libre d’acces,
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dont les codes sont accessibles et modifiables, nous avons opté pour son utilisation dans le

cadre de cette thése.

La modélisation par multi-corps rigides permet de calculer ou prédire des quantités
biomécaniques qui ne sont pas accessibles in-vivo. Généralement, le but est de relier la
cinématique d’un mouvement aux forces musculaires. Pour ce faire, deux approches
numériques sont possibles : directe ou inverse (Figure 14). L’approche directe est souvent
associée a de l’optimisation dynamique, ou une fonction-objectif est minimisée sur
I’ensemble des instants tout en respectant la dynamique du systéme étudié. De ce fait, I’'un
de ses plus grand inconvénients est sa complexité numérique (Pandy, 2001) qui meéne a des
temps de calculs conséquents. Aussi, de par les intégrations numériques successives mises
en jeu, la cinématique en sortie de cette méthode peut étre tres différente du résultat attendu
(van der Helm, 1994). Cette approche est aussi en partie limitée par le nombre d’excitations
musculaires expérimentales accessibles, et les erreurs associées a leurs mesures et
traitements (Farina and Negro, 2012; Sartori et al., 2014).

L’approche inverse reste plus fréquemment implémentée pour sa facilité. Cependant,
elle fait face au probléme de redondance musculaire : un nombre d’actionneurs (muscles)
supérieur au nombre de degrés de liberté des articulations. La technique la plus courante
pour résoudre cette redondance est d’émettre une hypothese spécifique sur la stratégie de
controle moteur et de générer les contributions musculaires aux couples articulaires en
utilisant un algorithme d’optimisation statique qui satisfait la dite stratégie (Prilutsky and
Zatsiorsky, 2002). L’ optimisation est dite statique car la fonction-objectif qui exprime cette
stratégie est minimisée a chaque instant indépendamment des instants qui le suivent ou
précedent. Comme le schéma d’activation est important pour la stabilité gléno-humérale, le
choix de cette stratégie devient particulierement critique pour la modélisation de 1’épaule.
Dans la littérature, 1’optimisation statique a suppos€ la minimisation de la contrainte des
muscles (Charlton and Johnson, 2006; Karlsson and Peterson, 1992; van der Helm, 1994),
de leur activation (Ambrdsio et al., 2011; Delp et al., 2007), de leur énergie métabolique
(Martins et al., 2015; Praagman et al., 2006) ou encore de la fatigue (Dul et al., 1984). Cette
approche suppose implicitement que le systeme neuro-musculo-squelettique incarne une
solution optimale dont la stratégie d’optimisation est complétement, ou du moins
principalement, due a la contrainte choisie. Cependant, un systéme aussi complexe que le
systéme nerveux semble opter pour des solutions sous-optimales robustes plutét que pour
I’approche optimale (Loeb, 2012).
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Figure 14. Schéma de I'analyse par multi-corps rigides en dynamique directe
(a) et dynamique inverse (b).

Des approches hybrides sont également apparues. Par exemple, le Computed muscle
control (CMC) associe I’optimisation statique a la dynamique directe pour contraindre cette
derniére a converger vers une cinématique cohérente avec la cinématique expérimentale
(Thelen and Anderson, 2006). Le CMC a I’avantage d’étre rapide. Cependant, il est
particuliérement sensible aux parametres inertiels du modéle (Wesseling et al., 2014). Aussi,
comme il repose sur I’optimisation statique par moindres-activations, ses résultats risquent
fortement de sous-estimer I’action des muscles antagonistes de I’articulation gléno-humérale
(Kian et al., 2019). Ceci peut s’expliquer par le fait que les muscles antagonistes s’opposent
au mouvement. Comme 1’algorithme cherche a minimiser les activations musculaires, il aura
tendance a diminuer leur activation pour éviter d’augmenter 1’activation des muscles
agonistes afin de générer les couples articulaires nécessaires au mouvement. Sagl et al.
(2019) ont implémenté une approche directe assistée par des contraintes a suivre des forces
externes et a maintenir la stabilit¢ gléno-humérale. Nous nous attendons a ce que cette
approche soit sensible a la direction et position de la force externe, des parametres qui seront

inévitablement inexacts dans le cas de forces appliquées sur une main supposée rigide. Aussi,
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contraindre le modéle a maintenir la stabilité gléno-humérale ne permet pas d’étudier des

populations pathologiques.

Une autre famille de méthodes hybrides s’intéresse a 1’utilisation des données
d’excitations musculaires expérimentales, c’est-a-dire les données d’électromyographie
(EMG), pour prédire les forces musculaires et couples articulaires. Sepulveda et al. (1993)
ont implémenté un réseau de neurones artificiels pour relier ’EMG aux couples et angles
articulaires. Cependant, cette méthode ne permet pas d’exprimer le processus neuro-
musculo-squelettique sous-jacent. Aussi, comme c’est une approche basée sur
I’apprentissage, elle ne peut étre implémentée pour des populations ou des taches différentes
de celles incluses dans la base de données utilisée pour entrainer le réseau. Les méthodes
pilotées par EMG (EMG-driven) sont des méthodes qui prédisent les couples articulaires a
partir des excitations musculaires en modélisant les processus d’activation et de contraction
(Kian et al., 2019; Langenderfer et al., 2005; Lloyd and Besier, 2003; Nikooyan et al., 2012;
Pauetal.,2012; Sartori et al., 2012). Ce sont des méthodes en boucle ouverte qui vont utiliser
les données EMG en entrée du modeéle. Comme mentionné précédemment, a cause de
I’erreur reliée a la mesure et au traitement des EMGs, I’implémentation de ces derniers dans
une méthode en boucle ouverte générera trés probablement des erreurs dans 1’estimation des
couples articulaires. Aussi, I’implémentation d’une approche EMG-driven nécessite d’avoir
acces a ’EMG de tous les muscles qui agissent sur D’articulation étudiée. En effet, sans
mesure des EMGs des muscles profonds, les prédictions des couples articulaires seront
négativement impactées (Sartori et al., 2014). Pour pallier ces limitations, les approches
assistées par EMG sont apparues. Elles ont été regroupés dans une boite a outils : Calibrated
EMG-Informed Neuromusculoskeletal Modelling Toolbox (Pizzolato et al., 2015). Ces
approches implémentent une boucle fermée pour synthétiser les signaux EMGs non-mesurés
et ajuster ceux qui le sont. Cette boucle permet de suivre les couples articulaires et les
données EMGs expérimentales (Figure 15). Ces approches implémentées pour 1’é¢tude du
membre inférieur ont permis de prédire des couples articulaires similaires aux couples issus
de la dynamique inverse. L’utilisation de ce type d’approches dans 1’étude de 1’épaule
permettrait de mieux comprendre comment le systéme neuro-musculo-squelettique assure la
stabilit¢ gléno-humérale. Aussi, les approches assistées par EMG tiennent compte des
variations des patrons des excitations musculaires entre les individus et les différentes taches.
De ce fait, elles peuvent, & un certain point, tenir compte du fait que la stratégie du
mouvement n’est pas forcément la stratégie optimale. Cependant, une des principales limites
de ces modeles est leur besoin de calibrer les paramétres neuro-musculo-squelettiques pour

chaque individu afin de fournir de bons résultats.
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Figure 15 Schéma de I'approche assistée par EMG. Figure extraite de (Pizzolato
et al., 2015) sous la licence CC BY-NC-ND.

Quel que soit le schéma d’analyse choisi par modeles multi-corps rigides, les modeles
neuro-musculo-squelettiques permettent de relier les couples articulaires aux excitations
musculaires en passant par plusieurs équations qui mettent en jeu plusieurs parameétres. Pour
relier le couple articulaire a la force musculaire, la notion de bras de levier est utilisée. Celle-
ci exprime la capacité du muscle a générer un moment de rotation autour d’une articulation
donnée (Sherman et al., 2013). Les muscles avec de larges bras de levier sont les principaux
actuateurs de I’articulation, tandis que ceux avec de petits bras de leviers agissent plus
comme des stabilisateurs. En simulation, les bras de leviers sont prédits par méthode
d’excursion des tendons. Brieévement, cette méthode se base sur le principe de conservation
d’énergie mécanique. Pour un systéme muscle-tendon-articulation, le travail d’un muscle est
¢égal au travail de I’articulation. La variation de la longueur du groupe muscle-tendon [ est
alors reliée a la variation de I’angle de Iarticulation 6, et le bras de levier peut s’exprimer

sous la forme :

al

T:%

(1.1)

Le bras de levier dépendra de la morphologie et I’anthropométrie de 1’individu. Le
calcul de bras de levier est un sujet complexe mais qui ne fait pas 1’objet de cette thése. Ainsi,
en supposant que les bras de levier sont accessibles, le passage de la force musculaire au
couple articulaire est immédiat. Cependant, I’estimation de la force musculaire a partir de

I’excitation est plus complexe, et sera détaillé dans les sous-sections suivantes.
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1.3.2.2 De l’excitation a la force musculaire

Pour modéliser ce qui se passe au niveau du muscle, de I’arrivée du stimulus neural
jusqu’a I’apparition de la force musculaire, on identifie deux grandes étapes : la dynamique
d’activation qui exprime le passage de 1’excitation a I’activité musculaire et la dynamique

de contraction qui exprime la relation entre I’activation et la tension musculaire.

1.3.2.2.1 Dynamique d’activation

La dynamique d’activation permet de tenir compte du couplage entre 1’excitation et
’activation, c’est-a-dire la cinétique associée a I’arrivée du Ca®* dans le sarcolemme, sa
diffusion et sa fixation sur les protéines (Ebashi and Endo, 1968; Hill et al., 1975). Ce

processus est approximé par une équation différentielle du premier ordre (Zajac, 1989) :

1

du(®) | [ ! e(t) (1.2)

= (8+ = B)e®)].u®) =

Tact Tact

avec u(t) I’état d’activation, e(t) I’excitation musculaire, 7,.; le temps nécessaire pour le

couplage entre 1’excitation et la contraction et f une constante telle que 0 < 8 < 1.

Pour une excitation maximale du muscle, la constante de temps de cette équation est
Tact> tandis que pour un muscle désactivé, elle est de 7,.:/f. L activation est donc plus
rapide que la désactivation. En effet, expérimentalement, le temps d’activation est de I’ordre
de 10-20 ms, tandis que le temps de désactivation est autour de 40-50 ms (Cavanagh and
Komi, 1979; Go et al., 2018; Thelen, 2003). Il est important de noter que le temps
d’activation peut étre plus long quand le muscle est antagoniste (David et al., 2000). Pour
des excitations discretes, modéliser la réponse du muscle a une contraction en impulsion
offre des résultats meilleurs que I’intégration de 1’équation (1.2) par méthode numérique
(Buchanan et al., 2004). Cette réponse est similaire a celle d’un systeme différentiel du
second-ordre en amortissement critique (Milner-Brown et al., 1973). Celui-ci peut étre

discrétisé par différences en arriere :

u() =ae(t—d)—pBult—1)— B, u(t—2) (1.3)

avec d le retard électromécanique, a le coefficient de gain, et §; et 5, les coefficients de
récursivité du filtre. Pour assurer la stabilité¢ et 1’amortissement critique du filtre, les

coefficients doivent respecter les critéres suivants :
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B1=C1+C, N By =0C1.C (1.4)

ICil<1n|Cl<1 (1.5)

Enfin, pour assurer un gain unitaire du filtre : « — f; — f, = 1. Avec cette relation
supplémentaire, la connaissance de d, C; et C, est suffisante pour caractériser le filtre et donc
relier I’excitation musculaire a 1’état d’activation. Ce dernier n’est généralement pas
linéairement proportionnel a 1’activation musculaire. En effet, on mesure 1’excitation
¢lectrique pour le muscle et non I’unité motrice. Le recrutement des unités motrices se fait
selon leur dimension. La somme des états d’activation de ces unités n’augmente donc pas
forcément linéairement ’activation du muscle. La relation qui relie 1’état d’activation a
I’activation varie selon le muscle (Woods and Bigland-Ritchie, 1983). Deux approches sont
possibles pour exprimer cette non-linéarit¢é. La premiére se base sur une fonction
exponentielle (Manal et al., 2002) :

eAu(t) -1

“®)=—F 1 (10

avec a ’activation musculaire, et A le coefficient de non-linéarité qui varie sur I’espace
[—3,0[ (Figure 16).

0.75

0.25

Activation musculaire [0-1]
=]
)]

0 025 05 075 1
Etat d'activation [0-1]

Figure 16 Non-linéarit¢ entre 1'état d'activation et le niveau d'activation
musculaire.
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Cependant, 1’équation (1.6) permet de représenter fidelement les données
physiologiques principalement pour des états d’activation faibles. Manal et Buchanan (2003)
ont proposé une fonction par morceaux pour améliorer les prédictions des activations a partir

des états d’activation sur tout I’espace 0-100 % :

Agee IN(Baceu(t) +1),si0 < u(t) < ug
mu(t) + c, siug <u(t) <1

a(t) = { (1.7)

avec les parametres Qgct, Lact» M €t ¢ des constantes numériques pour moduler la forme de

la courbe.

En imposant la continuité de la fonction et de sa dérivée premiére sur tout 1’espace
des états d’activation, on peut relier ces parametres a un facteur de forme 4 qui varie de 0 a
0.12. Ce facteur de forme exprime la distance entre la valeur de 1’activation expérimentale
pour I’état d’activation u, et sa valeur si la transformation u(t) — a(t) était linéaire. Sans
rentrer dans les détails du calcul, il faut préciser qu’il n’y a pas de solution théorique pour
aqcr et qu’elle est plutot calculée par méthodes itératives. Aussi, comme on n’a pas acces a
des courbes expérimentales de la variation de I’activation musculaire en fonction de
I’excitation pour les muscles de 1’épaule afin de pouvoir définir le point u,, nous avons opté

pour ’utilisation de 1’équation (1.6) afin d’exprimer la transformation u(t) — a(t).

1.3.2.2.2 Dynamique de contraction

Le muscle activé est prét a générer une tension musculaire. Des modeles
physiologiques existent pour prédire cette tension (Huxley, 1958). Cependant, ces modeles
sont complexes et numériquement colteux. Ainsi, leur implémentation dans un modele
multi-corps rigides avec plusieurs muscles n’est pas cohérente avec 1’objectif de ce dernier.
Aussi, comme les unités motrices ne sont ni indépendantes, ni strictement en paralléle ou en
série, utiliser la somme ou la moyenne des résultats d’un segment représentant une unité
motrice a une ligne d’action donnerait des résultats faux (Demieville and Partridge, 1980).
Une approche pour contourner ces obstacles est de passer par un modele phénoménologique,
c’est-a-dire basé sur les observations expérimentales de la réponse musculaire sans pour
autant caractériser le détail des événements physiologiques sous-jacents. Les modéles de
Hill sont des modéeles qui permettent de représenter d’une manieére macroscopique les

relations force-longueur et force-vitesse qui régissent le fonctionnement du muscle.

Le modele de Hill est défini par des composantes contractiles et élastiques (Figure
17). Plusieurs agencements (paralléle et/ou série) de ces composantes sont possibles. La
composante contractile exprime la force générée par la contraction du muscle activé. Cette

force dépend de la longueur du muscle et de sa vitesse de contraction. Les composantes
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¢lastiques représentent les structures passives du muscle. Celles-ci incluent le tissu
conjonctif, le tendon et la titine. 11 est a noter que la relation entre le Ca®" et la titine n’est

pas exprimée.

Composante élastique
en série
Figure 17 Modele de Hill d'une unité muscle-tendon, avec des composantes

¢lastiques en série pour représenter le tendon, et en paralléle pour le reste des
structures passives.

La force de la composante contractile peut étre écrite sous la forme suivante :

F7*(t) :fv(ﬁr;l)-fa(g)-a(t)-an (1.8)

avec f, la relation force-vitesse, f;, la relation force-longueur active, Fj" la force isométrique
maximale du muscle, ¥, la vitesse normalisée de contraction et [, la longueur normalisée

du muscle.

La relation force-longueur active exprime 1’effet de la longueur sur la force générée
par le sarcomere. En effet, de la méme facon qu’il y a une longueur optimale du sarcomeére,
le muscle a aussi une longueur a laquelle il génére sa force isométrique maximale FJ™. 1l est
a noter que les muscles ne produisent généralement pas de force active quand ils sont plus
courts que 50 % ou plus longs que 150 % de leur longueur optimale (Zajac, 1989). La courbe
force-longueur est extraite des données expérimentales. Afin de I’'implémenter facilement
pour plusieurs muscles, elle est généralement normalisée par la longueur optimale du muscle
et sa force isométrique maximale. Ainsi, afin de modéliser tous les muscles de I’épaule, ces
deux parametres doivent étre identifiés. La courbe force-longueur active varie avec
I’activation du muscle. En effet, comme discuté précédemment, il existe une interaction entre
le Ca®" et la longueur du sarcomére, et subséquemment, entre le niveau d’activation et la
longueur du muscle. Ce couplage peut étre inclut dans le modéle en exprimant la longueur

optimale du muscle [}, comme fonction de I’activation et de la longueur optimale pour une
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activation maximale II* (Lloyd and Besier, 2003) par I’équation (1.9). A partir de données

expérimentales, Lloyd et Besier (2003) ont trouvé que cette valeur était généralement autour
de 0.15 (Figure 18).

=1 A1 -a@®) +1) (1.9)

avec A la pente de variation de la longueur optimal avec le niveau d’activation.
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Figure 18. Relation force-longueur de la composante contractile a différents
niveaux d’activation et de la composante ¢élastique en parallele (passive). La
longueur optimale de la fibre varie en fonction du niveau d’activation : pour des
activations sous-maximales, la longueur optimale du muscle est plus grande.
Figure extraite de (Lloyd and Besier, 2003) avec la permission de 1’éditeur.

Quand le muscle est étiré au-dessus de sa longueur optimale, les structures passives
en parallele s’opposent a cette déformation, ce qui est caractérisé par la relation force-
longueur passive du muscle. Lorsque le muscle est raccourci, les forces passives sont
généralement négligées. Ainsi, cette force peut s’exprimer comme fonction exponentielle de

la longueur musculaire normalisée [™ (Buchanan et al., 2004) :

e10(m-1)

BMO) = ——— " (1.10)

Le muscle convertit I’énergie chimique en €nergie mécanique. En s’intéressant a la
thermodynamique de cette transformation, Hill (1938) a observé que la contraction d’un
muscle était accompagnée d’une dissipation de chaleur. En mesurant la chaleur dissipée et
la force de contraction concentrique du muscle, il a établi 1’existence d’une relation force-
vitesse du muscle de forme hyperbolique. Par la suite, des études in-vivo ont trouvé qu’en

contraction excentrique, les muscles généraient des forces supérieures a la force isométrique
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maximale (Alcazar et al., 2019). La variation de la force musculaire est due a la variation de
la vitesse d’attachement et de détachement des ponts actine-myosine avec la vitesse de
contraction (Piazzesi et al., 2007). De ce fait, une vitesse de raccourcissement plus faible
induit des forces musculaires plus grandes pour des contractions concentriques. Tandis qu’en
excentrique, un muscle qui se rallonge rapidement peut générer des forces plus importantes.

Ces observations permettent de définir la relation force-vitesse des muscles squelettiques.

En additionnant les composantes des branches paralléles du modele de Hill (Figure
17), on peut évaluer la force totale du muscle F™. Cette force est égale a la force du tendon

F* en série, et pour un muscle avec un angle de pennation ¢, elle peut s’exprimer comme :

Fr(t) = (B8 + BM(6)) cos(p (1) = FE(t) (1.11)

Le tendon est un ¢lément passif modélisé comme un ressort. Sa force varie donc en

fonction de son allongement € :

O

t
€

t

Ls

(1.12)

avec I* la longueur du tendon et £ la longueur du tendon au repos.

La longueur du tendon au repos influence 1’équilibre musculo-tendineux quand le
tendon génere de la force, d’ou I’importance de 1’identifier pour chaque muscle. Si parfois
le tendon est considéré comme rigide pour simplifier le calcul, cette simplification peut
générer des erreurs sur les forces musculaires allant jusqu’a 20.9 % de la force isométrique
maximale (Millard et al., 2013).

L’¢évaluation des forces musculaires dans un modele multi-corps rigides s’appuie sur
les équations 1.3, 1.6 et 1.11. Celles-ci dépendent fortement de plusieurs parameétres (Figure
19) qui doivent étre choisis pour exprimer la variabilité¢ intermusculaire et celle entre les
individus. Plusieurs études ont essay¢ d’évaluer la sensibilit¢ des forces prédites aux
parametres de la dynamique de contraction. Scovil et Ronsky (2006) ont étudié cette
sensibilité pour le membre inférieur pendant la marche et la course. Ils ont conclu que la
dynamique de contraction était sensible aux parametres du tendon, a la force isométrique
maximale, a la longueur optimale du muscle et a la forme de la courbe force-longueur.
Cependant, elle n’était sensible ni a la force passive de la branche parallele du modele de
Hill ni aux parametres de la courbe force-vitesse. Redl et al. (2007) ont trouvé des résultats
similaires pour la marche. A I’instar de Carbone et al. (2016), ils ont aussi déduit que le
membre inférieur présentait des sensibilités spécifiques au muscle. Ackland et al. (2012) ont
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aussi précisé que la sensibilité des muscles était reliée a leur amplitude de force, ainsi qu’a
la portion de la courbe force-longueur sur laquelle ils opérent. A la différence du membre
inférieur, en flexion, les muscles de 1’épaule et particulierement ceux de la coiffe des
rotateurs, ¢taient plus sensibles a leur longueur optimale et a la force isométrique maximale
(Blache et al., 2019). Comme ces parametres affectent la relation couple-angle articulaire
(Hoy et al., 1990), c’est-a-dire 1’angle auquel un muscle développe sa force maximale ; on
peut s’attendre a ce qu’ils aient un effet sur 1’équilibre scapulo-huméral. Tous ces résultats
pointent vers I’importance de la personnalisation de ces parameétres pour 1’étude du systéme
musculo-squelettique de 1’épaule, et ce particulierement pour I’implémentation d’approches

informées par données électromyographiques.
CletC?2 A P

T Dynamique d'activation T

Couplage Dynamique de

— oo ) » Non-linéarité . —
e gxcitation-contraction u a contraction F
Excitation Ftat L Force
T Activation .
neurale d'activation musculaire

Figure 19. Parametres nécessaires pour évaluer la force d'un muscle a partir de
son excitation. Les parameétres pour chaque étape sont présentés en rouge.

1.3.2.3 Calibration des parameétres neuro-musculo-squelettiques

Un modele générique neuro-musculo-squelettique contient des informations sur les
forces isométriques maximales, les longueurs optimales du muscle et les longueurs du
tendon non-chargé. Ces valeurs proviennent de mesures cadavériques ou d’imagerie
médicale. Cependant, au meilleur des cas, elles représentent 1’individu pour lequel le modele
a ¢ét¢ créé. Une premiere ¢Etape pour les personnaliser est la mise a [’échelle
anthropométrique : si le bras du sujet étudié est n-fois plus grand que le modele générique,
c’est que ses muscles et tendons le sont aussi. Cependant, cette mise a 1’échelle n’est pas
suffisante pour exprimer 1’individualit¢ du systéme musculaire. En effet, Charles et al.
(2019) ont constaté que la force isométrique maximale et la longueur optimale de la fibre
des muscles du membre inférieur ne variaient pas proportionnellement avec
I’anthropométrie. D’ou I’importance d’une étape de calibration numérique pour

personnaliser les paramétres neuro-musculo-squelettiques.

Winby et al. (2008) ont optimisé la longueur optimale du muscle ainsi que la longueur
du tendon déchargé afin de garder la méme relation force-longueur sur le champ de mobilité
du genou entre le modele générique et celui mis a I’échelle. Cette méthode a été développée
par la suite pour inclure plus de muscles et d’articulations du membre inférieur (Modenese
et al., 2016). Afin de pouvoir également calibrer la force isométrique maximale, Garner et

Pandy (2003) ont appliqué une optimisation a deux étapes, pour minimiser la différence entre
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les valeurs simulées et expérimentales des couples articulaires en contraction maximale. La
premicre phase consistait a estimer les activations musculaires. Tandis qu’a la deuxieme
phase, les paramétres musculo-squelettiques étaient optimisés pour garder un profil de force
similaire a son homologue expérimental. Comme la solution de la premiére phase n’est pas
unique, le résultat de la deuxiéme n’est pas fiable. Contournant la premicre phase de
calibration, Lloyd et Besier (2003) ont développé une méthode d’optimisation EMG-driven :
a partir des excitations musculaires expérimentales, les parameétres neuro-musculo-
squelettiques étaient optimisés pour générer des couples articulaires similaires aux couples
expérimentaux du mouvement étudié. Une approche similaire a été appliquée par Barrett et
al. (2007), mais celle-ci minimisait I’erreur de suivi des angles articulaires. L’approche de
Lloyd et Besier (2003) a été reprise dans plusieurs études, ce qui a permis d’évaluer 1’effet
de la forme de la fonction-objectif de I’optimisation. Notamment la calibration simultanée
autour de plusieurs articulations a amélioré les prédictions pour les muscles poly-articulés
(Sartori et al., 2012). Suivre les couples articulaires tout en minimisant I’amplitude maximale
de la force de réaction tibio-fémorale a généré des forces de contact qui se rapprochaient des
forces mesurées expérimentalement par implant instrumenté (Gerus et al., 2013). De
meilleures estimations des forces de contact ont aussi été obtenues en contraignant la

longueur normalisée du muscle dans 1’espace [0.6, 1.2] (Manal and Buchanan, 2013).

Si I’approche de calibration présentée initialement par Lloyd et Besier (2003) semble
prometteuse, il est a noter qu’elle était principalement implémentée pour le membre inférieur
lors de taches qui restent majoritairement dans un plan (marche, course, saut ...). Aussi,
comme la stabilit¢ du membre inférieur sollicite plus les structures passives, il n’est pas clair
comment cette approche de calibration pourrait exprimer le role des muscles de 1’épaule dans
la stabilité gléno-humérale. Cela dit, réussir a calibrer le modéle, et a prédire les forces
musculaires pour des taches complexes de I’épaule, offrira de meilleures perspectives pour
la compréhension de son fonctionnement, surtout en comparaison avec les approches

d’optimisation statique sur modele générique utilisées actuellement.

1.3.2.4 Limites de la modélisation multi-corps rigides

Dans les sous-sections précédentes, nous avons présenté les approches numériques
mettant en jeu des modeles multi-corps rigides. Ces approches mettent en évidence la facilité
d’implémentation de ce type de modele. Ceci a permis de développer une large librairie de
modeles préalablement validés. Cependant, cette facilité d’implémentation vient au prix de

la simplification du corps humain et donc avec des limites.

L’une de ces limites est liée a la modélisation filaire du muscle. Cette approche ne
permet pas de tenir compte de I’impact des forces transversales dans le muscle, ni des forces

générées par les contacts entre les différentes structures (muscle-muscle ou muscle-os).
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Aussi, malgré les objets de contournement ou les points de passage (via-points) utilisés pour
améliorer les trajectoires des lignes d’action, il est difficile d’identifier des conditions de
trajectoires numériquement stables (Aurbach et al., 2020), surtout pour des muscles
relativement complexes ou pour de larges champs de mouvement. La seconde limite de ces
modeles est due a la définition des parameétres inertiels. En effet, ces paramétres, supposés
fixes, n’expriment ni la mobilité de la masse molle lors du mouvement ni I’hétérogénéité du

segment, ce qui cause des erreurs dans les études dynamiques (Pai, 2010).

Aussi, si une large base de données des modeles multi-corps rigides existe, leurs
mises a 1’échelle pour respecter les paramétres anthropométriques des participants restent
problématiques. Ceci est di aux différences liées aux positions des zones d’insertion, aux
objets de contournement, aux diverses formes géométriques du squelette, ainsi qu’aux
différences de distribution des masses liées aux différentes pathologies (Klemt et al., 2019;
Lewis etal., 2019; Winby et al., 2008). Toutes ces différences peuvent largement faire varier

les résultats de I’analyse dynamique (Scheys et al., 2008).

Enfin, si les mod¢les multi-corps rigides permettent d’évaluer la force musculaire, ils
ne permettent pas d’évaluer la distribution de contraintes dans le groupe muscle-tendon,
surtout du fait que la modélisation du muscle suppose que la tension est constante sur toute
sa longueur (Pandy, 1999). Nous avons mentionné précédemment que les usagers de fauteuil
roulant développaient des 1ésions au niveau de I’insertion du tendon supra-épineux dans sa
région articulaire ou interstitielle (Morrow et al., 2014). De telles observations ne peuvent
pas trouver leurs explications dans les modéles multi-corps rigides.

Pour dépasser ces limites, 1’utilisation de modeles tridimensionnels dans le contexte
de la mécanique des milieux continus semble prometteuse. En effet, ceci permettrait
d’exprimer la déformation volumique des muscles et donc la complexité de leurs lignes
d’action ainsi que la variation de I’inertie des segments sur lesquels ils s’inserent. L’étude
du champ de contraintes et déformations permettraient d’évaluer les zones les plus sollicitées
et donc les plus a risque de lésions. Plusieurs méthodes numériques sont possibles (ex.,
volumes finis, différences finies). La méthode des ¢léments-finis est relativement robuste et
précise, ce qui la rend attrayante pour 1’é¢tude des tissus humains qui ont des lois de

comportement complexes.

Conclusion : La modélisation basée sur les multi-corps rigides offre un outil
relativement facile pour estimer les forces musculaires a partir de la cinématique de
mouvement. Cependant, a cause de la redondance musculaire, il est difficile de prédire
des forces physiologiques qui permettraient de comprendre le fonctionnement de [’épaule,
et plus particulierement la stabilitée gléno-humérale. L’utilisation de méthodes
d’optimisation statique, bien que solution possible, ne permet pas d’exprimer
l'individualité des patrons d’activations musculaires, ni le role de la co-contraction dans
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la stabilité gléeno-humérale. Aussi, ['utilisation d’'un modeéle générique ne permet pas
d’exprimer [’individualité des personnes étudiées, encore moins pour des usagers de
fauteuil roulant manuel. Les méthodes informées par EMG semblent offrir une solution
pour ces problemes, encore faut-il les adapter pour [’étude de [’articulation gléno-
humérale. Enfin, comme les modeles multi-corps rigides ne fournissent aucune
information sur la distribution de contraintes dans le muscle, les modeles en éléments-
finis semblent étre un outil intéressant pour compléter [’étude de [’'épaule et ses
pathomécanismes.

1.3.3 Modélisation en éléments-finis

1.3.3.1 Modele éléments-finis du complexe de |’épaule

La modélisation en éléments-finis est une approche pour résoudre les équations
différentielles de la mécanique dans des milieux-continus. L’idée de base est de discrétiser
le modéle mathématique (équations de la dynamique) sur des éléments finis de géométrie
simple. L’assemblage des réponses des ¢léments-finis est supposé alors converger vers la
solution du modele mathématique entier. Dans le cas de I’étude de I’épaule, la résolution de

ces équations devrait permettre de décrire les déformations et contraintes des tissus étudiés.

Le modele éléments-finis est généralement créé a partir de données d’imagerie
médicale (Biichler et al., 2002; Huijing et al., 2011; Webb et al., 2014). Ceci a I’avantage de
construire un modele personnalisé au participant (Blemker, 2017). Classiquement,
I’imagerie par tomodensitométrie et par résonance magnétique est utilisée pour
respectivement obtenir la géométrie osseuse et musculaire. Comme le participant est
généralement allongé pour ces acquisitions, la position de la scapula est modifiée ainsi que
la forme des muscles (Matsumura et al., 2020). Les géométries sont ensuite discrétisées en
tétraedres, pentaedres ou hexaedres. Pour des volumes a discrétiser complexes, un maillage
avec tétraedres sera le plus facile a implémenter (Blemker, 2017). L’étape suivante est de
définir les lois de comportements des différents milieux. A I’instar de toute simulation, les
décisions de modé¢lisation prises respectent un compromis entre le temps de calcul et le
besoin de complexité du modele. Comme nous nous intéressons aux muscles et tendons et
que la déformation des os reste petite a I’échelle des amplitudes des mouvements articulaires,
il est judicieux de modéliser les os comme des solides rigides. Comme mentionné
précédemment (section 1.3.1), les muscles sont des tissus quasi-incompressibles, hyper-
¢lastiques, transversalement isotropes, avec une structure contractile (Blemker, 2017;
Blemker et al., 2005; Ganghoffer, 2018; Webb et al., 2014; Zheng et al., 2020). Les lois de
comportement choisies pour modéliser le muscle doivent pouvoir représenter ces
caractéristiques. Les conditions aux limites (cinématique, forces externes ...) sont ensuite

imposées. Commander a la fois la cinématique et les forces musculaires semble augmenter
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la probabilité¢ de convergence, particulierement pour des modeles avec une géométrie plus
simple (Bolcos et al., 2018). En imposant des lois de comportement et des conditions aux
limites a la géométrie discrétisée, des équations différentielles de formes matricielles sont
construites, avec les vecteurs déplacements, vitesses et accélérations nodales comme
inconnus. Pour résoudre ce systéme, deux approches sont possibles : implicite ou explicite
(Tableau V). Selon la premiére, les déplacements a ’instant #+1 (d;,,) dépendent des
vitesses (V1) et accélérations (a4 1) au méme instant, ainsi qu’aux déplacements et vitesses
a D’instant précédent : diy1 = f(V¢y1, Qts1, e, Vg ... ). Pour calculer d;,,, une approche
numérique itérative cherche a résoudre 1’équilibre a cet instant. De ce fait, cette méthode est
inconditionnellement stable (Belytschko and Schoeberle, 1975). Aussi, la précision de la
solution dépendra du plafond maximal des résidus numériques spécifiés par 1’utilisateur.
Cependant, pour des problémes non-linéaires, les méthodes numériques demanderont un
nombre important d’itérations, sans nécessairement pouvoir converger Vers une
solution (Naghibi Beidokhti et al., 2016). Comme les grandes déformations et les contraintes
de contacts génerent toutes des non-linéarités, cette approche n’est pas appropriée pour

I’étude des muscles en déformation (Sabourin, 2000).

La méthode explicite, quant a elle, relie les déplacements nodaux a
I’instant #+1 (d; ) aux variables des instants précédents : d;.q = f(d¢, V¢, A, de—q -..). Le
systéme peut étre résolu de maniére explicite par des intégrations numériques. On ne cherche
pas a résoudre les équations d’équilibre a chaque pas de temps, car on fait [’hypothése que
celui-ci est respecté, et donc que 1’accélération reste constante entre deux pas de temps
successifs. Pour que cette hypothése soit respectée, le pas de temps doit étre suffisamment
petit. La méthode est donc conditionnellement stable.
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Tableau V Résumé de comparaison entre les approches explicites et implicites pour la résolution des problémes en éléments-finis.

Méthode explicite Méthode implicite
Méthode L’accélération est supposée constante sur un pas de temps. L’accélération varie de maniere linéaire sur le pas de temps
La nouvelle géométrie dépend de variables connues: Xy, = La nouvelle géométrie dépend de variables en relation avec elle :
f(x;) = extrapolation. f(x¢41,x:) = 0 > Solution numérique
La somme des forces externes et internes a chaque nceud permet de La matrice de raideur global est inversée, puis appliquée aux forces
calculer I’accélération nodale qui sera intégrée dans le temps pour nodales pour obtenir le nouveau déplacement
passer au pas de temps suivant
Avantages Numériquement rapide Inconditionnellement stable
Robuste pour des modeles non-linéaires Relativement rapide pour de longue simulation
Limites Conditionnellement stable Numériquement lourde
Longue pour des analyses étendues dans le temps Probléme de convergence pour des modéles non-linéaires
Applications Problémes non-linéaires Analyse statique ou quasi-statique

Dynamique rapide
Crash et pénétration
Explosions

Analyse vibratoire
Test de précharge
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Les méthodes par ¢léments-finis sont de plus en plus utilisées pour les simulations
impliquant des structures biologiques. Cependant, peu de modeles existent pour le complexe
de I’épaule. Dans leur revue, Zheng et al. (2017) ont conclu que les études de ’épaule
visaient souvent des applications cliniques telles que les déchirures de la coiffe, leurs
méthodes de réparation, ’arthroplastie, ou la stabilit¢ gléno-humérale. Les études se
limitaient souvent a la structure d’intérét (Tableau VI) sans pour autant justifier cette
réduction par des lois de comportement plus complexes. Cependant, il est a noter que pour
des modgeles plus petits, le choix des conditions limites devient plus critique. Aussi, si des
¢tudes ont inclus le cartilage (Biichler et al., 2002; Terrier et al., 2007), la géométrie de celui-
ci reste mal définie. En effet, comme il est difficilement segmentable sur les images
médicales, il est défini par des hypothéses sur son €épaisseur moyenne, ou comme étant
I’espace entre I’humérus et la scapula. Les lois de comportement des muscles et tendons
semblent aussi étre 1’objet d’une grande divergence entre ces modeles (Péan et al., 2019;
Wakabayashi et al., 2003; Zheng et al., 2020). Etant donné la structure du muscle, sa
modélisation comme un matériau isotrope ¢élastique ne semble pas appropriée (Blemker et
al., 2005). Des études plus récentes ont modélisé I’anisotropie et ’hyper-élasticité du muscle
(Adams et al., 2007; Quental et al., 2016b). Cependant, la composante active du muscle est
rarement incluse dans les modéles (Webb et al., 2014). Zheng et al. (2020) ont appliqué les
forces musculaires au niveau des insertions musculaires sur 1’0s, mais ceci ne permet pas
d’évaluer I’effet des contacts entre les muscles quand ceux-ci changent de forme avec la
contraction, ni d’évaluer 1’interaction entre les forces transversales des muscles et leurs
forces longitudinales (Siebert et al., 2014). Aussi, il est intéressant d’observer que la plupart
des études se limitent a des rotations simples de I’humérus (abduction, flexion...). Dans leur
revue de littérature des modeles éléments-finis de 1’épaule, Zheng et al. (2017) ont conclu
que I’intégration des forces musculaires et/ou de la cinématique osseuse dans les modeles en
¢léments-finis avec muscles tridimensionnels actifs était une solution prometteuse pour
obtenir des modeles plus complets avec des conditions de chargement plus physiologiques.
IIs ont aussi soulevé un besoin pour des modeles capable de simuler le fonctionnement de

I’épaule lors des activités de la vie quotidienne.
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Tableau VI Mode¢les par éléments-finis pour I’étude du mouvement du complexe de 1'épaule. Tableau inspiré en partie de la revue de

Zheng et al. (2017)

Référence

Structures dans le modéle

Propriétés des

Propriétés des tissus

Conditions aux limites

Simulation

os mous
Adams et al. (2007) Sgapula, humerus, tendons de la Rigide Linéaire élastique Scapula fixe Rotation interne
coiffe orthotrope externe
Scapula et humérus Rigide et , Scapula fixée par des Rotation
. Cartilage o Neo-hookéen hyper- ressorts sur la colonne .
Biichler et al. (2002) e L linéaire e . . DA > i1 e interne/externe de
Deltoide, infra-épineux, supra- o ¢lastique incompressible  Elévation et plan d’¢élévation |, .
o . ¢élastique , . I’humérus
épineux et subscapulaire fixes pour I’humérus
Humérus, scapula et clavicule ; Hyper-élastique, Abduction, flexion et
Hoffmann et al. . . . . . . .
(2020) Muscles et tendons de la coiffe et du Rigide incompressible et Clavicule et scapula fixes rotation axiale de
deltoide isotrope I’humérus
. Chargements issus de
Scapula et humérus Elastique la littérature a 0°, 45°
Inoue et al. (2013) Tendon et muscles du deltoide et de la . d Non-linéaire élastique Scapula fixe o . ’
coiffe isotrope et 90° degrés
' d’abduction.
M ietal . " Elasti ST . h
antovani et a Humérus et tendon supra-épineux Clastique Elastique isotrope Humérus fixe ¢ argement du tendon
(2016) isotrope en tension
. Abduction humérale et
. . Anisotrope hyper- .
, Clavicule, scapula et humérus; .. o rotation interne
Péan et al. (2019) . Rigide ¢lastique avec A
14 muscles de I’épaule composante active externe avec activation
P constante de 20%.
Hyper-élastique et Application de
Quental et al. (2016b) Humérus et tendon du supra-épineux  Rigide yP que & Humérus fixe différents niveaux de
transversalement isotrope
forces
. , . Force de traction sur la
Seki et al. (2008) "’[e.t ¢ humérale et tendon supra- Elasthue Elastique isotrope Téte humérale fixe zone d’insertion du
épineux isotrope
tendon sur le muscle.
. Néo-hookéen hyper-
Scapula et humérus ¢lastique incompressible ~ Forces musculaires extraites ~ Scaption avec rythme
Terrier et al. (2007)  Cartilage Rigide d P P vy

Deltoide et coiffe des rotateurs

En partie, modélisés
comme des ressorts

de la littérature

scapulo-huméral
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Propriétés des

Propriétés des tissus

Référence Structures dans le modéle os mous Conditions aux limites Simulation
Wakabayashi et al. Téte humérale et tendon supra- Elastique _— . R . Force (’ie trac.tlon sur la
s . Elastique isotrope Téte humérale fixe zone d’insertion du
(2003) épineux isotrope
tendon sur le muscle.
Quasi-incompressible,
Scapula, humérus et clavicule ; E};ﬁzif:rl:;fé?:ll:ﬁ { isotrone Abduction thoraco-
Webb et al. (2014) Muscles et tendon du deltoide et dela  Rigide \ p humérale et rotation
. avec un modele . it ,
coiffe . axiale de I’humérus
d’activation force-
longueur
Forces appliquées aux
insertions du deltoide
. . et dans la ligne
Humé 1 1 le; . Muscles él . .
Zheng et al. (2020) umerus, scapula et clavieule ; Rigide uscles clastiques Clavicule et scapula fixes d’action des muscles

Muscle de la coiffe et ligaments

linéaires

de la coiffe pour
quatre angles
d’abduction.
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1.3.3.2 La modélisation du comportement musculaire

Afin de représenter au mieux le muscle, la loi de comportement devra pouvoir tenir
compte de la matrice passive (tissu conjonctif) ainsi que de la composante passive et active
de la fibre. Si des modéles complexes s’intéressant a des phénoménes physiologiques précis
des tissus mous existent (Kuravi et al., 2021; Rohrle et al., 2019; Teklemariam et al., 2019),
ils ne sont pas le meilleur choix pour notre étude qui cherche a modéliser I’articulation gléno-
humérale, et non juste un échantillon de tissu. Aussi, comme notre implémentation d’un
modele éléments-finis de I’épaule n’est pas le ceeur de cette thése, mais un volet parmi
d’autres pour répondre a notre problématique, notre objectif n’était pas de créer une nouvelle
loi matériau, mais plutdt de partir des lois existantes pour simuler au mieux les distributions
de contraintes dans les muscles de la coiffe des rotateurs lors de la propulsion en fauteuil
roulant. Plusieurs lois de comportement du muscle peuvent étre recensées dans la littérature
(Tableau VII). Les lois qui nous semblent les plus exhaustives séparent la fonction d’énergie
de déformation en trois composantes : une passive associée a la matrice, une passive associée
a la fibre et une active reliée a la composante contractile de la fibre. Cette séparation est faite
de maniere continue (Li et al., 2021; Walker et al., 2005) ou discréte au moyen d’éléments
poutres ou ressorts (Mo et al., 2018; Stelletta et al., 2017a). L’approche discrete nécessite
I’utilisation d’éléments hexaédriques avec des longueurs d’arétes similaires. Or, il est
relativement difficile de mailler les muscles de la coiffe avec ce type d’¢léments sans
excessivement diminuer la taille des hexaédres et donc augmenter le temps de calcul. De ce

fait, nous opterons pour I’implémentation de loi de type continu.
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Tableau VII Modélisation du muscle dans les modéles éléments-finis

Référence

Etude

Comportement passif

Comportement actif

Blemker et al. (2005)

Etudier la non-uniformité du biceps
brachial

Matrice hyper-élastique transversalement
isotrope incompressible

Fibre en fonction de I’activation, la
longueur et la vitesse de contraction

Chi et al. (2010)

Modg¢le simplifié du muscle avec tendon
et fascia

Matrice hyper-élastique transversalement
isotrope, quasi-incompressible

Courbe force-longueur

Gras (2011)

Caractérisation du sterno-cléido-
mastoidien

Matrice hyper-élastique isotrope (Ogden
d’ordre 1)

Aucun

Lietal. (2021)

Muscle moyen glutéal en abduction,
rotation interne et externe de la hanche

Matrice hyper-élastique isotrope
incompressible (Mooney-Rivlin a 2
parametres) ;

Fibre passive sous forme de fonction par
morceaux.

Composante additionnelle a la matrice
de contrainte

Mo et al. (2018)

Développement d’un modéle du membre
inférieur

Matrice hyper-élastique isotrope
incompressible
(Ogden d’ordre 1)

Ressorts 1D suivant la loi de la
composante active du modéle de Hill

Ortega et al. (2021)

Muscle de la coiffe pour valider un
modéele de la coiffe

Hyper-élastique isotrope, incompressible

Aucun

Rohrle et al. (2017)

Triceps et biceps brachial lors d’une
flexion du coude

Matrice hyper-élastique isotrope (Mooney-
Rivlin a 2 paramétres) ;
Fibre passive sous forme polynomial

Courbe force-longueur adaptée du
modéle de Hatze (1977)

Stelletta et al. (2017a)

Modélisation de la cuisse

Matrice hyper-élastique isotrope
incompressible (Mooney-Rivlin a deux
parametres)

Poutre a activation thermomécanique

Péan et al. (2019)

Modélisation de 1’épaule

Matrice hyper-élastique isotrope
incompressible (Mooney-Rivlin a cinq
parametres)

Méme modé¢le que Blemker et al. (2005)

Walker et al. (2005)

Modélisation du ventricule

Matrice anisotrope hyperélastique

En fonction de la concentration du
calcium, de la longueur de la fibre et du
temps dans le cycle de contraction
cardiaque

Zheng et al. (2020)

Muscle de la coiffe en abduction

Elastique isotrope

Aucun
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1.3.3.2.1 Comportement passif

Les modeles hyper-¢élastiques utilisés dans la littérature pour modéliser le

comportement passif pour des matériaux incompressibles sont :

Mooney-Rivlin (Mooney, 1940; Rivlin and Rideal, 1948): sa fonction de densité

d’énergie de déformation W généralisée s’écrit comme suit :

W = c1o(ly = 3) + co1 (I = 2) + c30(I; = 3)* + ¢41(I; — 3)(I; — 3) (1.13)

+ ¢z (I — 3)°
avec I et I, le premier et deuxiéme invariant du tenseur de déformation de Cauchy-
Green, et 19, Co1, C20, C11, Coz les parametres de cette loi. La majorité des études ont
implémenté un mod¢le a deux paramétres ¢, et ¢y, uniquement. Cependant, ce modele
n’a pas de point d’inflexion (Figure 20). Du comportement passif du muscle, nous

pensons qu’un modg¢le a cinq parametres est plus adapté.

A A

Stress Stress

Strain Strain

Figure 20 Formes des courbes déformations-contraintes pour un modéle
Mooney-Rivlin a 3 parametres (a2 gauche) et 5 parametres (a droite).

- Ogden : son équation de densité d’énergie de déformation est :

W = iiﬂ (27 -1) (1.14)

avec i et ; les paramétres du modele et 4; les déformations principales. Pour a; <
2, le matériau devient plus mou avec la déformation, tandis qu’il devient plus raide si a; >
2 (Yeoh, 1989). Comme le muscle se rigidifie lorsqu’il est €tiré€, a; est alors supérieur a

deux.

Yeoh (1989) : 1l dépend uniquement du premier invariant :
3
W= ZCi(ll—l)i (1.15)
i=1
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avec (; ses parametres.

Holzapfel-Ogden (2000) :

K1 k -
w e 2(11-3) 1 116
2%:2 ) ( )

avec k; > 0 et k, les paramétres du modele. Celui-ci est particulierement utilisé pour
modéliser le comportement passif de la fibre, en remplacant I; — 3 par le carré de

I’¢longation de la fibre.

A partir d’essais cadavériques, les paramétres de ces lois peuvent étre identifiés par
optimisation et la loi qui offre la meilleure interpolation peut étre choisie. Cependant,
pratiquement, les essais cadavériques sont difficiles a normaliser. En effet, la taille de
I’échantillon ainsi que sa fixation sur le banc d’essai peuvent générer de grandes variations
dans les courbes expérimentales (Ward et al., 2020). Comme la plupart des tests
cadavériques utilisent des spécimens de sujets agées, ils ne sont pas représentatifs des
populations plus jeunes. Aussi, les paramétres passifs varient entre les différents muscles
(Prado et al., 2005; Ward et al., 2009), avec la pathologie (Abrams et al., 2000; Diong et al.,
2012; Fridén and Lieber, 2003; Lieber et al., 2003) et s’adaptent aux sollicitations imposées
a ces derniers (Brown et al., 1996). Enfin, des mesures sur échantillons cadavériques ne
pourront jamais offrir des résultats aussi fideles que ceux issus d’échantillons vivants, méme

si ces derniers sont rares (Persad et al., 2021).

1.3.3.2.2 Comportement actif

Dans les modeles continus, deux approches de modélisation du comportement
continu peuvent étre observées dans la littérature : la premicre est basée sur le comportement
phénoménologique du muscle (Blemker et al., 2005; Webb et al., 2014) tandis que la
deuxiéme est basée sur la concentration du calcium (Walker et al., 2005; Y. Zhang et al.,
2020). Cette dernicre a été implémentée principalement dans 1I’étude du muscle cardiaque et
non le muscle squelettique. Elle a 1’avantage d’exprimer la physiologie du couplage
excitation-contraction, ainsi que 1’interaction entre la longueur de la fibre, la concentration
de Ca®" et le niveau d’activation. Comme le muscle cardiaque a le méme processus de
contraction que le muscle squelettique, ce modele semble étre une alternative intéressante

pour modéliser la contraction du muscle squelettique dans un mod¢le éléments-finis.

Le modele proposé par Guccione et al. (1993) exprime une version modifiée de
I’équation de Hill. Il est a noter que cette fonction n’est pas reliée au modele de Hill présenté

précédemment (section 1.3.2.2.2). Cette équation refléte I’équilibre chimique des liaisons
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¢tablies entre un ligand et un récepteur en fonction de la concentration du premier. Dans le

cas de la contraction musculaire, le ligand est le Ca** et le récepteur est la troponine-C.

[Ca2+]n

[Ca?|" + [CaZi]n ™o

T=cC (1.17)

avec T la contrainte active de la fibre, ¢ une fonction interne, [Ca?*] la concentration de Ca*"
dans le sarcolemme, [CaZ}] la concentration de Ca’*" quand T = T,,4,/2, généralement
appelée la sensibilité au calcium ; n le coefficient de Hill et 7,,,4, la contrainte isométrique

maximale.

Afin de tenir compte de 1’évolution de la forme de la courbe d’activation en fonction

de la longueur initiale et optimale du sarcomere, la sensibilité au calcium est définie comme :

[Caimax]

1
[ebOL-lo) — 1]2

[CaZs1(A(D) =

(1.18)

avec A l’allongement de la fibre, b un coefficient de forme, L la longueur optimale du
sarcomére et [, sa longueur minimale sur le bras ascendant de la courbe force-longueur, et

[Ca?t,] la concentration maximale de Ca®" dans le sarcolemme.

Comme 1’excitation musculaire et la concentration de Ca®" sont intrinséquement
liées, nous faisons I’hypothese que la loi Eq. (1.17) pourrait s’implémenter pour exprimer la
transformation de I’excitation musculaire en tension active de la fibre. En développant une
compréhension de la signification physiologique de chacun des parametres de cette loi,
I’objectif serait de choisir leurs valeurs pour utiliser 1’excitation musculaire comme
paramétre d’entrée plutdt que la concentration de Ca?*. Cette hypothése est corroborée par
I’implémentation avec succes du modele de Hatze (1977) dans la définition de la courbe
force-longueur utilisée dans le modele d’activation de muscle squelettique de Rohrle et
al. (2017), ainsi que par la conclusion de Rockenfeller et Giinther (2017) indiquant que le
modele purement numérique de Hatze (1977) est équivalent a 1’équation physiologique de
Hill (Rockenfeller and Giinther, 2017).

Le coefficient b exprime la variation des vitesses d’attachement (c,,) et de
détachement (Cg;55,) du Ca?* & la troponine-C en fonction de la longueur du sarcomére. En
effet, I’affinité de celle-ci pour le Ca*" augmente exponentiellement avec la longueur du

sarcomere selon le facteur b (Guccione and McCulloch, 1993):
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ebU=lo) _ 1

Casso = Cdisso
[Canx]

(1.19)

Comme le [Ca?},,] modifie la sensibilité au calcium, il modifie le facteur de non-linéarité
entre la concentration de Ca*" et la tension de la fibre. Mais comme il apparait aussi dans
I’Eq. (1.19), c’est qu’il modifie cette non-linéarité en corrélation avec le coefficient b. Une
revue de Rockenfeller et Giinther (2017) a conclu que la valeur de [Ca?,,] pour le muscle

n’est probablement pas fixe, mais plutot un parameétre libre contraint entre 10 — 16 umol /L.

Le facteur n exprime le nombre de sites de liaisons possibles entre le ligand et le
récepteur lors de 1’équilibre thermodynamique de la réaction. Comme la troponine-C a
quatre zones de liaison avec le Ca®" (Ohtsuki et al., 2021), on s’attendrait & ce que n = 4.
Cependant, comme la contraction musculaire est associée aux cycles répétés de création de
ponts actine-myosine, un état d’équilibre n’est jamais atteint. La contraction musculaire a
lieu plutdt avec des réactions non-équilibrées mais avec une vitesse constante (Shiner and
Solaro, 1984). Donc, n exprimera plutdt 1’affinité du Ca** a se lier a la troponine-C pour une
longueur donnée du sarcomere. En effet, Hunter et al. (1998) ont proposé un facteur n
variable en fonction de 1’allongement du sarcomeére pour le muscle cardiaque. Cependant,
comme le muscle cardiaque est plus sensible a la cinétique du couplage entre I’excitation et
la contraction que le muscle squelettique et comme le coefficient b exprime en partie la
variation de I’affinité entre la troponine-C et le Ca** en fonction de la longueur du sarcomére,
on peut choisir un facteur n dans 1’ordre de grandeur des valeurs expérimentales de la
littérature et I’optimiser pour atteindre dans 1’espace de déformations possibles du sarcomere
des sensibilités au calcium et donc des temps d’activations qui sont cohérents avec le délai
¢lectromécanique entre 1’excitation et la force, présenté¢ précédemment (sous-section
1.3.2.2.1).

Deux formulations possibles pour la fonction interne ¢ existent dans la littérature, et
sont implémentées dans le solveur de calcul explicite LS-Dyna (Livermore Software
Technology Corporation, Livermore, CA, United States) que nous comptons utiliser pour
nos simulations éléments-finis. La premiere exprime les étapes de la contraction cardiaque
dans un espace de temps limité a la durée de celle-ci (Guccione et al., 1993). Cette
formulation n’est pas compatible avec la modélisation du muscle squelettique lors de taches
variables. La deuxieme formulation, présentée par Hunter et al. (1998), exprime ¢ comme

fonction affine de 1’allongement du sarcomere :
c=1+nL(A-1) (1.20)
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avec 1 un parametre du matériau. Hunter et al. (1998) ont rajouté ce paramétre pour
exprimer que la tension de la fibre augmentait linéairement avec 1’allongement pour une
concentration maximale de Ca®". Cependant, comme ils se sont limités dans leur étude 4 A €
[0.75, 1.05], nous pensons que ce qu’ils ont vraiment observé était la force classique de la
sigmoide d’activation, qui peut s’apparenter a une droite sur des espaces restreints de
variation de A. En analysant I’Eq. (1.20), il est clair que cette formulation de la fonction
interne diminue la tension active de la fibre en compression (4 < 1) et ’augmente quand
elle est allongée (A4 > 1), donc le paramétre 1 change la forme de la courbe force-longueur.

En premiére approche, nous n’utiliserons donc pas ce facteur de forme (n = 0).

L’imbrication des différentes lois présentées dans les sections 1.3.3.2.1 et 1.3.3.2.2
est possible dans la loi de comportement 295 proposée par le solveur explicite LS-
Dyna (Livermore Software Technology Corporation, Livermore, CA, United States).
L’utilisation de cette loi nous permettra d’éviter le développement numérique d’une loi fait-
maison qui nécessiterait des validations numériques avant d’étre implémentée. En identifiant
I’influence des différents parameétres de ce modele d’activation sur la relation entre la
concentration de Ca?" et la tension active du muscle, nous pensons pouvoir 1’adapter pour
prédire la tension a partir de I’excitation musculaire. Si notre implémentation est réussie,
ceci pourrait permettre de simuler des pathologies qui touchent la dynamique de la
contraction musculaire, ce qui permettrait de comprendre leur influence sur la distribution
de contraintes au sein du muscle. Cela dit, méme avec cette implémentation de 1’activation
musculaire, les résultats du modéle seront soumis aux limites inhérentes a la modélisation

en éléments-finis.

1.3.3.3 Limites de la modélisation éléments-finis

Les limites des modeles €léments-finis sont principalement liées a la définition du
probléme ainsi qu’au caractere numérique de la résolution. Contrairement aux modeles
multi-corps rigides, le segment n’est pas supposé étre a 1’équilibre entre deux articulations,
mais son équilibre est dépendant des conditions aux limites définies. La définition de ces
conditions peut largement influencer les résultats (Speirs et al., 2007). Aussi, des choix
judicieux doivent étre réalisés et justifiés pour assurer un compromis entre les demandes
numériques et 1’objectif de 1’étude, a savoir, la discrétisation et le type d’éléments du
maillage, la complexité des lois de comportement ainsi que le nombre de « segments » inclus
dans le modele. En termes de résolution numérique, surtout pour 1’étude des grands
déplacements non-linéaires, les grandes limites de la résolution sont les problémes de
convergence, a savoir la conservation d’énergie, la détection appropriée des contacts et la
conservation des volumes. En effet, I’apparition de volumes négatifs dus a la grande
distorsion des éléments, ou de déformations non physiologiques dues a I’incompressibilité
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des matériaux sont des problémes numériques communs, qu’il est généralement difficile de
gérer sans augmenter le temps de calcul. Enfin, pour gérer ce temps, les éléments inclus dans
le modéle sont souvent restreints a la structure faisant 1’objet de I’é¢tude (Wakabayashi et al.,
2003; Yeh et al., 2017), ce qui ne facilite ni la définition du probléme (équilibre restreint) ni

la validation des résultats.

Conclusion : La modélisation par éléments-finis permet d’étudier la distribution
des contraintes et déformations au sein des tissus mous, tout en tenant compte des
interactions entre les diverses structures. L’implémentation de ce type de modele
permettra d’évaluer les zones les plus a risque de lésions au niveau de la coiffe des
rotateurs. Afin de pouvoir générer des simulations le plus fideles a la réalité, il est
important d’inclure la cinématique osseuse ainsi que [ excitation musculaire des différents
muscles dans le modeéle. A cet effet, une loi, qui formule d’une maniére synthétique les
processus physiologiques de la contraction musculaire, offre une alternative intéressante
aux lois phénoménologiques. Enfin, comme la cinématique osseuse est plus facilement
accessible par un modeéle multi-corps rigides, |'implémentation d’un modele hybride qui
associe ce type de modele au modele éléments-finis permettra une analyse plus exhaustive
du geste de propulsion et de son impact sur la coiffe des rotateurs.

1.3.4 Modélisation hybride

1.3.4.1 Types de modeéles hybrides

L’objectif de 'implémentation d’un modele hybride est d’utiliser la complémentarité
entre les modeles multi-corps rigides et éléments-finis pour contrer les limites de chacun.
Une premiére approche de modélisation hybride repose sur I’implémentation des modeles
en série ; c’est I’approche séquentielle (Tableau VIII). Les forces musculaires et les forces
de réactions aux articulations sont prédites par optimisation dans un mod¢le multi-corps
rigides. Ces forces ainsi que la cinématique articulaire sont injectées dans le modele
¢léments-finis qui contient un élément (articulation ou tissu) déformable modélisé avec une
grande fidélité. Cette approche est critiquée pour les incompatibilités d’ordre cinématique et
dynamique qu’elle génere entre les deux modéles. En effet, la définition d’un modé¢le
¢léments-finis compatible avec le modéle multi-corps rigides, avec contraintes géométriques
et équilibre mécanique similaires, reste relativement problématique. Plusieurs de ces
modeles séquentiels se sont intéressés au genou (Kim et al., 2009; Navacchia et al., 2016).
Ils commencent avec un modele du membre inférieur incluant un genou avec un seul degré
de liberté. Les forces sont alors prédites avec une jacobienne des longueurs qui dépend
uniquement de la flexion du genou. Ensuite, ces forces sont appliquées dans le modele
¢léments-finis, ou le genou est modélisé cette fois avec six degrés de liberté. Les bras de
levier dépendent donc des six coordonnées et pas seulement de la flexion. Il existe donc

nécessairement des incompatibilités énergétiques entre les deux modeles. Une autre critique
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des modeles séquentiels est leur hypothése implicite de la dissociation entre la force
musculaire et la cinématique articulaire. Cette dissociation, certes non physiologique, vient

du besoin de simplifier le passage entre deux échelles différentes de modélisation.

Pour remédier a ces limites, des approches concourantes sont apparues. L’estimation
des forces musculaires se fait avec un modele multi-corps rigides incluant une structure
déformable, qui fait I’objet de I’étude. L’un des premiers modéles avec approche
concourante est celui de Halloran et al. (2010). Ils ont mod¢lisé, dans le plan, les tissus mous
(non-séparés) du pied lors de la marche et ont prédit la contrainte imposée sur ceux-ci par
dynamique directe. Les simulations duraient ente 10 et 14 jours, mais ont permis de conclure
que la modification du contrdle neuro-musculaire pouvait diminuer les contraintes sur la
plante des pieds lors de la marche. Il est a noter que I'implémentation des modeles
concourants s’est limitée majoritairement a la discrétisation de quelques tissus passifs (Hume
et al., 2019; Navacchia et al., 2019) ou du systéme ostéo-articulaire (Favre et al., 2012). Le
peu de modeles, qui se sont intéressés a la représentation tridimensionnelle des muscles, se
sont basés sur des approches par optimisation statique pour exprimer les forces musculaires
(Péan et al., 2019). Ces mode¢les ne passent par aucune €tape de calibration des parameétres
musculo-squelettiques. Aussi, il est a noter que ces études présentent peu d’informations,
voire aucune, sur leurs critéres de convergence, ou sur les couples résiduels pour chaque
articulation en fin de simulation. Enfin, la plupart de ces modé¢les ont été simulés par des
algorithmes implicites quasi-statiques. Ceci est probablement relié a la difficulté d’assurer
la convergence cinématique du modele entier, simultanément avec la convergence

numérique et la conservation d’énergie pour les composants déformables.

Méme si les modeles hybrides sont tres attrayants, ils restent rarement utilisés. Ceci
est dli en partie a leur difficulté d’implémentation, mais surtout a la difficulté de valider leurs
résultats. En effet, la validation est généralement une étape problématique dans la

modélisation des systémes biologiques, quelle que soit la méthode choisie.
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Tableau VIII Quelques modéles hybrides de la littérature par approche séquentielle ou concourante

Référence Type Objectif Articulation Sch,t ure Notes
discreétisee
Preuve de concept d’intégration Les muscles étaient modélisés comme des lignes
Volk et al. (2021) - du motoneurone dans un Cheville Squelette y . g
X d’action.
modéles EF
Dével ¢le hybri o i s .
. eve-opper Ui mod'e ¢ hybride Les muscles étaient modélisés comme des lignes
Esrafilian et al. C du genou a 12 degrés de Genou Cartilage Jaction
(2021) libertés avec cartilage poro- £ ’
élastique
Evaluer la mécanique d°un Tendon rotulien et Les muscles étaient modélisés comme des lignes
Hume et al. (2019) C . d Genou ceux des d’action.
genou sain .
quadriceps
Navacchia et al. Implementatlop d un régulateur Tendon rotulien et Les muscles étaient modélisés comme des lignes
C PID pour le suivi de la marche =~ Genou ceux des ,
(2019) , . . d’action.
et de la levée de chaise. quadriceps
, , . Sterno-claviculaire, . , y e . .
Péan et al. (2019) C Dev’e’loppement d’un modéle acromio-claviculaire Muscles Un alggr}thme b’ase sur I’optimisation stat;que a
de I’épaule . . été utilisé pour évaluer les forces musculaires.
et gléno-humérale
Les muscles étaient modélisés comme des lignes
d’action.
Shu et al. (2018) C Développer un modé¢le Genou Squelette et Lejs 'for‘ces m’u'scula.lres c?talen‘F prédites en
concourant implant minimisant 1I’énergie métabolique.
Le mode¢le EF a permis de corriger la cinématique
du genou.
imuler | 1éno- R . . . e
Slmu’ er le contact g eno , \ Téte humérale, Les forces du contact gléno-huméral sont utilisées
Favre et al. (2012) S humérale sans contraintes Gléno-humérale . . .
S, labrum et cartilage  pour guider le mod¢le EF.
cinematiques
Stelleta et al. Evaluer I’effet des interactions Cheville, genou, Muscles de la L’optimisation stat.lque. a et§ utlhsree pour évaluer
S entre les muscles sur les forces . les forces musculaires implémentées dans le
(2017a) . hanche cuisse X
musculaire modele EF.
ey . Les forces de réaction tibio-fémorales ainsi que de
Zhang et al. (2017) S Prédire "usure de I’implant Genou Implant

la cinématique ont guidé le modele EF.

Note : S : séquentiel, C : concourant, EF : éléments-finis

73



1.3.4.2 Validation des modéles

Comme tout modele numérique repose sur des hypothéses, il est important de vérifier
que celles-ci ne compromettent pas complétement sa bio-fidélité. Pour valider les modeles
multi-corps rigides, les bras de levier et les longueurs des lignes d’action sont comparés a
ceux issus des études cadavériques ou de I’imagerie médicale (Holzbaur et al., 2005; Wu et
al., 2016). Cependant, les données cadavériques n’expriment pas les conditions
physiologiques. En effet, comme la cinématique de I’épaule est modulée par I’activité
musculaire, I’expérimentateur se trouve obligé de contraindre le mouvement de la scapula
manuellement (Ackland et al., 2008; Kuechle et al., 1997). Aussi, comme la rotation axiale
de I’humérus est reliée a son €lévation (Stokdijk et al., 2003), I’expérimentateur doit aussi
imposer une relation entre les trois rotations de 1’articulation gléno-humérale, sauf qu’a notre
connaissance aucune €tude n’a tenu compte de cette interaction. Enfin, comme les muscles
n’ont aucun tonus, ils sont moins rigides. Leur déformation est donc moins représentative

d’un muscle vivant.

Pour des modeles partiellement validés en termes de géométrie musculaire, il reste a
confirmer s’ils sont capables de prédire des forces musculaires et des forces de réaction
articulaire physiologiquement plausibles. Pour wvalider les prédictions des forces
musculaires, des études comparent la forme celles-ci a la forme des données expérimentales
d’électromyographie. Clairement, cette méthode ne peut étre implémentée pour les
approches informées par ¢électromyographie. De plus, comme les données
¢lectromyographiques sont sujettes aux erreurs de mesure et de traitement numérique (Farina
and Negro, 2012; Sartori et al., 2014), la validation par comparaison avec données
électromyographiques semble moyennement fiable. Les forces de réaction sont aussi
comparées aux mesures expérimentales avec implants instrumentés (Bergmann et al., 2007;
Taylor et al., 2017). Cependant, il faut noter que ces données ne peuvent fournir qu’une
validation partielle. En effet, les populations avec implants sont généralement agées, ce qui
modifient leurs dynamiques musculaires d’activation et contraction (Danos et al., 2016;
Siparsky et al., 2014). Aussi, la présence d’un implant modifie la position du centre
articulaire, les bras de levier et longueurs musculaires, ainsi que la cinématique du

mouvement (Kim et al., 2020).

A notre connaissance, I’optimisation pour la personnalisation des paramétres neuro-
musculo-squelettiques n’est pas validée. En effet, la convergence de I’optimisation prouve
qu’il existe un set de parametres qui minimisent 1’objectif désiré (ex. suivi des couples
articulaires). Cependant, la transformation des excitations musculaires aux couples
articulaires n’est pas injective. Donc, rien ne garantit que le set de parametres en sortie du

probléme d’optimisation soit I’unique solution, et encore moins que celui-ci représente le
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participant. Bien qu’elle puisse permettre de valider certains parameétres, I’imagerie médicale
présente des limites pratiques d’implémentation, notamment par rapport au nombre de

participant et au colt engendré.

Les mode¢les éléments-finis ont aussi besoin d’étre validés. Blemker (2017) précise
que ’approche de validation pour ceux-ci dépend de 1’objectif de la simulation et de ’acces
aux données expérimentales. Pour des modeles ex-vivo ou in-vitro, la validation de la loi de
comportement et de ses paramétres peut se faire en simulant 1’expérimentation et en
comparant les résultats numériques aux résultats expérimentaux (Gras, 2011). Cependant,
pour des modeles in-vivo dynamiques du membre supérieur, cette validation est encore plus
difficile.

Le développement des techniques d’imagerie médicale a permis a celles-ci de devenir
un outil attrayant pour valider les résultats de simulation. Par exemple, pour la validation des
déformations au sein du tissu, I’¢élastographie par résonance magnétique permet de mesurer
les déplacements dans les muscles (Zhong et al., 2008). Pour des mouvements répétitifs, il
pourrait étre intéressant d’utiliser des techniques couplant la tomographie par émission de
positons a 1’imagerie par résonance magnétique pour estimer la distribution du glucose
absorbé au sein des différents muscles lors de la contraction musculaire (Haddock et al.,
2017; Kolk et al., 2019). En évaluant 1’augmentation du niveau du glucose a la suite de
I’exercice, il serait possible de valider la distribution des contraintes dans le modele hybride
en supposant que les zones qui absorbent plus de glucose, sont les plus actives et auront donc
plus de contraintes de déformation. Toutes ces méthodes restent relativement peu accessibles
et difficilement applicables pour des mouvements rapides ou d’une grande amplitude, ainsi
que pour des muscles profonds ; des contraintes toutes présentes pour les muscles de la coiffe
des rotateurs. Donc, il ne serait pas possible d’utiliser I’'imagerie pour valider notre modele
lors d’une tache dynamique. Par conséquent, nous avons opté a valider qualitativement
I’implémentation de la loi active en comparant les sorties de nos simulations a des
comportements physiologiques musculaires identifiés dans la littérature (Siebert et al., 2014;
Zajac, 1989). Pour ceci, nous avons utilis¢ un modele de muscle simplifié pour évaluer
I’évolution de sa force isométrique maximale lorsqu’il était soumis a une déformation

longitudinale (courbe force-longueur) ou a une force transversale.

La comparaison aux modeles de la littérature est une option implémentée dans
plusieurs études (Webb et al., 2014). Cependant, comme une grande partie de la littérature
se limite a des mouvements simples, il est difficile de les extrapoler pour des mouvements
plus complexes. Aussi, pour des conditions similaires, cette comparaison confirme la

cohésion de la littérature, mais ne garantit pas la bio-fidélité des résultats.
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Conclusion : Les modeles hybrides sont une approche de modélisation qui permet
d’obtenir des résultats d’analyse de mouvement a deux échelles de modélisation, en
remédiant aux limites inhérentes aux modélisations multi-corps rigides et éléement-finis.
Cependant, pour que ce couplage soit réussi, il faut s’assurer de la cohérence entre les
deux types de modele. Enfin, comme toute modélisation a des hypotheses simplificatrices,
les résultats doivent étre validés en fonction de leur objectif d’implémentation ainsi que
des données expérimentales accessibles.

1.4 Synthése et objectifs spécifiques

A cause de sa structure optimisée pour des mouvements précis et de grandes
amplitudes, le complexe de I’épaule n’est pas optimis€ pour la propulsion en fauteuil roulant
manuel. Il en résulte une prévalence ¢élevée des douleurs de I’épaule, particuliérement, au
niveau de la coiffe des rotateurs pour I’ensemble des usagers du fauteuil roulant. A cause de
la complexité de la propulsion et de I’épaule, il est difficile d’identifier des pathomécanismes
associés. De ce fait, ’utilisation de la modélisation numérique offre un outil attractif pour

¢tudier I’effet de la charge imposée sur 1’épaule.

La plupart des facteurs de risque identifiés dans la littérature proviennent de 1’analyse
de la propulsion en ligne droite sur une surface plane. Ce contexte de propulsion ne décrit
qu’une petite partie des habiletés nécessaires a 1’usager pour manceuvrer son fauteuil roulant
quotidiennement. Par exemple, en milieu urbain, les usagers font souvent face a I’inclinaison
latérale des trottoirs et des routes. Ceci les oblige a modifier leur patron de propulsion pour
maintenir leur trajectoire désirée. En conséquence, la propulsion sur dévers est une
compétence nécessaire et courante pour les déplacements en milieu urbain. Comme c’est
une habileté énergivore, elle met 1’usager dans une position précaire. Par conséquent, il est
particuliérement intéressant d'analyser les adaptations de la propulsion a la présence d’un

dévers, afin d'élargir notre compréhension des pathomécanismes de 1'épaule liés a la mobilité

urbaine (Chapitre 2).

La stabilité structurelle de I'articulation gléno-humérale est assurée par la coiffe des
rotateurs. Chez les utilisateurs de fauteuil roulant, les déchirures de cette structure semblent
plus susceptibles de se produire dans la partie antérieure et dans la région interstitielle ou
articulaire du tendon supra-épineux. La prédiction de la force de réaction de I'articulation
gléno-humérale devrait permettre de mieux comprendre la charge imposée par la téte
humérale sur le tendon et qui pourrait, par la répétabilité du geste de propulsion, conduire a
son usure. Comme l'optimisation statique, couramment utilisée pour prédire les forces
musculaires, sous-estime 1’action des muscles antagonistes, elle ne permet probablement pas
d’exprimer [’équilibre scapulo-huméral nécessaire a la stabilité gléno-humérale.

L'adaptation des algorithmes assistés par EMG a l'articulation gléno-humérale devrait
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pouvoir exprimer la co-contraction musculaire nécessaire a la stabilité de celle-ci, et prédire
donc une force de réaction articulaire physiologiquement plus plausible. Afin d’améliorer la
bio-fidélité des prédictions de ces algorithmes, les paramétres du systéme neuro-musculo-
squelettique doivent étre calibrés (Chapitre 3).

Si les résultats du modéle multi-corps rigides peuvent expliquer pourquoi le tendon
supra-épineux est plus a risque de 1ésions, ils ne peuvent expliquer la localisation de ces
Iésions. L’implémentation d’un modéle éléments-finis permet d’accéder a la distribution des
contraintes et déformations dans les tissus mous. Pour une simulation bio-fidéle, le modéle
devra étre piloté par la cinématique de propulsion prédite par le modéle multi-corps rigides
(modélisation hybride). Aussi, pour exprimer la physiologie musculaire, les muscles de la
coiffe devront étre modélisés comme des structures tridimensionnelles, anisotropes, hyper-

¢lastiques, quasi-incompressibles et actives (Chapitre 4).

L’objectif principal de cette thése était d’approfondir notre compréhension des
pathomécanismes de 1’épaule associés a la propulsion en fauteuil roulant manuel. Dans la
littérature, nous avons identifi¢ des lacunes d’ordre numérique et expérimental. Pour
contribuer a les combler tout en proposant de nouvelles approches pour 1’étude de 1’épaule,

cette thése s’est organisée autour de trois objectifs spécifiques.
- Identifier les adaptations de la technique de propulsion a la présence d’un dévers.

- Exprimer le role de la co-contraction dans la stabilité gléno-humérale en prédisant des

forces physiologiquement plus plausibles grace a un algorithme assisté par EMG.

- Développer un simulateur hybride de 1’épaule qui utilise la cinématique prédite d’un
modele multi-corps rigides pour piloter un modele élément-finis et prédire la
distribution des contraintes et déformations au sein de la coiffe des rotateurs durant un

cycle de propulsion.
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Chapitre 2 : Adaptation de la technique de propulsion a

la présence d’un dévers

2.1 Article n°1

Dans le cadre de cette étude, neuf participants ont propulsé leur propre fauteuil
roulant sur une surface plane en ligne droite puis sur un dévers. Lors de ce mouvement, la
cinétique de la roue, ainsi que I’EMG et la cinématique segmentaire du tronc et membre
supérieure droit ont été enregistrées. Ces données nous ont permis d’évaluer les adaptations

pour chaque participant lors de la propulsion sur un dévers.

Cet article a été coécrit par Najoua Assila, Paula Rushton, Sonia Duprey et Mickaél
Begon. La contribution principale de cet article revient a Najoua Assila, qui a effectué la
collecte de données avec I’assistance des membres du laboratoire de simulation et
modélisation du mouvement. Elle a implémenté 1’analyse qui a mené a I’extraction des
données présentées dans cet article. Enfin, elle a écrit ’article, guidée par les conseils et les

remarques de tous les coauteurs.
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Trunk and glenohumeral joint adaptations to manual

wheelchair propulsion over a cross-slope: an exploratory

study!’

Najoua Assila, Paula W. Rushton, Sonia Duprey and Mickaél Begon

Abstract: Background: Cross-slopes are often encountered by manual
wheelchair users propelling within an urban setting. While propulsion over cross-
slopes is more difficult than on level surfaces, little is known about how the users
counter the downhill turning tendency of the wheelchair over cross-slopes. This
study aimed to identify the adaptations of the manual wheelchair users to the

presence of cross-slopes and examine how these might impact shoulder injury.

Methods: Nine manual wheelchair users propelled themselves across a cross-slope
and over a level surface. The trunk and glenohumeral joint kinematics, as well as
the handrim contact tangential force were compared between both conditions for
the uphill and downhill limbs.

Findings: The uphill arm technique used to counter the downhill turning tendency
varied greatly in terms of safety and efficiency between participants. Trunk flexion
increased the turning tendency of the manual wheelchair, yet only one participant
decreased his flexion when rolling over the cross-slope. Various potential
pathomecanisms related to the trunk lateral flexion and the glenohumeral

kinematics over a cross-slope were identified.

Interpretation: Both the uphill arm technique and trunk kinematics are important
to propel over a cross-slope both efficiently and safely. Accordingly, tips about
posture and kinematics are needed to teach this skill to manual wheelchair users.
Additionally, as wheelchair positioning seems to influence the cross-slope skill,
more research is needed to explore the impact of positioning devices (e.g., lateral
supports) and wheelchair modifications (e.g., power assist wheels, handrim
projections) on this skill.

Keywords: Wheelchair propulsion; Cross-slope; Glenohumeral joint; Trunk;
Wheelchair skills.

Article to be submitted in Clinical Biomechanics.

This research was funded by the NSERC Discovery Grant (RGPIN-2014-03912). This research was undertaken
thanks, in part, to funding from the Canada First Research Excellence Fund through the TransMedTech
Institute.
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2.1.1 Introduction

The quality of life and the health of manual wheelchair users (MWUs) are associated
with their participation (Levasseur et al., 2008). Pain and wheelchair skills are two frequently
reported modifiable factors that influence social participation (Jensen et al., 2007; Mortenson
et al., 2012; Smith et al., 2016b). Within an urban setting, MWUs will frequently encounter
cross-slopes. Indeed, roads and sidewalks alike are slightly sloped to help water drainage.
As MWUs propel themselves over a cross-slope, their wheelchair will tend to turn downhill
due to the moment generated by the weight of the manual wheelchair and its user (Brubaker
et al., 1986). While there is a consensus that cross-slope propulsion is more difficult than
propulsion over a level surface (Cooper et al., 2011), little information on its impact on the
MWU can be found in the literature (Cooper et al., 2011; Rouvier et al., 2022). Brubaker et
al. found that the presence of a 2° cross-slope roughly doubled the drag at similar velocities,
increasing the propulsion energy cost and oxygen consumption (Brubaker et al., 1986), The
propulsion speed seems to decrease, particularly due to the decrease in the distance traveled
per push (Richter et al., 2007). Peak handrim force, rate of loading, and axial moment
measured for the downhill wheel were reported to increase with the cross-slope angle
(Richter et al., 2007). On the other hand, the uphill wheel was reported to have a negative
mechanical power as it regulates the wheelchair trajectory.(Sauret et al., 2013) As the
amplitude of handrim forces, the rate of loading and shoulder kinematics are correlated with
musculoskeletal injury (Boninger et al., 2003; Briley et al., 2021; Mercer et al., 2006), the
increased asymmetry and biomechanical load (Chénier et al., 2017b; Sauret et al., 2013)
observed for cross-slope propulsion might increase musculoskeletal injury, thus this skill
requires specific training of the MWUs to insure a safe and efficient technique. Nevertheless,
we could not find studies that gave recommendations about cross-slope propulsion
technique.

The Wheelchair Skills Program (WSP) includes cross-slope propulsion as an
individual skill often encountered in the user’s environment (Kirby et al., 2021). According
to the WSP, MWU s should keep their weight off the caster wheels by leaning backward. To
avoid the downward turning tendency, they should push harder and/or more frequently on
the downhill handrim. The WSP states that the uphill hand can be solely used for braking in

Some Ccascs.

Considering these recommendations and the lack of studies evaluating the propulsion
across a cross-slope, we aimed to identify the adaptations of the MWUs to the presence of a
cross-slope and then to discuss them with the WSP recommendations. A secondary objective
was to evaluate the potential additional risk of shoulder injury associated with cross-slope

propulsion.
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2.1.2 Methods

2.1.2.1 Study design

This is a cross-sectional exploratory study. The research protocol was approved by
the Sainte-Justine University Hospital Center Ethics Committee (MP-21-2020-2533). All

participants provided their written informed consent before the experimentation.

2.1.2.2 Participants

A sample of convenience was recruited through the Institut universitaire sur la
réadaptation en déficience physique de Montréal. Interested individuals were included in
this study if they had been using a manual wheelchair for mobility for 6 months to § years
and were 20- to 40-year-old active MWUSs with no history of right shoulder pathology or

any neurodegenerative disorders.

2.1.2.3 Experimental Setup

To track the trunk and the right upper limb, 38 reflective skin markers were used.
Sixteen additional markers were placed on the wheelchair frame (6) and rear wheels (2x5).
Kinematics were recorded using a motion capture system (Vicon Motion Systems, Oxford,
UK) at 250 Hz. Muscle activity was recorded using bipolar surface EMG electrodes (Delsys,
Natick, USA) for 11 muscles: deltoids (anterior, median, and posterior), trapezius (upper,
middle, and lower), serratus anterior, latissimus dorsi, pectoralis major (clavicular head),
biceps, and triceps (long and lateral). Additionally, for consenting participants, indwelling
electrodes were inserted into the supraspinatus, infraspinatus, and subscapularis. EMG
signals were collected at 2000 Hz. Each participant’s wheelchair was fitted with a Smart™h!
(Three Rivers Holdings LLC, Mesa, USA) on its right side that measured handrim kinetics
at 240 Hz.

2.1.2.4 Procedure

The participants first propelled their wheelchair at a comfortable speed over a level
surface. A wooden platform (4.5 m length, 1.2 m width) was used to simulate a 5° cross-
slope. After getting familiar with the set-up, the participants propelled themselves at a
comfortable speed in both directions (right arm on the downhill and uphill of the slope,
Figure 21). They were instructed to maintain a straight-line trajectory. Each condition was

repeated four times.
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Leveled

Figure 21 Conditions of the wheelchair propulsion
2.1.2.5 Additional measures

The details of participants’ wheelchairs were logged, particularly the horizontal
position of the acromion with respect to the rear wheel axle. Neer’s and Hawkins-Kennedy
tests were used to check for impingement (Hawkins and Kennedy, 1980; Neer and Welsh,
1977). Rotator cuff tears were assessed using an external rotation lag sign and a Napoleon
test (Gerber et al., 1996; Hertel et al., 1996). Participants completed a Wheelchair Skills Test
(WST) (Kirby et al., 2018). By interview and self-reported forms, we recorded the daily
activities of participants, their major mobility limitations when using a wheelchair, their
opinion about cross-slope propulsion, and their shoulder pain based on Wheelchair User's
Shoulder Pain Index (WUSPI) (Curtis et al., 1995a).

2.1.2.6 Analysis

The EMG raw signals were processed to extract normalized envelopes
(Supplementary material 2.1.6.1). Muscles were grouped into three categories (Table 1). An
Opensim (Delp et al., 2007) generic model (Martinez et al., 2020a) of the trunk and shoulder
was scaled to each participant’s anthropometry, then supplemented with a basic wheelchair
model (frame and two rear wheels). The joints and wheelchair kinematics were calculated
using inverse kinematics (Delp et al., 2007). The wheelchair trajectory over the cross-slope
was calculated to evaluate how well the participants complied with the instructions. The
wheelchair velocity was calculated. The handrim kinetics were first corrected to cancel
inaccuracies related to the wheel camber (Chénier et al., 2017a). The tangential contact

forces at the handrim were reported for the downhill and uphill cross-slope propulsion. The
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trunk orientation with respect to the wheelchair was calculated, as well as the distance
between the wheelchair axle and the trunk and upper right-limb center of mass (d oy —axie)-
To account for the difference in wheelchair settings between the participants, the d oy —axie
at the resting position was subtracted from the dcop—axie during propulsion. The
glenohumeral flexion, abduction and axial rotation were also reported, as well as the elbow
flexion. All were compared to their mean values over a level surface. All data analysis was
done using Pandas (The pandas development team, 2020) and Numpy (Harris et al., 2020)
Python libraries.

Tableau IX Muscle groups

Anterior Posterior Rotator cuff

Anterior deltoid Posterior deltoid Infraspinatus

Pectoralis major (clavicular head) Latissimus dorsi Supraspinatus

Serratus anterior Trapezius (upper, middle, and Subscapularis
lower)

2.1.3 Results

Nine MWU s participated in this study (Tableau X). All participants had spinal cord
injuries of grade A or B on the ASIA scale (Kirshblum et al., 2011). All participants tested
negative for impingement and rotator cuff tears. They reported low levels of shoulder pain
(<40%) present mostly during wheelchair mobility. All tetraplegic participants used push
cuffs. When asked in general about obstacles in urban mobility, none of the participants
explicitly spoke about cross-slopes. However, when asked specifically about cross-slopes,
P1, P4 and P6 mentioned no particular difficulty, while the others found the skill demanding,
with P3 describing it as uncomfortable. To mitigate this difficulty, P2 and P7 mentioned
switching the sidewalk side, while P9 stated using bike paths when available. Despite the
differences in self-reported exertion related to cross-slopes, all participants were able to
propel over a cross-slope during the WST, with various success levels: P1, P6, and P9 had
trouble maintaining their propulsion direction, P5 had disparate abilities depending on the
direction, and P8 applied too much force as his caster wheels lost contact with the ground
intermittently. This variability is skill level was also observed for the overall WST score.
Finally, while having disparate wheelchair skills training, no participant recalled having

training specific for the cross-slope.

P5 could not complete all cross-slopes trials as he could not counter the turning
tendency sufficiently to keep his wheelchair from rolling off of the cross-slope. Additionally,
his latissimus dorsi and serratus anterior EMG data were removed as the sensors lost contact
intermittently due to severe lower limb spasms. The detail of the data summarized in this

study can be found as participant-specific figures included as supplementary materials.
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Participants propelled their wheelchair slower over a cross-slope (Figure 22). Their
downhill arm had a repeatable push and recovery cycle. As for their uphill limb technique,
participants defined a continuum with P9 and P8 at its opposite ends: P8 alternated pushing
and breaking the wheel (positive and negative forces), while P9 solely braked the wheel’s

forward rotation.
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Tableau X Demographics and characteristics of the participants P1 to P9

Participant Age Mass 1\/1112:1[:2 i MwC Injury WUSPI WST WST- ..
(sex) (years) (kg) the ‘(“lf‘gs)s level [0-150] (%) [l?-gl MWC training
MWC

P1 () 29 73 48 12.9 T10 19 60.22 2 No training

P2 (m) 34 67 72 13.5 C7 19.28 87.10 3 ~ 10 h of training

P3 (m) 28 70 48 222 C4-5 40 41.38 2 3-4 h of training

P4 (m) 40 72 12 14.4 T8 15 68.82 2 Two sessions a week for about a year

P5 (m) 24 68 41 16.5 C4-5 (C6-7) * 46.25 50.00 1 No training

P6 (m) 27 65 24 19.1 T3 24.65 75.27 2 Training every day for 3 months

P7 (m) 38 58 18 16.8 T11-12 62.5 88.89 3 Some average training

P8 (m) 29 80 18 15.1 T4 29 80.00 2 No training

P9 (m) 39 89 19 16.9 C6-7 26.25 47.78 2 Few average 15-min training sessions
Meansstd oo o U3 164227 3384143 66.61 +16.61

Notes: WST-CS is the WST score for the cross-slope skill. Details about the WST and the WUSPI scoring can be found in supplementary material 2.1.6.2.
MWC training reports the answer of the participants when asked about their training during the interview. No training meant no formal training.

Abbreviation: f(emale), m(ale), MWC(manual wheelchair).

* The injury level assessment evolved from a C4-5 to C6-7 since the time of injury.
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Figure 22 Handrim contact tangential force (top) and wheelchair velocity
(bottom) for each participant for both conditions: right arm on the uphill (blue)
and downhill (orange). The grey horizontal line and span within shows the
median and interquartile range of the wheelchair velocity during level surface
propulsion. The time has been normalized with 0% the start of wheelchair
motion and 100% the stop of the motion, or when the wheelchair rotation was
over 5° for participants that turned their wheelchair downbhill to stop.

The increased flexion of the trunk increased the dcop—axie ( Figure 23-A). Only P1
had a much more extended trunk over the cross-slope. Whereas all participants showed a
lateral trunk flexion to keep their trunk vertical, despite some of them not achieving the same
amplitude for both sides (P3 and PS5, Figure 23-B). Participants adapted their glenohumeral
kinematics differently to the cross-slope, with an overall tendency to increase the
glenohumeral extension and adduction over the cross-slope, as well as the internal rotation
for the downhill side (Figure 24-A). Overall, the EMG of the anterior group increased for
the downbhill side, while that of the posterior group increased for the uphill one. Nevertheless,

the EMG level remained overall below 0.6 (Figure 24-B).
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Figure 23 Trunk kinematics over a cross-slope: (A) Distance between the trunk

and right upper limb centre of mass and the rear wheels axle d;op—axie
increases with trunk flexion over a cross-slope (top panel) and the (B)
distribution of the trunk’s lateral flexion over a cross-slope (blue: right limb
uphill, orange: right limb downhill) and a level surface (grey), tetraplegics
participants are identified with a shaded background (bottom panel).
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Figure 24 (A) Glenohumeral and elbow kinematics and (B) EMG of the muscle
groups (right) for the uphill arm (blue) and downhill (orange) over a cross-slope
and over a leveled surface (grey). The median value is the horizontal line, the
boxes represent the interquartile range of the data (IQR = [Q1, Q3], and the
whiskers display the data within [Q1—1.5%*IQR,Q3+ 1.5*IQR].
Tetraplegics participants are identified with a shaded background. * on the EMG
rotator group points to participants with no subscapularis data, as their scapula
was not flexible enough to allow access to the muscle.
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2.1.4 Discussion

This exploratory study aimed to identify the adaptations of MWUs to a 5° cross-slope
propulsion. These adaptations are discussed considering the WSP recommendations in the

following sections.

2.1.4.1 Handrim kinetics and wheelchair trajectory

Similar to Sauret et al. (2013), the downhill wheel led the propulsion for all
participants and the uphill wheel was modulated to regulate the wheelchair trajectory. Due
to the downward turning tendency of the wheelchair, a user must push harder or more often
on the downhill wheel (Kirby et al., 2021). Participants’ approaches to achieve this
asymmetry varied in efficiency. P8’s technique was the least efficient, as he kept pushing
the uphill wheel at each cycle, only to brake its rotation at the “recovery” phase. P8’s higher
energy input (handrim force) did not translate into a faster propulsion, as his propulsion
velocity was comparable to that of the other participants. It is interesting to note that P8
already reported shoulder pain during mobility, after only 18 months of wheelchair use.
Additionally, while he scored 80% on the WST because he executed advanced skills, he
rarely achieved perfect scores, likely relying on strength rather than technique. This strategy

might be related to the lack of formal wheelchair skills training.

P9 used his uphill arm to mainly brake the wheel. This technique is included in the
WSP tips (Kirby et al., 2021). While it should enable the user to reduce energy expenditure
to mitigate in part the difficulty of a cross-slope (Brubaker et al., 1986), it might be
problematic for tetraplegics. Indeed, tetraplegics rely on applying a large lateromedial force
to compensate for their weaker grip (Dallmeijer et al., 1998). Using the downhill arm solely
for propulsion, and the upper one exclusively for braking, while applying high enough
lateromedial forces to maintain friction between the push-cuff and the handrim, will increase
the load on both limbs. As shoulder stability is compromised at high spinal cord injuries, this
load would increase the strain on stabilizing muscles. Tetraplegics’ difficulty to generate
sufficient lateromedial force was observed when P5’s arm slipped off the handrim
(supplementary material, video). This suggests the need to assist tetraplegic users, either
through caregiver training, or alternative strategies such as using bike paths when possible,
as suggested by participants in this study. Equipment modification (e.g., assistive wheels or

projection handrims) should also be investigated as a potential approach.

Other participants had some uphill wheel pushes in the first half of the cross-slope.
These symmetric pushes might reduce the energy needed to ensure trunk stability against the
load transferred through the downhill arm (Astier et al., 2019). Additional research is needed
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to confirm this assumption, and to evaluate the effect of downhill-push and uphill-brake

technique on trunk muscles’ activation levels.

2.1.4.2 Trunk kinematics

Reducing trunk flexion over a cross-slope brought the center of mass closer to the
rear wheels' axle, which would reduce the turning tendency of the wheelchair.(Brubaker et
al., 1986) This is coherent with the WSP recommendations (Kirby et al., 2021). P1’s
increased trunk extension might have been particularly beneficial as her axle is set
posteriorly to her acromion. As most participants’ axle was anterior to their acromion, the
turning moment arm was already somewhat smaller, which probably eased most participants
straight propulsion despite having a trunk flexion similar or superior to that over a level
surface. While trunk movement is suspected to contribute to forward propulsion on a level
surface (van Dijk et al., 2021), the reduced propulsion velocity and the turning tendency over
the cross-slope probably limit the benefit of such flexion. Additionally, as MWUs who rely
on their trunk flexion to push the handrim increase their flexion with fatigue (Rodgers,

2000), they would struggle to keep their propulsion direction.

For stability, MWUSs with motor trunk impairments rely on their latissimus dorsi to
provide postural control (Btaszczyszyn et al., 2021; Louis and Gorce, 2010; Seelen et al.,
1997). They also sit in a kyphotic pose (Minkel, 2000), that leads to a more protracted
scapula (Moroder et al., 2020). When rolling over a cross-slope, the participants leaned
laterally which would induce a transient “scoliotic spine” curvature. This spine configuration
decreases scapular range of motion (Rapp van Roden, 2017), and increases latissimus dorsi
activation on the convex side (downhill slope) (Kwok et al., 2015). As the scapula is already
protracted, and its range of motion is limited by the induced spine curvature, the upper limb
kinematics during propulsion over a cross-slope would rely mostly on the glenohumeral
joint, disturbing the scapulohumeral rhythm and increasing the load on scapulohumeral
muscles to maintain glenohumeral stability. Additionally, we expect the latissimus dorsi to
particularly develop fatigue much faster over a cross-slope, as it would be involved in the
lateral spine adjustment, the postural stability, the humeral kinematics, as well as the
expiratory function of tetraplegics (Fujiwara et al., 1999), which also increases over a cross-
slope (Brubaker et al., 1986). This potential pathomechanism is summarized in Figure 25.
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As the right latissimus dorsi had a higher activation, for most participants, when on

the uphill side (supplementary material), the force necessary for the wheel braking was

probably higher than for other functions. From a glenohumeral stability point of view, this
activation is appreciated as it would help depress the humerus, reducing the risk of
impingement. Indeed, MWUs should be encouraged to actively retract and depress their
scapula when braking the uphill wheel, to avoid large glenohumeral joint reaction forces

induced by the posterior deltoid activation.

2.1.4.3 Glenohumeral joint adaptations

While each participant modified their glenohumeral kinematics differently over the
cross-slope, glenohumeral extension and adduction generally increased and internal rotation
increased solely for the downhill side. Little can be found in the literature about the risk of
shoulder pathology at low elevation angles. For propulsion over a level surface, the humeral
head is anteriorly positioned throughout the propulsion cycle, with a low risk of
impingement (Mozingo et al., 2022, 2020). With the glenohumeral adaptations to the cross-
slope, the humeral head is expected to move more anteriorly (Dal Maso et al., 2015). The
compression applied from the humeral head to the biceps long head and supraspinatus tendon
is also likely to increase (Cook and Purdam, 2012). This is coherent with the conclusions of
Sakai et al (2021) from MRI observations, relating supraspinatus tears to an upward axial
pressure applied by the humeral head. Additionally, the supraspinatus tendon architecture
allows for fascicles, separated by a lubricant, to move independently (Fallon et al., 2002).
This property will be important over the cross-slope due to the increased tendon
excursion (Fallon et al., 2002). Yet, the larger compression would oppose the lubrication
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effect, increasing friction and, consequently, the shear constraint between the fascicles. Such
constraint is coherent with the supraspinatus tears occurring at the intrasubstance or articular
regions (Morrow et al., 2014). Thus, cross-slope propulsion might increase the anterior

glenohumeral head instability and the load on the supraspinatus tendon.

2.1.4.4 WSP and recommendations

Participants were heterogeneous in terms of wheelchair skills with WST scores going
from 41% up to 89%. This heterogeneity might be related to how they acquired their skills,
as they had various amounts of training. Those with no to little formal training have probably
self-trained to acquire more complex skills. Particularly, for cross-slope propulsion, self-
training might explain why the participants adapted differently to the cross-slope. As some
techniques were safer and more efficient than others, successfully crossing the slope seems
a far cry from simply passing the skill, highlighting the importance of a training program.
Given the differences between paraplegic and tetraplegic participants, the training tips for
these two groups might differ. Specifically, for those with paraplegia, the existing training
tips found in the WSP should be used to improve biomechanical efficiency of this skill, even
if the MWU has the strength to do it in a less efficient manner. Indeed, while all paraplegic
participants could successfully do a wheelie, none of them opted to propel their wheelchair
in a wheelie position over the cross-slope during the WST, despite this technique being the
only WSP tip that eliminates the wheelchair turning tendency. For those with tetraplegia,
given the additional strain necessary to push or brake the wheel, we recommend providing
education to create awareness of the importance of trunk and glenohumeral stability, the
importance of caregiver training if applicable, and the avoidance of cross-slopes when
possible to minimize their negative effects. Moreover, our work highlights the need to
explore the impact of positioning devices (e.g., lateral supports) and wheelchair
modifications (e.g., power assist wheels, handrim projections) on this skill. Such results
would help clinicians to weigh the impact of positioning devices and wheelchair
modifications on other wheelchair skills or daily-life activities.

As anterior stability is of concern, exercises to help the MWUs identify glenohumeral
and thoracohumeral motions are essential to improve the MWUSs proprioception so that they
start relying on their scapulothoracic muscles (Cools et al., 2014). Particularly, adducting
and depressing the scapula should help reduce the strain on the glenohumeral joint.

When using a wheelie is not an option, care should be taken in choosing the technique
to achieve asymmetry between the downhill and uphill sides. While alternating pushing and
braking on the uphill handrim is probably the worst approach, clinicians should encourage
MWUs to try different ratios of push to brake, or different ratios of uphill to downhill push
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frequencies to find the optimal configuration that would least disturb their trunk stability,
account for their strength limitations, and enable trajectory control.

2.1.4.5 Study Limitations

This study has some limitations. First, as the curvature of the trunk had an impact on
the upper limb, and since the adaptations of the trunk probably did not occur at the same
spine level, using more markers to track the spine would have given us better insight into
trunk adaptations. Secondly, EMG data could not be used to compare participants and should
be considered with care. Indeed, some of the muscles were not fully innervated. Thus, a
higher EMG does not necessarily equate with a higher muscle force. Testing muscle groups
on an isometric ergometer should complete the adaptation’s understanding, although it
would make for an even longer and more demanding data collection. Our sample of
convenience included only spinal cord injury patients, this study could be replicated for other

populations such as patients with stroke as they typically propel with one arm and one leg.

2.1.5 Conclusion

Through this exploratory study, we highlighted the importance of the uphill arm
technique, as well as the trunk kinematics, to cross-slope propulsion. We proposed some
possible injury pathomechanisms, but further research is needed for validation. Wheelchair
skills training programs that include pathology-specific tips for posture, kinematics, and
muscle control are essential to develop a safe and efficient technique. Finally, our results
should help raise clinicians’, MWUSs’, and caregivers’ awareness to the importance of
caregiver training, and exploration of wheelchair modifications and positioning devices to

reduce potential for injury.

2.1.6 Supplementary material

2.1.6.1 Appendix A: EMG processing

The EMG raw signals were first processed using a fourth-order bandpass filter (20 to
500 Hz and 600 Hz for intra-muscular), then full wave rectified. The envelopes were
extracted using a 4 Hz low-pass filter, then normalized to recorded maximal voluntary
contractions (MVC). During the MVCs, the participants increased their activation for
3 seconds before maintaining their MVC for 3 seconds under verbal encouragement. The
MVCs were 1 min apart unless the participant required more rest time. For all participants,
trunk stability was ensured throughout the MVC. The MVC trials are presented in Tableau
XI (Dal Maso et al., 2016).
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Tableau XI Participant’s position and applied resistance during each MVC

Position

Resistance

Seated with the arm flexed at 90°, elbow extended, and palm facing down.

Resistance to arm flexion at the elbow.

Seated with the arm abducted at 90°, elbow extended, and palm facing down.

Resistance to arm abduction at the elbow.

Prone with the arm horizontally abducted at 90° and the elbow flexed at 90°.

Resistance to horizontal abduction at the elbow

Seated with the arm flexed at 125° and the elbow extended.

Resistance to arm flexion at both the elbow and the inferior angle of the scapula.

Seated with the arm abducted at 30° and the elbow flexed at 90°.

Resistance to arm adduction at the elbow.

Seated with the arm abducted at 90°, the elbow extended, the palm facing down,

and the neck bent to the arm side.

Resistance to arm abduction at both the head and the elbow.

Prone with the arm at 90° horizontal abduction, the elbow extended and the thumb

pointing to the ceiling.

Resistance to horizontal abduction at the elbow.

Prone with the arm horizontally flexed at 90° in line with the lower trapezius line of

action, the elbow extended and the thumb pointing to the ceiling.

Resistance to horizontal flexion at the elbow.

Seated with the arm abducted at 90° and the elbow flexed at 90°.

Resistance to arm adduction at the elbow.

Seated with the arms flexed at 90° and the elbows flexed so that the palms of both

hands are in contact.

Pressing hands together.

Lying on the side with the arm at the side, the elbow extended and the palm facing

down.

Resistance to arm abduction at the wrist.

Lying on the side with the arm at the side and the elbow at 90° flexion.

Resistance to external rotation at the wrist.

Prone, with the back of the hand in contact with the upper lumbar spine.

Resistance to internal rotation at the wrist.

Seated, the arm at a neutral position and the elbow at 90° flexion with the forearm

in supination.

Resistance to elbow flexion at the wrist.

Seated, the arm 90° abducted, the elbow at 90° flexion

with the forearm in a neutral.

Resistance to elbow extension at the wrist.

94



2.1.6.2 Appendix B: WST and WUSPI scores

The WST includes multiple skills that are scored individually. Each skill is scored on
capacity from 0 to 3 (Kirby et al., 2021). Briefly, a score of three indicates an advanced pass,
a score of 2 indicates that the participant meets all evaluation criteria, but still has room for
improvement. A score of 1 is given when the subject completes the majority but not all the
evaluation criteria of the given skill. Finally, a score of 0 is given when the participant’s
execution of the skill is incomplete, unsafe, or if the participant is unwilling to try. A skill
can be evaluated as “Not Possible” if the wheelchair does not have all parts that would allow
for a safe execution, or as “Testing Error” if the evaluator is incapable of assessing the skill.
Finally, the global WST score is evaluated as a percentage of success in individual skills

other than those scored as “Not Possible” or as “Testing Error”. The formula is shown below:

Y individual skills scores
WST (%) = 100

(nskills — MNgkills scored "Not possible" — Nskills scored "Testing Error") * 3

The WUSPI is a 15-item self-report measure of shoulder pain in wheelchair during
functional daily activities (Curtis et al., 1995b). The activities are grouped under four
categories: transfers, wheelchair mobility, self-care and general activities. For each activity,
the participant evaluated their pain between “no pain” (0) to “worst pain ever” (10). The sum
of the individual activities’ scores is the raw WUSPI score. To account for activities that
were not applicable for certain participants, a performance corrected score was obtained by
dividing the raw WUSPI score by the number of applicable activities then multiplying it by
15 (Curtis et al., 1999).

For the individual participants graphs, we evaluated the pain level for each category,
by summing the element within. In order to compare the pain level easily, all scores were

expressed over a [0-100%] scale.
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Chapitre 3 : La compréhension des fonctions
musculaires de I’épaule grace a des algorithmes informés

par EMG

3.1 Article n°2

Dans le cadre de cette étude, nous avons implémenté un algorithme informé par EMG
pour prédire des forces musculaires plus plausibles physiologiquement. Cette approche nous
a permis de personnaliser le modéle neuromusculosquelettique de I’articulation gléno-
humérale tout en exprimant implicitement la contrainte de stabilité gléno-humérale. Les
modeles calibrés ont ét¢ implémentés pour prédire des forces musculaires qui tiennent

compte de la co-contraction musculaire nécessaire au fonctionnement sain de 1’épaule.

Cet article a été coécrit par Najoua Assila, Claudio Pizzolato, Romain Martinez,
David G. Lloyd et Mickaél Begon. La contribution principale de cet article revient a Najoua
Assila. Najoua Assila a adapté la boite a outils pour I’analyse de l’articulation gléno-
humérale. Le calcul des résultats ayant mené a ’article a été fait par Najoua Assila avec la
contribution des coauteurs. Najoua Assila a écrit Iarticle, guidée par les conseils et les

remarques de tous les coauteurs.
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EMG-Assisted Algorithm to Account for Shoulder

Muscles Co-Contraction in Overhead Manual Handling?

Najoua Assila, Claudio Pizzolato, Romain Martinez, David G. Lloyd and Mickaél Begon

Abstract: Glenohumeral stability is essential for a healthy function of the shoulder.
It is ensured partly by the scapulohumeral muscular balance. Accordingly,
modelling muscle interactions is a key factor in the understanding of occupational
pathologies, and the development of ergonomic interventions. While static
optimization is commonly used to estimate muscle activations, it tends to
underestimate the role of shoulder’s antagonist muscles. The purpose of this study
was to implement experimental electromyographic (EMG) data to predict muscle
activations that could account for the stabilizing role of the shoulder muscles.
Kinematics and EMG were recorded from 36 participants while lifting a box from
hip to eye level. Muscle activations and glenohumeral joint reactions were estimated
using an EMGe-assisted algorithm and compared to those obtained using static
optimization with a generic and calibrated model. Muscle activations predicted with
the EMG-assisted method were generally larger. Additionally, more interactions
between the different rotator cuff muscles, as well as between primer actuators and
stabilizers, were predicted with the EMG-assisted method. Finally, glenohumeral
forces calculated from a calibrated model remained within the boundaries of the
glenoid stability cone. These findings suggest that EMG-assisted methods could
account for scapulohumeral muscle co-contraction, and thus their contribution to

the glenohumeral stability.

Keywords: calibration; electromyography; glenohumeral stability; musculo-tendon

unit; shoulder
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3.1.1 Introduction

The glenohumeral (GH) joint is the most mobile joint of the human body. This
mobility is enabled by the minimal congruence between the glenoid cavity and the humeral
head, which compromises the GH stability. This stability requirement is largely met by the
scapulohumeral muscular balance (Lippitt and Matsen, 1993). This balance is ensured when
the net joint reaction force is directed towards the glenoid fossa, which requires a fine-tuned
coordination between shoulder muscles (Veeger and van der Helm, 2007). While rotator cuff
muscles have been reported to act as the GH joint main stabilizers, all shoulder muscles
contribute to the GH stability (Ackland and Pandy, 2009). This intricate stability design puts
the GH joint at a higher risk of dislocation, and its muscles at a higher injury hazard. As
shoulder pathologies have been linked to numerous occupational settings (e.g., repetitive,
high force demand, computer set up), and their impact on quality of life has been reported,
it is critical to understand these dysfunctions mechanisms (Pribicevic, 2012). Accordingly,
the prediction of shoulder muscle interactions is a key factor in the development of

ergonomic interventions.

While musculoskeletal modelling enables a non-invasive prediction of these forces,
it is hindered by the difficulties related to the redundancy of the shoulder musculoskeletal
system. The most common method to estimate shoulder muscle activations is the static
optimization of various cost functions, with or without a stability constraint for the GH joint
(Ambrésio et al., 2011; Engelhardt et al., 2015; Klemt et al., 2018; Quental et al., 2016a),
such as the sum of activations or the energic cost, which is expected to provide more
physiological results (Praagman et al., 2006). However, the inaccuracies associated with
static optimization, mainly due to its assumption of a unique optimal control strategy across
individuals (Buchanan and Shreeve, 1996), led many investigators to consider using
electromyographic (EMG) data to inform computations, rather than just for
validation (Erdemir et al., 2007). EMG-informed modelling methods have been
implemented successfully within the calibrated EMG-informed neuromusculoskeletal
modelling toolbox (CEINMS (Pizzolato et al., 2015)) for OpenSim (Delp et al., 2007). These
methods seek to track simultaneously the experimental EMG and the various joint moments,
in order to predict muscle activation. Additionally, they include a model calibration step,
where, the experimental EMG is used as input, and the joint moments are tracked to fine-
tune the muscle modelling parameters. CEINMS has been implemented for lower limb joints
(Gerus et al., 2013; Pizzolato et al., 2015), where the co-contraction predicted by this toolbox
was consistently higher than the one predicted by static optimization. Additionally, the
predicted knee joint reaction forces were similar to experimental ones. This toolbox has also
been implemented in its EMG-driven mode for shoulder analysis during isometric tasks

(Kian et al., 2019), where it was concluded that a common cost function underestimates
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muscle co-contraction in comparison to an EMG-driven approach. However, the EMG-
driven mode had already proven its limitations in the analysis of the hip joint due to the
insufficient experimental data (Pizzolato et al., 2015; Sartori et al., 2012). Additionally, the
use of this mode did not account for artefacts related to the envelop extraction (Farina and
Negro, 2012; Sartori et al., 2012). Indeed, the implementation of EMG-informed algorithms
faces a number of limitations, that are particularly true for the shoulder. The first one being
the presence of deep musculature (Nikooyan et al., 2012) that limits the number of available
experimental EMG. The second limitation is related to the quality of the EMG data,
particularly because of artefacts introduced with dynamic tasks and envelope extraction. To
overcome the first limitation, indwelling electrodes should be used where possible, and
unattainable EMG data should be synthetized. As for the second limitation, the input data

should be adjusted to account for joint moment tracking errors.

Accordingly, we implemented a shoulder model using OpenSim (Delp et al., 2007,
Wu et al., 2016) and the EMG-adjusted algorithm of CEINMS (Pizzolato et al., 2015) for
the analysis of a relatively complex dynamic task. Our objective is to predict muscle
activation patterns that could account for the stabilizing role of shoulder muscles. It was
hypothesized that physiological muscle forces should sum up to a GH joint reaction force
that remains within the non-dislocation cone defined by Lippitt and Matsen (1993) and
Dickerson et al. (2007). The predicted muscle and joint reaction forces were compared with
those obtained from a similar model using static optimization. A secondary objective of the
study was to evaluate the influence of the calibration on the results by implementing static

optimization with a generic and a calibrated model.

3.1.2 Materials and Methods

3.1.2.1 Experimental Protocol

The data previously collected (Bouffard et al., 2019) from 36 participants (age: 23.1
+ 2.9 years, mass: 68.8 + 13.2 kg, height: 173.6 + 9.9 cm, BMI: 22.66 = 2.9, 17 females and
19 males) with no history of upper limb diseases was used for this study. The research
protocol was approved by the University of Montreal Ethics Committee (n°® 15-016-CERES-
P) and all participants provided their informed consent prior to the experimentation. The
experimental protocol fully described by Bouffard et al. (2019) and Martinez et al. (2019) is

briefly summarized.

The participants performed an overhead box lifting task. We limited our study to the
right upper limb, assuming that both upper limbs moved symmetrically with regard to the
sagittal plane (Nielsen et al., 1998). In line with the kinematic model developed by Jackson
et al. (2012), 43 reflective skin markers were placed on the thorax and the right upper limb.
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The kinematics were recorded using an 18 camera Vicon™ motion analysis system (Oxford
Metrics Ltd., Oxford, UK). Muscle activity was recorded for ten muscles, with bipolar
surface EMG electrodes positioned over the anterior, median and posterior deltoids, biceps,
triceps, pectoralis major, latissimus dorsi, upper and lower trapezius and serratus anterior.
Indwelling electrodes were inserted into the supraspinatus, infraspinatus and subscapularis.
EMG signals were collected at 2000 Hz. They were processed using a second-order bandpass
filter, with cut-off frequencies fixed at 20 and 425 Hz, then full-wave rectified. Envelopes
were extracted using a 5 Hz low-pass filter. A series of 10 submaximal, and maximal,
voluntary contractions (MVC) were performed to validate the electrodes position, and
normalize the EMG envelopes, respectively (Dal Maso et al., 2016). The forces and
moments between the hand and the box (8 x 35 x 50 cm) were measured using a six-
dimensional handle force sensor described in previous studies (Blache et al., 2017). The box
(6 or 12 kg) was lifted from a shelf at hip level and positioned on another shelf at eye level.

Each participant performed three trials per load in random order with 30 s rest periods.

3.1.2.2 Musculoskeletal Model

A modified OpenSim (Delp et al., 2007) generic model (Wu et al., 2016) of the
shoulder was used for this study. The model had 10 degrees of freedom (DOF) with
29 musculo-tendon units (MTU) of which 17 actuated the GH joint. Some MTUs were
represented by multiple pathways, e.g., anterior, middle, and posterior deltoids. First, an
uncalibrated model was created by scaling the generic model to each participant’s
anthropometry using marker positions during a static pose. The joint generalized coordinates
and moments were calculated using inverse kinematics and inverse dynamics, respectively,
while the MTUs lengths and moment arms were estimated using muscle analysis in
Opensim. The trial data were batch processed using the Pyosim and Pyomeca libraries in
Python (Martinez et al., 2020b; Martinez and Michaud, 2018).

A personalized model was then created by calibrating the MTU parameters of the
scaled uncalibrated model. The calibration step aimed to adjust MTU parameters to
minimize the sum of the inverse dynamic joint moment tracking quadratic error and the ratio
of GH joint shear to compressive contact forces using a simulated annealing algorithm (See
Appendix A). To this avail, the experimental EMG was used as an input of a forward
dynamics analysis to predict joint moments for each given set of MTU parameters. For this
step, a calibration dataset was used. This dataset consisted of one trial per subject using a 6-
kg load. A penalty was applied whenever an MTU’s normalized fiber length reached non-
physiological values outside the range of [0.5, 1.5]. For this step, lines of action were
grouped based on their function and anatomical classification. Each group received the same

EMG signal. Accordingly, lines of action of the same muscle were calibrated using the same
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EMG signal. Teres minor was grouped with the infraspinatus, as they were expected to have
similar functions (Inman et al., 1996). Since the experimental data on muscles actuating the
sternoclavicular and acromioclavicular joints was limited, we chose to focus this study on
the GH joint. The DOFs of the calibrated model included only those of the GH joint, and its
muscles were limited to the GH 17 lines of action. Out of these lines, only teres major and
coracobrachialis were not calibrated. However, as they are not the main actuators of the GH

joint, there influence on the calibration step results was expected to be minimal.

The muscle activations and forces were estimated using three different methods:
e Static optimization on the uncalibrated model (SO),
e Static optimization on the calibrated model (SOcal),
e EMGe-assisted method on the calibrated model in CEINMS (EMGA).

For all methods, no constraints regarding GH dislocation were implemented while
predicting muscle activations. Nevertheless, the calibration process for SOcal and EMGA
implicitly tuned the MTU parameters to favor a smaller shear to compressive GH joint
reaction ratio during the calibration step. SO and SOcal cost function was the sum of squared
activations using the algorithm implemented in Opensim. For these two methods, residual
actuators were implemented at all DOFs to ensure finding a solution (Hicks et al., 2015).
The last method (EMGA) sought to adjust existing experimental excitations (i.e., EMG
linear envelopes) when available and to synthetize the excitations for the remaining lines of
action. Activations were predicted from the excitations using the EMG-to-activation model
described by Lloyd and Besier (2003). The adjusted and synthetized excitations
simultaneously minimized three terms (Sartori et al., 2014):

e Inverse dynamics joint moments tracking error,
e The sum of experimental excitations tracking error for all experimental
excitations,

e The sum of squared excitations for the 17 lines of actions.

These three terms were combined in a single cost function. The weighting
coefficients for each term were chosen to reach a good balance between tracking joint

moments and excitations, following the method explained by Sartori et al. (2014).

3.1.2.3 Analysis

The predicted muscle forces from the three models were then used to calculate joint
reaction forces at the GH joint, as well as the ratio of shear to compressive joint contact
force. The root mean square difference (RMSd) between the inverse dynamics joint moments
and those predicted by the EMG-assisted method as well as the Pearson correlation

coefficient (R) were calculated to validate its application. The residual actuator moments
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obtained from SO and SOcal were used for comparison. The activations predicted from SO,
SOcal and EMGA were compared with experimental EMGs using RMSd and R. Their
respective empirical cumulative distribution functions (Kvam and Vidakovic, 2007) were
also compared using a Kolmogorov—Smirnov dissimilarity index (Kotz and Johnson, 1992).
This index evaluates the probability that the compared samples are drawn from the same
distribution. The larger its statistic, the less likely the samples have similar distributions.
Coactivation patterns of the rotator cuff muscles between both loads were compared with a
Jennrich test on the correlation matrices at each load (Jennrich, 1970). Furthermore, the co-
contraction was evaluated for muscle pairs known to have synergies: latissimus dorsi and
teres major, anterior deltoid and coracobrachialis, median deltoid and supraspinatus,
posterior deltoid and infraspinatus (Kapandji and Tubiana, 2005), using a co-contraction
coefficient defined in Equation (3.1), where E; and E> are the activation of the less and more

activated muscle at each time frame for each muscle pair, respectively (Rudolph et al., 2000).

E,
CC = 22 (B +Ey) (3.1)
2

Finally, the GH joint reaction force was expressed in the glenoid local frame. Within
this frame, the GH joint reaction ratio, defined as the ratio of the shear to compressive contact
forces in the glenoid, was assessed in regard to the reported non-dislocation thresholds
(Lippitt and Matsen, 1993).

3.1.3 Results

3.1.3.1 Net Moment Tracking

EMGA tracked moments with an RMSd within the range of the residual actuators
used by SO (Figure 26, Tableau XII). The calibrated model succeeded in tracking the net
moments calculated by inverse dynamics. The two peaks in the residuals actuators when
solving SO (at 24% and 42% of the trial) pointed to a possible failure due to the incapacity

of MTUs to generate the needed joint moment. These peaks disappeared when using SOcal.

3.1.3.2 EMG and Muscle Forces

The adjusted excitations mostly had strong correlations (0.30-0.90) with the
experimental EMG linear envelopes, with some discrepancies for the posterior deltoid,
latissimus dorsi, pectoralis major and the triceps (Figure 27, Tableau XIII). In comparison,
the correlation between the SO predicted activations and the experimental EMG were lower
(0.05-0.46). Accordingly, different muscle activation patterns were obtained from SO,
SOcal, and the EMGA algorithms (Figure 28). Compared to SO, SOcal tended to minimize
the activation of the rotator cuff muscles, with even larger differences to EMGA results. In
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general, the activations were smaller and showed less inter-subject variability for SO and
SOcal, compared to EMGA (Figure 28 et Figure 29). The dissimilarity index between the
experimental EMG distribution and the activation estimated using EMGA and SO was of
0.219 and 0.492 respectively (p < 0.001). The correlation between the different muscle
activations followed a similar pattern when using EMGA algorithm, irrespective of the load
(Figure 30). The correlation between the experimental EMG of the infraspinatus,
supraspinatus and subscapularis did not differ with the mass (X? = 1.94, p > 0.05). Similar
results were obtained with the activations predicted with EMGA (X? = 3.85, p > 0.05).
However, the activation correlations predicted by SO had a significant relationship with the
mass (X? = 33.98, p < 0.01). The main actuators and the rotator cuff muscles had a higher
co-activation for EMGA in comparison with SO (Figure 31).
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Figure 26. Left: Net moments of the GH joint calculated by inverse dynamics
(ID in blue) and predicted with the EMG-assisted method (EMGA orange), with
a schematic of various position of the participant during the box lifting task,
right: residual actuators from the generic model (R in blue), calibrated model
(R cal in orange), and the difference between the inverse dynamics and the net
moments predicted with the EMG-assisted method (4gp 4 1n green). (solid line:
mean value, shaded region: 95 % confidence interval).
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Tableau XII RMSd and R between the GH net moment calculated by inverse dynamics
and those predicted by the EMG-assisted method, compared to the root mean squared
sum of the residual actuators

Mass (kg) GH DOF RMSd (N.m) Residual Actuators (N.m) R
Plane of elevation  0.61 +0.70 1.29+4.74 0.99 +0.03
6 Elevation 0.81+1.03 1.23+2.19 0.99 +£0.02
Axial rotation 0.74 +£ 0.67 1.60 +4.42 0.96 £ 0.06
Plane of elevation ~ 1.69 = 7.99 1.00 +2.70 0.98 +£0.09
12 Elevation 2.10+10.77 1.54 £3.86 0.99 +£0.06
Axial rotation 1.24 +4.03 1.17+2.26 0.97+0.10
Anterior Deltoid Latissimus Dorsi Infraspinatus Supraspinatus
0.6
= 04 - - -
=
Q
E 02 [//V\J\\\“'
y | /\//I"”’\ | |
Subscapularis Teres Major* Biceps Triceps
0.6
EMGA
— Exp
= 0.4 - - -
=
Q
5 0.2 - -
0.0 1 1 1
0 50 100 0 50 100 0 50 100 0 50 100
Time[%] Time[%] Time[%] Time[%]

Figure 27. Net Adjusted EMG (EMGA: blue) and experimental EMG (Exp:
red). * No experimental data (solid line: mean value, shaded region: 95 %
confidence interval).
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Tableau XIII RMSd and R related to the muscle activations predicted by SO on the uncalibrated (SO) and calibrated model (SOcal) and
the EMG adjusted with the EMG-assisted method (EMGA), in comparison to the experimental EMG

RMSd R
Muscles
SO SOcal EMGA SO SOcal EMGA

Anterior Deltoid 0.34+0.11 0.27+0.10 0.11£0.07 0.46 £0.31 0.53+£0.29 0.90 £ 0.09
Median Deltoid 025+0.13 0.21 +£0.07 0.08 £ 0.04 0.37+0.42 0.22+0.39 0.88+£0.16
Posterior Deltoid 0.13£0.07 0.13+£0.09 0.08 £0.05 —0.17+£0.26 —0.08 £0.30 0.31+0.51
Pectoralis Major 0.09 £ 0.09 0.10+0.09 0.11+£0.08 0.17+£0.37 0.11+£0.36 0.34+£0.41
Latissimus Dorsi 0.16 £0.16 0.11+0.09 0.12+0.08 -0.13+0.37 -0.19+0.35 0.49 £ 0.44
Infraspinatus 0.32+0.15 0.25+0.13 0.06 £ 0.04 0.32+0.30 0.28£0.29 0.85+0.17
Supraspinatus 031+0.15 0.28 £0.17 0.06 £ 0.05 —0.05+0.31 —0.13+£0.33 0.76 £ 0.30
Subscapularis 0.24+£0.20 0.21+£0.20 0.06 +£0.04 0.06 +£0.34 0.01 £0.37 0.56 +£0.29
Biceps 0.18 £0.08 0.14+0.06 0.05+0.03 -0.36+0.30 -0.28 £0.33 0.76 £ 0.24
Triceps 0.11+0.07 0.11£0.07 0.07 £0.06 -0.13£0.26 -0.04 +0.33 0.30+0.57
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Figure 28. Muscle activations (solid line: mean value, shaded region: 95 %
confidence interval) predicted by EMGA (blue), SO (orange) and SOcal (green)
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Figure 29. Empirical cumulative distribution of all muscle activations (solid
line: mean value, shaded region: 95 % confidence interval) predicted by EMGA
(blue), SO (orange) and SOcal (green): for a given activation (a), the ECDF
shows the percentage of data who is at most equal to a.
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Figure 31. Coactivation coefficients between various muscle pairs (solid line:
mean value, shaded region: 95 % confidence interval) as predicted by
EMGA (blue), SO (orange) and SOcal (green): the higher the coefficient, the
higher is the muscle pair’s coactivation.

3 Joint Reaction Forces

The magnitude of the estimated GH force was higher with EMGA compared to SO
and SOcal. However, EMGA solutions did not present any sudden peaks in the force
amplitude for the duration of the test, unlike SO. These SO peaks were smoothed out when
using SOcal (Figure 32a). Peaks also appeared for the joint reaction ratio throughout the test
with SO (Figure 32b). A maximum ratio was reached close to the maximum extension of the
GH joint with a mean value of 0.65 and 0.27 for the EMGA and SOcal, respectively. In
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comparison, the joint reaction ratio had an erratic behavior when estimated from SO. The
direction of the GH force was directed within the stability cone for 100% of the trials for the
SOcal and EMGA models, but not for the SO model (Figure 32b).

3.1.4 Discussion

This study compared muscle activation patterns and GH joint reaction forces
obtained from three different neuromusculoskeletal modelling approaches: SO, SOcal, and
EMGA. As hypothesized, shear to compressive GH joint reaction forces predicted with
EMGA remained within the stability cone boundaries, unlike those predicted with SO.
Similar results were obtained with SOcal which pointed out the importance of

musculoskeletal calibration.

3.1.4.1 Net Moment Tracking and Calibration

Calibration is a key step to tune MTU parameters that vary non-linearly across
subjects, and thus is critical to EMG-informed models (Winby et al., 2008). In this study,
the difference in residual moments between SO and SOcal pointed out the impact of
calibration. For SO, the presence of peaks in the residual moment pointed the incapacity of
the model to generate the required inverse dynamics moment. This could be the result of the
cost function used for static optimization. Indeed, for a similar task, the distribution of
muscle activations revealed a weak activation of the majority of the muscles (<20% MVC),
while the task was mainly led by the superior trapezius, the anterior and median deltoids,
and the infraspinatus (Martinez et al., 2020a). Additionally, the forces were mainly generated
by the previously mentioned muscles as well as the latissimus dorsi. Another possibility is
that the model required such an activation pattern due to its overall weakness. In other words,
the model was unable to generate the moments responsible for the upper limb movement
relying solely on its MTUs activations. With the calibration, the maximal isometric force
was increased for all muscles. Thus, it is possible that the generic muscle parameters were
not representative of our participants, and thus would require further calibration. However,
the choice of the calibration cost function is also crucial. Limiting the calibration objective
function to tracking the inverse dynamics moments only, might lead to a non-physiological
increase of the MTU’s maximal isometric force (Gerus et al., 2013; Hoang et al., 2018).
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Figure 32. (a) GH joint reaction forces (solid line: mean value, shaded region:
95 % confidence interval) calculated from the muscle activations predicted from
the EMGA (blue), SO (orange) and SOcal (green); (b) Top: GH joint reaction
shear/compressive ratio, bottom: ratio of the GH force in regard to the non-
dislocation threshold ratios from Lippitt and Matsen (1993) in the glenoid frame
(mean + 1 std: solid + dashed black lines): If the GH joint reaction
shear/compressive ratio is within the cone, the joint is considered as stable. The
data shown are from the EMGA (blue), SO (orange) and SOcal (green, solid
line: mean value, shaded region: 95 % confidence interval).

3.1.4.2 EMG and Muscle Forces

The difference between adjusted and experimental EMGs were comparable to the
differences between the EMG envelopes obtained from two repetitions of the 6 kg trials (See
Appendix B). Accordingly, the adjusted EMGs were considered representative of the
experimental EMGs. The muscles that exhibited the largest differences were the posterior

deltoid, pectoralis major, latissimus dorsi, and triceps. In the second half of the lift, the
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triceps was mostly involved in the elbow flexion, thus the increased length of the MTU was
balanced by a reduction of its EMG, to reduce its contribution to the net moments of the GH
joint. Pectoralis major and latissimus dorsi generated torques at the GH, sternoclavicular and
acromioclavicular joints. Since the calibration was performed by matching only GH joint
torque, the error in calibration for these muscles was probably larger. Similar results have
been reported for the lower limb. The activations predicted with a multi-joint (hip, knee,
ankle) model were more accurate than using a single joint model (Sartori et al., 2012).
Overall, the agreement of the EMGs offered a preliminary validation of the activations
predicted with EMGA.

As shown in previous studies on the upper limb, lower limb, or the spine, activation
patterns predicted by EMG-informed algorithms differ from SO based predictions (Gagnon
et al., 2001; Kian et al., 2019). SO, based on least squares activation, tends to favor muscles
with large moment arms (Robertson et al., 2014) and underestimates co-contraction
(Cholewicki et al., 1995). While this could be easily observed for simple humeral motions
such as abduction or flexion, it was less straightforward for our lifting task due to its
kinematic complexity. Overall, SO reduced activation for most muscles, in comparison to
activations predicted by the EMGA method. This tendency was even more evident on the
overhead phase, where the supraspinatus and subscapularis activations were minimized with
SO and SOcal, even though such positions are known to be at higher risk for injury, and thus
would require more activation of the rotator cuff muscles (Palmerud et al., 2000; Ward et
al., 2006; Wattanaprakornkul et al., 2011). Similarly, during the concentric phase of the task
(0%—-30%), teres major was expected to assist the latissimus dorsi in the extension of the
humerus (Jeno and Varacallo, 2019), which was not predicted when using SO or SOcal.
Accordingly, the difference in the empiric activation distribution was probably due to the
lack of a co-contraction component in SO and SOcal. This limitation of SO could also be
inferred from the random correlations between the rotator cuff muscles that were not
consistent between trials. Whereas, the activations predicted by the EMGA method
showcased correlations between the rotator cuff muscles irrespective of the task and load, as
well as between agonist and antagonist muscles. Additionally, the observed loop-shape co-
activation was reported experimentally as a typical force sharing pattern in cat walking
(Arslan et al., 2012). Muscle activations were obtained without the implementation of a non-
dislocation constraint, which reduced the effect of mathematical penalties and restrictions
that might not be physiological. Indeed, different muscle recruitment trends could be
predicted depending on the implementation of a stability constraint (Blache et al., 2017;
Dickerson et al., 2007). The implications of such a constraint could be detrimental when
studying unstable shoulders, that might physiologically fail to ensure stability, but would
succeed to do so in a constrained model.
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3.1.4.3 Joint Reaction Forces

The pattern of the GH joint reaction forces obtained from EMGA were similar to that
reported in-vivo using an instrumented prosthesis (Bergmann et al., 2007; Westerhoff et al.,
2009) or via modelling (Klemt et al., 2018), with higher amplitudes close to the maximum
elevation and a higher contribution of the compressive component of the force. Our study
however reported a higher force magnitude (mean peak value: 2907 N vs. about 1000 N).
This could partly be explained by the difference in the lifted weights (6 vs. 2 kg), the age
and fit of the studied population, and the kinematic differences between the two studies
(Blache and Begon, 2018). Additionally, the use of an implant, for the in-vivo study might
have shifted the GH center of rotation and muscles moment arms (Westerhoff et al., 2009).
The GH force calculated by SO had random peaks throughout the trials. However, these
peaks disappeared with the calibration (SOcal). They occurred when GH main actuators (i.e.,
deltoid and pectoralis major) had activation peaks. Since these main actuators have a large
contribution to the net joint reaction force, their activation patterns would reflect on the GH
joint reaction amplitude. The model calibration, as discussed in the first section, enabled the
MTUs to generate the inverse dynamics joint moment without saturating these main

actuators, and thus eliminated these peaks from the GH joint reaction force with SOcal.

The muscle activations obtained from SO led to an unstable glenohumeral joint, as
evidenced by the excursions outside the non-dislocation stability cone. The GH stability is
probably attained, in part, by the co-contraction of rotator cuff muscles (Yanagawa et al.,
2008). However, these muscles tend to have a smaller moment generating capacity. Thus,
SO solutions would not favor their activation in comparison to that of the main GH actuators.
Thereby, SO might not generate an activation that would prevent the humerus from sliding
under the deltoid elevating action. From a stability perspective, the SO shoulder model was
the most vulnerable at the end of the concentric phase along the superior-inferior direction,
which was not found in our previous study based on SO (Blache et al., 2017). The MTUs
definition and the analyzed task are relatively similar between both studies. However, Blache
et al. (2017) optimized the maximal isometric forces to track the experimental EMG (genetic
algorithm combined with SO), which partly resembles our calibration step. Accordingly,
implementing SOcal, the GH instability decreased, despite the use of static optimization to
predict activations. This emphasizes the importance of a subject-specific MTU model for

studying complex systems such as the shoulder.

The GH joint reaction forces predicted with the EMGA method were on the boundary
of the non-dislocation cone obtained from the ratios reported on cadaveric data when a
compressive force of 50 N was applied (Lippitt and Matsen, 1993). The ratios are expected
to decrease as the compressive force is increasing (Klemt et al., 2017). However, as far as

we know, no data are reported in the literature for our complete range of compressive forces
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(366-2813 N). Additionally, these ratios were obtained when the humerus was positioned in
the center of the glenoid, with the arm in a neutral position only, whereas these ratios have
been reported to be a function of the joint’s 3-DOF (Klemt et al., 2017). Finally, our model
did not include the biceps long tendon. This tendon was reported to oppose the luxation of
the humerus as the biceps is contracting (Kapandji and Tubiana, 2005), thus this contribution

might account for the increased risk of dislocation observed in our study.

3.1.4.4 Limitations

This study had limitations that should be considered. The model calibration has been
done with a task similar to those analyzed. Since this task required low sternoclavicular and
acromioclavicular joint net moment, our study was limited to the GH joint. For future
studies, a more appropriate calibration trial should be used, to account for the contribution
of the trapezius and serratus anterior, as they are critical in rotator cuff pathologies (Ludewig
and Reynolds, 2009). Furthermore, the need of indwelling electrodes to calibrate the model
is a practical limitation of the EMG-informed approaches for the upper limb. Further studies
should be done to understand the sensitivity of each parameter of the calibration, and thus
refine its process and reduce the number of required EMG signals, whether they require
surface or indwelling electrodes. Additionally, while the symmetrical activity is confirmed
in the literature for manual handling tasks (Nielsen et al., 1998), it would be interesting to
compare calibration results as well as activation patterns between the dominant and non-
dominant sides. The musculoskeletal model had some limitations. The first limitation was
related to the geometry, as it was difficult to validate the muscle lengths and moment arms
for all 36 participants due to large variability in their morphological features. Secondly, the
GH joint stability was ensured only by MTUs, which neglected the effect of the labrum and
ligaments (Soslowsky et al., 1997). However, it was expected that, in our range of motion
labrum and ligaments, contributions were much smaller than muscles contributions (Halder
etal., 2001; Lippitt and Matsen, 1993). Finally, the GH joint reaction magnitude in this study
was relatively larger, it is expected that an improved calibration step would yield a joint

reaction magnitude closer to those reported in the literature.

3.1.5 Conclusions

In conclusion, the activations predicted by EMGA were more representative of
rotator cuff muscles co-contractions, as well as co-contractions between the main GH
actuators and stabilizers. The calibration of the model enabled the prediction of a shear to
compressive GH joint reaction force that remained within the boundaries of the non-
dislocation cone, without the implementation of a non-dislocation constraint. These findings
highlight the importance of subject-specific models and EMG-informed algorithms in the
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study of the shoulder complex in general, and more particularly in the prediction of the
scapulohumeral muscular balance. A deeper understanding of the scapulohumeral muscular
pathomecanisms should help the development of adequate ergonomic interventions in the
work environment. The EMGA method could also be implemented for other populations

that are at high risk of upper limb injury such as athletes and manual wheelchair users.

3.1.6 Appendix A

The MTU parameters relative to the activation dynamics (EMG-to-activation) and
contraction dynamics (activation-to-force) were personalized using a simulated annealing
algorithm to minimize two components. The first one expressed the error between joint
moments predicted by inverse dynamics and those calculated by the EMG-driven algorithm.
The second component minimized the ratio of shear to compressive joint reaction forces at

the GH joint. The objective function was defined as:

FGHshear

Fea = E + (A1)

FGHcomp

with F; defined in Pizzolato et al. (2015) as:

Ntriais NpoF

E = Z Z Eeg (A2)

where the error E; 4 is defined as:

1 Npoints (M Iy )2 NmTu
Et,d - z t,dn t,dn " Z p(n’J) (A3)
Npoints var(M;q) ‘
~ 2 ] -
p(n,j) = { 100 (In,, 1) if |Lm,, — 1] > 05 Ad)
0 ) otherwise

where Nyyints 18 the number of data points, M; 4, is the inverse dynamics moment, and
M, 4, the moment predicted from the EMG-data for the d** DOF for the t'" trial at the n'"
timeframe. The p(n, j) function is a penalty to prevent non-physiological normalized fiber

lengths (Zmn,j) that are outside the range of [0.5, 1.5].
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3.1.7 Appendix B

Tableau XIV RMSd and R between the experimental EMG of two different trials with
a 6 kg load (mean + 1 std for n = 36 participants)

Muscles RMSd R
Anterior Deltoid 0.11+£0.05 0.74+0.17
Median Deltoid  0.08+0.03 0.84+0.10
Posterior Deltoid 0.05+0.03 0.77+0.19
Pectoralis Major 0.02+0.03 0.58 +0.20
Latissimus Dorsi  0.02+0.03 0.63+0.25

Infraspinatus 0.05+£0.05 0.64+0.38
Supraspinatus ~ 0.05+0.03 0.57+0.41
Subscapularis  0.03+£0.03 0.30+0.39
Biceps 0.07+0.03 0.71+0.22
Triceps 0.04+£0.04 0.82+0.11
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3.1.8 Figure supplémentaire

0 . 0 ®eeecssen ..’.:.... ®eeecssen L1l 1] ....:.... @00 ..... o0
)
SE3 .
S23 .
SZE 05 .
=82S .
ST . .
< O« o o i
i oo : e po .
_1 0 Goscccced looc:on‘ .uo:.n‘ .oc..:::“. lcoo:ouo .uo::.u' ®esccscon ®oooscced
- ®
...
I 0.3 = C2
E [ gﬂ -.::E:-
225 02| ) 3
% 000 ®ecltteed
gFma v gttt Sugdient i .
sessnes 3 o5 & )
Soeitiinest . anied L
001 000
1 . 5 0 ">ecccccen noon.ocon o000 oo 900ego00 ®eeesseen ..:.
o
= o . : o
<3 . .
20T 1.25 . <
& . .
52 » . °
a c oo
O 1.00 ° .
L] -...:.... ......... ....:.... ...::...- 0000000 ®eeesseen ®eeesseen
Anterior Infra- Latissimus Pectoralis Sub Supra- Biceps Triceps
Deltoid spinatus Dorsi Major scapularis  spinatus

Muscle
Figure 33 Distribution des paramétres de dynamique de contraction issus de la calibration en minimisant I’erreur de suivi des couples
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appliqué pour calibrer la force isométrique maximale.
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3.2 Articlen®3

Si I’approche informée par EMG nous a permis de prédire des forces musculaires
plus plausibles physiologiquement, elle ne nous a pas nécessairement permis de comprendre
la fonction des différents muscles dans le mouvement, ni d’expliquer les altérations de la
cinématique ou du schéma des excitations musculaires avec la charge soulevée et/ou avec le
sexe des participants. Afin de répondre a cette problématique, cet article s’est intéressé a la
prédiction d’indices de fonction basés sur les bilans énergétiques des muscles et degrés de
liberté¢ de DI’articulation gléno-humérale lors du geste de manutention. En analysant ces
indices de fonctions nous avons pu identifier des tendances de fonctions musculaires et

articulaires cohérentes avec la structure physiologique de 1’élément étudié.

Cet article a été coécrit par Najoua Assila, Sonia Duprey et Mickaél Begon. La
contribution principale de cet article revient a Najoua Assila. Najoua Assila a adapté et
implémenté I’approche de prédictions des indices de fonction. Le calcul des résultats ayant
men¢ a Iarticle a été fait par Najoua Assila, qui a par la suite écrit 1’article, guidée par les

conseils et les remarques des coauteurs.
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Glenohumeral joint and muscles functions during a

lifting task3

Najoua Assila, Sonia Duprey and Mickaél Begon

Abstract: The mobility of the healthy shoulder depends on complex interactions
between the muscles spanning its glenohumeral joint. These interactions ensure the
stability of this joint. While previous studies emphasized the complexity of the
glenohumeral stability, it is still not clear how the kinematics and muscles interact
and adapt to ensure a healthy function of the glenohumeral joint. To understand the
function of each muscle and degree of freedom of the glenohumeral joint in
executing an above-the shoulder box handling task while ensuring stability, we
adapted an index-based approach previously used to characterize the functions of
the lower limb joints and muscles during locomotion. Forty participants lifted two
loads (6 Vs. 12 kg) from hip to eye level. We computed the mechanical powers of
the glenohumeral joint and its spanning muscles. We characterized the function of
muscles and degrees of freedom using function indices. The function of the
glenohumeral joint underlined its compliancy and design for a large range of
motion, while the rotator cuff indices emphasized their stabilizing function. The
overall muscle functions underlined the complexity of the glenohumeral stability
that goes beyond the rotator cuff. Additionally, the load increase was compensated
with changes in the functions that seem to favor joint stability. The implemented
approach represents a synthetized tool that could quantify the glenohumeral joint
and muscles behavior during tridimensional upper limb tasks, which might offer
additional insight into motor control strategies and functional alterations related to

pathologies or external parameters (e.g., load).

Keywords: shoulder; rotator cuff; glenohumeral joint; muscle function; joint function

Article published in Journal of Biomechanics
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3.2.1 Introduction

The upper limb is regularly recruited in daily activities. However, due to its neuro-
musculoskeletal complexity, the understanding of its functional anatomy is still limited.
With the evolution of the erect posture in humans, the upper limb evolved to ensure
dexterous manipulation over a wide range of motion. Nevertheless, the upper limb is often
recruited for load bearing activities, particularly during occupational handling tasks. The
shoulder healthy function, particularly that of its glenohumeral joint depends on intricate
interactions between its various muscles (Inman et al., 1996). In order, for shoulder muscles,
to actuate and actively stabilize the glenohumeral joint throughout its large range of motion,
they have long fascicle lengths, such that their working range remains within the force-length
curve middle section (Veeger and van der Helm, 2007). While classical biomechanical
approaches predict coordinates and moments of each joint degrees of freedom (DOF), as
well as muscle activations and lengths, it is difficult to use their results to draw conclusions
on the upper limb joint DOF and muscle behaviors during a handling task. Indeed, the
variation of muscle force directions and moment arms during three-dimensional tasks
hinders the identification of a sole muscle function. Additionally, while muscle behavior is
strongly dependent on the force-length and force-velocity curves (Lappin et al., 2006;
Richardson et al., 2005), using these curves to infer muscle functions during a dynamic task
remains difficult due to their complex interactions. As muscle architectural features have an
impact on its behavior, and thus on the joint function (Biewener, 2016), an approach that
synthesizes muscle forces and length change is expected to shed a light on the upper limb
function. According to Dickinson et al. (2000), muscle function can be split into four
categories: strut, spring, motor and damper. A strut function expresses the capacity to
generate large muscle forces (or joint moments) with little change in muscle length (or joint
angle). Such behavior would be beneficial for rotator cuff muscles, particularly for their
stabilizing action but not for joints with large range of motion. A spring-like behavior
expresses the capacity of a structure to store and release elastic energy; a motor-like behavior
characterizes a structure that generates positive energy; while a damper-like behavior
characterizes a structure that relies on muscle contraction to absorb energy. These four
behaviors have been quantified through indices calculated using mechanical energy. While
initially introduced for muscles, these categories have also been extrapolated to describe
joint behavior. Indeed, this approach successfully identified lower limb joints and muscles
functions during walking and running (Lai et al., 2019; Qiao and Jindrich, 2016).
Implementing such approach to study the glenohumeral joint would shed a light on the upper
limb motor strategies. However, as the healthy function of this joint relies on muscle co-
contraction, predicting muscle forces that express the coactivation of muscles is critical to

predict their function.
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Our previous work on the effect of sex and load on the biomechanics of a lifting task
presented the complexity of the upper limb biomechanics, as well as the interactions of the
various biomechanical variables for a relatively straightforward lifting task (Bouffard et al.,
2019; Martinez et al., 2020a, 2019). While sex-load interactions were found for joint
kinematics (differences linked to the load lifted by women), no sex-load interactions were
observed for muscles’ activations estimated using musculoskeletal models, nor for their
electromyographic signals (EMG). Additionally, no load effect was observed for the relative
time spent beyond a critical shear-compression dislocation ratio for the glenohumeral joint
reaction force of all participants, despite the increased muscle activation. Local adaptations
within the glenohumeral joint could explain the disparity of these results. Indeed, for
pointing tasks, shoulder fatigue was reported to induce differences in the shoulder kinematics
and in those of the trunk and elbow (Yang et al., 2019). Accordingly, an analysis of the
adaptations within the glenohumeral DOF and muscle functions could explain why no
changes are observed for muscle activations and why seemingly the load does not impact

the glenohumeral risk of dislocation.

The objective of this study is to further understand the glenohumeral joint and its
muscles functions using an energy index-based approach during a lifting task. It was
hypothesized from observation of the shoulder structure and function (multiple joints with
scapulohumeral rhythm, large mobility range and muscles with long fascicles) that this
approach should yield a minimal strut behavior for the glenohumeral joint DOFs irrespective
of sex and load. On the other hand, scapulohumeral muscles, particularly the rotator cuff
muscles that act as stabilizers, should mainly have a strut behavior. A secondary objective
of this study is to analyze the effect of sex and load on the mechanical power and the
predicted behaviors in light of our previous results regarding biomechanical parameters
during a lifting task (Bouffard et al., 2019; Martinez et al., 2020a, 2019). It is hypothesized
that functional adaptations to load within the glenohumeral joint and musculature would
occur. Particularly, an increase in the damper-like behavior of the joint DOFs and muscles
is expected to counter the increased risk of injury associated with the increased load, pointing
out complex adaptation strategies of the upper limb.

3.2.2 Methods

3.2.2.1 Data Collection

The raw data previously used by Martinez et al. (2020a) was used. Forty participants
who had no history of upper limb diseases performed a box handling task. The research
protocol was approved by the University of Montréal ethics committee (n° 15-016-CERES-

P). All participants provided their informed consent prior to the experimentation. A brief
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presentation of the experimental setup is described hereafter, see supplementary material for

a detailed description.

The kinematics of the participants’ trunk and right upper limb, and that of the box
were tracked using 42 reflective markers. Bipolar surface EMG electrodes were used to
measure the activation of 10 muscles: anterior, median and posterior deltoids, biceps, triceps,
pectoralis major, latissimus dorsi, upper and lower trapezius and serratus anterior.
Infraspinatus, supraspinatus and subscapularis activations were recorded using indwelling
electrodes. The linear envelopes of the EMG signals were normalized to the maximal
voluntary contraction (Dal Maso et al., 2016). The participants moved a box (6 or 12 kg)
between two shelves from hip to eye level. Forces and moments between the right hand and

the box were measured using a six-dimensional force sensor.

3.2.2.2 Neuro-musculoskeletal model

A musculoskeletal model was developed in Opensim (Delp et al., 2007) from the
shoulder model of Wu (2016). The acromioclavicular and glenohumeral joints were both
modelled as 3-DOF joints, while the sternoclavicular joint, the elbow and wrist were each
modelled as 2-DOF joint. The glenohumeral joint DOFs sequence was plane of elevation,
elevation and axial rotation (Wu et al, 2005). The generic model was first
anthropometrically scaled to match the markers positions during a static trial in the
anatomical position. The joint angles and moments were predicted using Opensim’s inverse
kinematics (a global optimization scheme with higher weights for markers that are reported
to have a minimal soft tissue artefact) and inverse dynamics, respectively (Delp et al., 2007).
Our study was focused on the glenohumeral joint DOFs and the muscles acting on it. Out of
the 17 musculotendon units actuating the glenohumeral joint, three (teres major, teres minor
and coracobrachialis) had no experimental EMG. The scaled models were further
personalized by calibrating their neuromuscular parameters (e.g. optimal fiber length) using
the CEINMS toolbox (Pizzolato et al., 2015). The personalized models were then used to
predict muscle forces and fiber contraction velocities in CEINMS using an EMG-assisted
scheme, while implementing a fiber-tendon equilibrium constraint. The calibration and

muscle force prediction processes are described in supplementary material.

3.2.2.3 Analysis

We calculated the glenohumeral joint 3-DOF powers as the product of their
respective generalized moments and angular velocities. The muscle fiber power was
calculated as the product of the fiber’s tension and its contractile velocity. DOF and fiber
powers were reported for men and women with both loads. To evaluate the function of each
DOF and each fiber during the box-handling tasks, we calculated four indices that describe
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the mechanical behavior of an entity as a strut, a spring, a motor and a damper (i.e., function
indices). The indices were defined to have a cumulative sum of 100% and are fully described
in Lai (2019) and Qiao and Jindrich (2016). Further details about these indices can be found

in supplementary material. Briefly, an entity that has a dominant strut behavior would

generate large forces with little fluctuation in its length or angle. A spring-like behavior
manifests itself with energy storage or release often synchronized with the compression and
extension phases of the movement. Since the task of interest involved mainly a thoraco-
humeral elevation, we defined the compression phase as the phase beginning with the lifting
of the box from the shelf to the moment when the box is the closest to the participant, while
the rest of the trial is the extension phase. An entity, acting like a motor, would generate
mainly positive work throughout the task. Finally, a damper-like behavior would stand for a
dominant negative work generation. To obtain dimensionless indices for muscle fibers, the
strut index was normalized with respect to the fiber’s optimal length obtained with the model

calibration.

The effects of sex and load on the glenohumeral DOF and muscle fibers powers, as
well as their function indices were evaluated using a two-way nonparametric ANOVA with
repeated measures on the load (Pataky et al., 2015). Statistical significance was fixed at 0.05.
For the 1D analysis, the family-wise error for all clusters was respected using a Bonferroni
correction to account for the number of DOFs and muscle. On the other hand, the p-values
reported for the function indices (0D analysis) are the ones obtained from a Holm-Bonferroni
correction, to maintain the power of the analysis, despite running the tests for four indices.

3.2.3 Results

The sex had no significant effect on the joint power, while the load had a significant
effect on the power of the glenohumeral elevation (p <0.05; Figure 34). The glenohumeral
plane of elevation and axial rotation had power peaks higher than those calculated for the
elevation. These peaks occurred close to the transition from the compression to the extension
phase (Figure 34). The net joint power was mainly the result of the anterior deltoid, biceps
and latissimus dorsi fiber powers, followed by the infraspinatus and supraspinatus, two
rotator cuff muscles (Figure 35). No major effects of sex, load, nor their interaction were

observed on the fibers power.

All glenohumeral DOF had a minimal strut-like behavior with no significant effect
of sex or load (p>0.05; Figure 36). The spring-like behavior was not a main function for any
of the DOF; however, it was usually more present in the glenohumeral axial rotation,
irrespective of the load or sex (p>0.05). The load affected the elevation damper (p=0.012)
and motor (p=0.035) behaviors. Both men and women relied on their glenohumeral plane of
elevation and elevation as prime motors. For the 6 kg lifting task, women relied more on
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their plane of elevation to drive the motion with a motor index of 66 + 15%, whereas men
preferred their glenohumeral elevation (68 +23%). For the 12 kg task, women did not change
their power strategy (glenohumeral plane motor index: 60 + 16%), while men moved the
box by using both their plane of elevation (48 + 20%) and elevation (46 + 28%) as motors.
The damping action was ensured by the glenohumeral axial rotation for women and men
during the 6 kg trial. However, as the load increased, so did the damping action of the two
other DOFs.
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Figure 34. Glenohumeral joint power generated by women (W) and men (M)
during the box (6 or 12 kg) lifting tasks: solid line: mean value, hue: 95 %
confidence interval. In the bottom part of the graphs, pink bands correspond to
the load effect.

Most muscles had a mainly strut-like behavior, with rotator cuff muscles showcasing
the highest values (on average 90%). The biceps had, almost, no strut-like but a spring-like
behavior irrespective of the trial, followed by the posterior deltoid (Figure 37). Following
the strut-like behavior, the muscles had either a damper or a motor-like tendencies, except
for the bicep’s fibers. The clavicular head of the pectoralis major had a motor-like behavior
for all trials. The load also had an effect on the damping behavior of the latissimus dorsi and
subscapularis (p<0.015), on the spring behavior of the posterior deltoid and the infraspinatus
(p<0.015) and the strut behavior of the posterior deltoid, subscapularis and biceps (p<0.015).
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An effect of the interaction sex-load was only observed on the biceps strut behavior
(p<0.015).
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Figure 35. Power generated by muscle fibres during the box (6 and 12 kg) lifting
tasks for women (W) and men (M); solid line: mean value, hue: 95 % confidence

interval, blue bands: sex effect, purple bands: sex-load effect.
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Figure 36. Mean values of the four joint indices with a load of 6 and 12 kg for
women and men.
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Figure 37. Mean values of the four muscle fiber indices with a load of 6 or 12 kg
for women and men.
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3.2.4 Discussion

We implemented an analysis of the glenohumeral joint DOF and its muscle fibers
based on their mechanical energy to improve our understanding of the glenohumeral joint
functions during a lifting task. The predicted behavioral indices provided evidence
supporting our hypotheses regarding glenohumeral DOF and muscle functions. The limited
strut indices of the glenohumeral joint highlighted its large range of motion, whereas the
large strut behavior of muscle fibers, particularly the rotator cuff, emphasized their
stabilizing function. Finally, the predicted indices highlighted the sensitivity of kinematic

and activation strategies to load and sex.

3.2.4.1 Glenohumeral joint: a design for a wide range of motion

The complexity of the glenohumeral joint morphology has evolved to ensure a large
range of motion (Larson, 2009). With thoracohumeral elevation, the scapula is reoriented to
maintain congruency with the humeral head, and the humerus is externally rotated to avoid
impingement (Ludewig et al., 2009; Stokdijk et al., 2003). The effect of the scapula
orientation can be observed in the power evolution of the glenohumeral DOFs. While the
task involved mainly a change in potential energy of the box (thoracohumeral elevation)

(supplementary data, Figure 40), the power of the glenohumeral elevation was smaller than

the other DOFs. Additionally, the occurrence of power peaks close to the transition between
pulling and pushing the box pointed out a strategy where participants relied on a sudden
increase in the box momentum to drive its elevation, confirmed by the change in box vertical
velocity. Women, who exhibit less upper body strength than men (Janssen et al., 2000), had

a steeper increase of the box vertical velocity at this transition (supplementary data, Figure

41). This could potentially explain the increased risk of injury for women, as the upper-arm

velocity was correlated with shoulder complaints (Balogh et al., 2019).

The design of the glenohumeral joint to cater to both mobility and stability can be
observed in its DOF strut coefficients. The box handling task did not reach extreme upper
limb positions yet was highly demanding of the shoulder. However, the strut index remained
relatively low, suggesting that the glenohumeral joint has a high compliancy, which would
facilitate the upper limb motor control and movement regulation. This is coherent with the
glenohumeral joint architecture that is optimal for large and precise displacements (Arias-
Martorell, 2019). This optimization impacted strongly the orientation of the scapula, which
has been linked to the throwing function of the upper limb, and enabled the use of elastic
energy stored during external rotation to increase the power generated for high-speed
throwing (Roach et al., 2013). This could possibly explain the high spring index observed
for the humeral axial rotation. Besides its spring function, the axial rotation behaved mainly

as a damper, which could point out functions of the passive structures (shoulder capsule and
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ligaments) that would behave mostly as elastic components, stiffening with the
glenohumeral axial rotation (Burkart and Debski, 2002; Wilk et al., 1997). As the load
increased, this passive damping was probably no longer enough, thus the increase in the
other DOFs input to the damping, and possibly glenohumeral stability, at the expense of the

elevation’s motor behavior, and the box vertical velocity.

3.2.4.2 Adaptations to load within the joint

The main motor behavior was ensured by the glenohumeral elevation and plane of
elevation. Women opted to use their glenohumeral plane of elevation to drive the movement.
While their strategy did not change between loads, men adapted theirs as the load increased,
distributing the motor load more equally between the actuators of the glenohumeral elevation
and plane of elevation. Participants have been reported to increase the use of their lower
limbs with load increase, with men relying on their hip vertical displacement more than
women (Martinez et al., 2020a). The 12 kg task might have been taxing for both men and
women’s glenohumeral joint. For men, however, relying on their lower limb, they decreased
the motor demand on the glenohumeral elevation, favoring stability. Women, on the other
hand, might have already strained their shoulder for the 6 kg task, which led them to seek
assistance from their elbow for the 12 kg one (Martinez et al., 2019). This observed
adaptation could possibly shed a light on neural control schemes that could start within the
same structure (glenohumeral), before seeking neighboring ones (distal joints). This points
out the importance of the coupling of a local and global kinematic analysis to gain a deeper

understanding of the human motion.

3.2.4.3 Fiber power adaptation to load

Unlike joint power, the fiber powers did not have any significant increase with the
load, despite the significant muscle activation increase shown in Bouffard et al. (2019). This
power invariance pointed out a possible decrease in the fiber contraction velocity as the load
increased. This could be a direct effect of the decrease of the glenohumeral range of motion
with the load (Martinez et al., 2019). This decrease could also be linked to the change in
compliance of the muscle-tendon unit. As the load increased from 6 to 12 kg, the stiffness
of the tendon might have increased (Raiteri et al., 2018), impacting the fiber compliance,
which is reported to affect its power generation and efficiency (Fenwick et al., 2017). This
potential adaptation strategy would decrease injury risk at higher loads. As women have
more compliant tendons compared to men (Kubo et al., 2003), this could account in part for
women’s higher injury rate, particularly as they rely more on speed to drive the box.
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3.2.4.4 Fiber function between actuation and stability

The highest strut like behavior in muscles was showcased by the infraspinatus and
subscapularis. This was consistent with their architecture, having relatively short fibers and
large physiological cross-sectional areas, which enables them to generate large forces over
a short range of deformation (Gobbi, 2017). Overall, most of the muscles displayed a strut-
like behavior for the studied task, which implies a high fiber force with a minimal length
change, which supports our initial hypothesis. Unlike most upper limb muscles, the biceps
had a main spring-like behavior, storing and releasing energy. This behavior is consistent
with its architecture, as slender muscles with long tendons are reported to be favorably
designed for energy saving (Biewener, 2009). However, mechanical energy storage remains

costly from a chemical energy perspective.

The muscle ability to quickly actuate a joint depends on the speed and the type of
contraction. As reported by Tillin et al. (2018) and Aagard et al. (2018), the change in fiber
velocity per degree of joint rotation is different depending on the type of contraction. They
showed that muscles would more efficiently generate a higher torque during concentric
activations at higher speeds (Tillin et al., 2018). This might explain the significant decrease
in the motor function of the clavicular head of the pectoralis major as the load increased,
since the contraction velocity decreased, limiting the fiber force potential. This could also
explain why women chose to approach the box to their trunk, as it gave them higher potential
for a concentric explosive contraction. However, an explosive contraction without sufficient
muscle strength and control, particularly for higher loads, might increase injury risk (Davies
and Matheson, 2001). This might explain why the damper behavior of some muscles
increased with the load, as this function should help in the stabilization of the humeral head.
The effect of the load on the strut, spring and damper behavior further points to the
complexity of the glenohumeral joint stabilization, as it involves more than just the rotator
cuff muscles (Lee and An, 2002; Yanagawa et al., 2008).

3.2.4.5 Energetic approaches to complement the upper limb understanding

The musculoskeletal structure is a transducer that converts chemical energy into
mechanical work (Wilkie, 1975). Accordingly, energetic approaches could potentially offer
a complementary and insightful understanding to the classical biomechanical analysis of
forces and kinematics (Guo et al., 2003; Siegel et al., 2004). Similarly, within our study, we
could gain insight into the intricate functions of the different glenohumeral joint DOF,
without the need to analyze unidirectional movements (Hawkes et al., 2019). The use of the
four function indices enabled a fair analysis of the different muscles within their
physiological abilities. Indeed, while the infraspinatus and subscapularis had low power

magnitude, their role in glenohumeral stability was emphasized by their strut index. This
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reinforces our understanding of the stabilizing potential of the rotator cuff muscles,
particularly as their characteristics are still not well understood (Sangwan et al., 2015). These
indices could also be used in the development of ergonomic work strategies that go beyond
the joint repartition (Martinez et al., 2020a) of the task.

Our study had some limitations. We chose to normalize the shelves height to the
participants to reduce bias against women. For an energetic approach, this led to differences
in the potential energy of the box. However, it was expected that the gender-related
differences would only be exacerbated in a working environment. The use of an energetic
approach is also limited by the power magnitude sensitivity to the scapula kinematic errors,
particularly those related to the soft tissue artefact (Blache et al., 2016). As for the indices’
definition, the main limitation relied in the need of a compression and extension phases
within the studied trial. While this could be relatively easy to define for cyclic tasks: such as
handcycling, it is less straightforward for the majority of the upper limb tasks. Finally, the
strut index is defined relatively to a given length that could change the overall distribution
of the muscle functions. Unlike in Lai et al. (2019), there is no specific known behavior of
the upper limb tendons or muscles. Accordingly, we decided to use the fiber optimal length
to make the strut index dimensionless. This choice should circumvent introducing any task,
participant or muscle induced bias to the study. In the future, more research needs to be done

to find an optimal parameter for normalizing the upper limb strut index.

The implemented index-based approach enabled a more comprehensive
understanding of the upper limb motor control strategies during a box handling task and a
summarized insight in the function of the various muscles. The indices highlighted
particularities of the glenohumeral joint (large range of motion) and its muscles (stabilizing
function), as well as sex-dependent adaptation strategies to load, supporting our initial
hypotheses. This approach might improve our understanding of the upper limb by offering
additional insight into its motor control strategies, its components functional alterations

related to pathologies or its adaptations to external parameters.

3.2.5 Supplementary material

3.2.5.1 Data collection

Forty participants (20 women; 23.12 + 3.1 years; 173.5 + 9.5cm; 68.1 + 12.7) took
part in this study. They did not suffer from any significant disability related to their upper
limbs or backs. The participants first performed a static trial to anthropometrically scale the
musculoskeletal model. Then, they moved a box from a shelf at hip level to a shelf at eye
level. The shelves heights were adjusted to the height of each participant. The participants
performed three lifts for each mass (6 and 12 kg). The order of the lifts was randomized. A
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30 s rest period between lifts was given for recovery with increased time if needed.
Assuming symmetry between the right and left side during this task, only the right side was
analyzed. A 6-degree-of-freedom force sensor (Sensix, Poitiers, France) was mounted on the
right handle of the box to measure the contact forces between the box and the participant’s
hand. A threshold of 5 N was used to detect the start and end of each trial. Following the
recommendations of Jackson et al. (2012), 34 reflective markers were used to track the trunk
and upper limb kinematics (Figure 38). Eight markers positions on the box corners were

used to track the box kinematics.
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Figure 38. The position of the markers used to track the trunk and upper limb
kinematics.

3.2.5.2 Neuro-musculoskeletal model

To personalize the neuro-musculoskeletal model, the various parameters involved in

the activation and contraction dynamics were calibrated using experimental EMG, namely:

- The two recursive coefficients of the second-order differential system that relates
the excitation to the neural activation

- The shape factor that related the neural activation to the muscle activation

- The fiber optimal length

- The tendon slack length

- The isometric maximal force.

One trial per participant lifting a 6 kg load was used for calibration. The calibration
aimed to find musculo-tendon parameters that simultaneously minimized the inverse
dynamic torques tracking quadratic error and the ratio of the glenohumeral joint shear to
compressive contact forces, while driving the model using the experimental EMG. A penalty
was used to avoid normalized fiber length outside the physiological range throughout the
calibration trial. This objective function enabled the respect of the glenohumeral joint non-
dislocation constraint without the need to explicitly include it in the muscle force prediction

algorithm (Assila et al., 2020).
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The calibrated models were then used to predict muscle forces through an EMG-
informed algorithm (Figure 39). The optimization scheme adjusted the available
experimental EMG envelopes and synthesized the excitations that were not measured
experimentally. The adjusted and synthesized excitations minimized three terms: 1- inverse
dynamics joint moments tracking error, 2- experimental envelopes tracking error, 3- the sum
of squared excitations for all lines of actions. The weights used for the various terms were
chosen to achieve a good balance between joint moments and excitations tracking (Sartori
et al., 2014). At the contraction dynamics stage, the muscle-tendon equilibrium is accounted
for by solving the equality of the tendon and fiber forces with the fiber length as parameter.
The root of this equation is found using Brent’s method (Brent, 1973).

Excitation Activation Force Tpredicted
Activation .| Contraction .|  Moment
Dynamics "|  Dynamics g arms
P EMGAdjusted AEIVIC"Adjust.e*d—Exp g
t)e ”| Optimization
EMGgyntnesized > algorithm

Figure 39. Overview of the muscle force prediction algorithm. 7,5, is the moment
obtained from inverse dynamics that the algorithm tries to track, EMGqjystea

is the adjusted excitation of the muscles that had experimental data, whereas
EM Ggyntnesizea 18 the excitation of the muscles that had no experimental data.

3.2.5.3 Function indices

The function indices calculation was based on the formulae presented in (Lai et al.,
2019; Qiao and Jindrich, 2016). The strut index is the ratio of the mechanical work generated
by the entity during the box lifting task to the sum of the force norm generated. Accordingly,

the index can be defined as follows:

(tend - tbeg) fttend |PD0F| dt
I = 1-— start 0] x100%
strut,poF = Max tend ’ 0
[ [Mpor| dt

tstart

(tend - tbeg) ftend |Pmuscle| dt

_ tstart
Istrut,muscle =max|1-— ; tond ) 0| x100%

F, dt
opt tsmrtl muscle |
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with Ppor and P,,,sc1e the mechanical powers of the DOF and the fiber, respectively; Mpor
the DOF moment and Fy;;5; the fiber force. The optimal length of the fiber ({,,,) was used

to obtain a dimensionless index. The lifting task started at ¢4 and finished at tzp 4.

The other indices were calculated similarly for both the glenohumeral DOFs and muscles.

They were calculated as follows:

L 2. min(|Woml, |We-|3-ct|)
spring Wegel + [Weoel

X (100% - Istrut)

I _ Wil = min(IWioml, IWek: )
tor = -
morer [Weoel + [Weoe|

X (100% - Istrut)

I _ |Wt:)t| - min(IWCEmI, |We-|3-ct|)
d - —
amper [Weoel + Wi

X (100% - Istrut)

where |W.i,|, W5 were respectively the total positive and negative works generated by
the entity. |W.g,,| and |W,,| where respectively the negative work during the compression

phase and the positive work during the extension phase.

3.2.5.4 Energetic assessment
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Figure 40. Left: potential energy of the box with reference at hip level solid line,
right: Kinetic energy of the box with the box state at t=0 as reference value:
mean value, hue: 95 % confidence interval, pink bands: load effect, purple
bands: sex-load effect.

Note: The difference in potential energy between men and women was due to

the height of the shelves that has been normalized to participants height
(women: 167.7+7.1 cm, men: 179.3+7.9 cm).
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3.2.5.5 Box velocity
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Figure 41. Vertical velocity of the box (6 or 12 kg) for women (W) and men
(M): solid line: mean value, hue: 95 % confidence interval, blue bands: sex
effect, pink bands: load effect, purple bands: sex-load effect.
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3.3 Approche informée par EMG pour I’étude de la propulsion

en fauteuil roulant manuel

3.3.1 Introduction

Les usagers du fauteuil roulant manuel développent des 1ésions au niveau de I’épaule
et plus particulierement au niveau de la coiffe des rotateurs (Arnet et al., 2021). La charge
importante appliquée sur D’articulation gléno-humérale lors de la propulsion pourrait
expliquer en partie ces lésions (Bayley et al., 1987; Dubowsky et al., 2009). Dans une analyse
quasi-statique, van der Helm et Veeger (1996) ont prédit des forces de réaction gléno-
humérale allant jusqu’a 1900 N chez des participants sains sur un fauteuil roulant monté sur
un ergometre. Ils ont aussi conclu que les forces de réaction dépendaient de la position de la
main en propulsion. En implémentant une analyse dynamique, Veeger et al. (2002) ont prédit
des forces de réaction maximale allant de 800 a 1400 N selon la vitesse de propulsion et la
résistance au roulement imposées par I’ergométre. Enfin, lors de la propulsion sur tapis
roulant, Arnet et al. (2012) et Leving et al. (2018) ont prédit des forces maximales allant de
900 a 2000 N. Ces études ont analysé la propulsion sur ergométre ou tapis ce qui impose une
vitesse constante et diminue 1’effet du tronc sur la vitesse de propulsion (Fritsch et al., 2022).
Aussi, afin de résoudre le probléme de redondance musculaire, la plupart de ces études
(Arnet et al., 2012; van der Helm and Veeger, 1996; Veeger et al., 2002) ont implémenté
une approche par optimisation statique avec un critére de minimisation de la contrainte
musculaire. Toutefois, celle-ci sous-estime les forces des muscles antagonistes (Kian et al.,
2019) et la co-contraction musculaire (section 3.1) nécessaire a la stabilité gléno-humérale.
Comme 1’amplitude de la force de réaction est en partie due au besoin de stabiliser
I’articulation gléno-humeérale (van der Helm and Veeger, 1996), I’optimisation statique sous-
estimera probablement les forces de réaction gléno-humérale. Enfin, aucune de ces études
n’a présenté la direction de la force de réaction, malgré son importance dans la stabilité
gléno-humérale (Lippitt and Matsen, 1993). Westerhoff et al. (2011) ont mesuré les
composantes des forces de réaction in-vivo au moyen de prothéses instrumentées lors de la
propulsion de participants sains sur un tapis roulant. Ils ont conclu que les forces de réaction
augmentaient avec la vitesse, mais qu’elles ne dépassaient pas les amplitudes des forces
observées lors de taches de la vie quotidienne. Cependant, les prothéses instrumentées des
participants ont certainement modifié les lignes d’actions et les tensions musculaires (Goetti
et al., 2021). 11 est donc difficile de conclure de la validité de ces résultats chez des usagers

qui n’ont pas eu d’arthroplastie.

L’objectif principal de cette étude est alors d’implémenter la méthode informée par

EMG présentée dans la section 3.1.2 pour prédire des forces de réaction gléno-humérale lors
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de la propulsion en fauteuil roulant, qui tiennent compte du role de la contraction musculaire
dans la stabilité gléno-humérale. Un objectif secondaire était d’évaluer le potentiel des

muscles a contribuer a la stabilité¢ gléno-humérale.

3.3.2 Méthodes

3.3.2.1 Collecte de données

Une instrumentation similaire a celle utilisée dans 1’article n°1 (section 2.1.2.3) a été
utilisée. La cinématique de trois participants lors d’une tache de propulsion sur une ligne
droite et une surface plane a été enregistrée. Ces trois participants (Tableau XV) ont été
choisis pour représenter des contraintes fonctionnelles variées qui dépendent du niveau de
leurs blessures médullaires : un participant sain (S), un paraplégique (P) et un
tétraplégique (T). Les participants se sont propulsés a une vitesse confortable en utilisant
leur propre fauteuil roulant, sauf pour le participant S pour qui un fauteuil a été fourni. Le
participant S a eu du temps pour se familiariser avec la propulsion du fauteuil avant le début
de la collecte. Afin d’enregistrer des cycles de propulsion en régime permanent, les
participants commengaient et terminaient leur propulsion a I’extérieur du champ des
caméras. Ceci a été confirmé par 1’évaluation de la vitesse de propulsion qui s’est avérée
constante lors de 1’analyse des données. Huit essais ont été enregistrés pour chaque

participant.

Tableau XV. Détails des participants

Participant Age Masse (kg) Taille (cm) Diagnostique

T 39 88.9 178 Tétraplégie (C6-C7)
P 29 80.9 192 Paraplégie (T4)

S 28 68.8 180 Sain

3.3.2.2 Analyse de données

\

Le traitement des données est similaire a celui présenté dans D’article n°l
(section 2.1.2.6). Les cycles de propulsion ont été identifiés et normalisés dans le temps.
Leur début a été défini comme 1’instant ou le couple de rotation de la roue instrumentée
dépassait 0.5 N.m. Pour chaque participant, la fin de la phase de poussée a été synchronisée
pour ses différents cycles.

Un mod¢le multi-corps rigides similaire a celui présenté dans I’article n°2 a été utilisé

(section 3.1.2.2). Pour pouvoir le personnaliser pour les trois participants, I’étape de
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calibration présentée dans la section 3.1.2.2 a été adaptée pour tenir compte des contraintes

particulieres a cette étude :

La premiere contrainte est la variation de la force musculaire maximale du muscle

selon le niveau de 1ésion de la moelle de ’usager. Comme ce niveau définit I’innervation du

muscle, et par conséquent, le nombre d’unités motrices qui peuvent tre recrutées lors d’une
contraction volontaire, il influence la force isométrique maximale qu’un muscle peut
générer. Cependant, comme deux 1ésions ne sont jamais identiques, le taux d’innervation
suite au traumatisme, ainsi que le nombre de nouveaux conduits neuraux cré¢s apres la 1ésion
sont différents d’un participant a I’autre (Raineteau and Schwab, 2001). Afin d’améliorer la
convergence lors de la calibration, sans pour autant augmenter 1’espace de solutions
possibles, nous avons appliqué un coefficient réducteur a la force isométrique maximale des
muscles partiellement innervés. Pour définir la valeur de ce coefficient, nous avons utilisé la
fréquence médiane des signaux EMG enregistrés lors des contractions isométriques
maximales. En effet, les fréquences médianes et moyennes des signaux EMG sont plus
faibles chez les blessées médullaires quel que soit le niveau d’activation (Balbinot et al.,
2021; Thomas et al., 2014; Zijdewind and Thomas, 2003). De ce fait, nous avons utilisé le
rapport de la fréquence médiane du muscle chez un participant tétraplégique sur la moyenne
des fréquences médianes des groupes sain et paraplégique. Ce rapport a permis de mettre a
I’échelle la force isométrique maximale du muscle avant de commencer 1’étape de

calibration.

La seconde contrainte est liée aux disparités cinétique et électromyographique entre

les deux phases du cycle de propulsion. En effet, la force externe de contact main-main

courante est présente uniquement dans la phase de poussée, tandis qu’en phase de
récupération, 1’usager doit uniquement ramener son bras pour la prochaine poussée. Par
conséquent, les couples articulaires en phase de poussée sont plus importants que ceux en
phase de récupération. D’un autre coté, la phase de récupération est généralement plus
longue que la phase de poussée. Comme la fonction-objectif minimise I’erreur quadratique
moyenne sur la prédiction des couples articulaires issus de la dynamique inverse, elle ne peut
exprimer ces différences. Aussi, comme les muscles impliqués dans la phase de récupération
(extenseurs) sont différents de ceux responsables de la poussée (fléchisseurs) (Mulroy et al.,
2004; Qietal., 2012; Rankin et al., 2011; Rincon et al., 2005), on s’attend a une moins bonne
calibration des muscles extenseurs. Pour remédier a cette limite, la calibration a été divisée
en deux : une premiere calibration sur la phase de récupération a permis de calibrer les
muscles principalement actifs sur cette phase. Le modéle partiellement calibré a été re-
calibré en utilisant tout le cycle de propulsion, et en permettant aux parametres des muscles

déja calibrés de varier entre 0.97 a 1.03 de leurs valeurs issues de la premicre calibration. La
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deuxiéme étape de calibration permet de maintenir I’équilibre musculaire, nécessaire a la

stabilité entre tous les muscles.

A la suite de la calibration, les forces musculaires ont été prédites par une approche
EMG-assisted similaire a celle présentée dans la section 3.1.2.2. Les correspondances entre
les couples articulaires des trois degrés de liberté de I’articulation gléno-humérale prédits
par approche EMG-assisted et par dynamique inverse et les excitations musculaires prédites
par approche EMG-assisted et celles mesurées ont été évaluées en utilisant 1’erreur
quadratique moyenne (RMSE) et le coefficient de corrélation de Pearson (R). Les forces de
réaction gléno-humérale appliquées sur la glénoide ont été calculées et exprimées dans son
repére. Ce repere correspond au repére anatomique de la glénoide qui permet de décomposer
la force de réaction en 3 composantes : antéro-postérieure (x), supéro-inférieure (y) et
normale (z, Figure 45) (Lee and Lee, 2010). Afin d’évaluer le risque d’instabilité¢ gléno-
humérale tout au long du cycle de propulsion, le rapport de la composante tangentielle sur
la composante normale a été¢ comparé aux limites de dislocation identifiées par des études
cadavériques (Lippitt and Matsen, 1993). Enfin, afin d’évaluer la contribution de chaque
muscle a la stabilité gléno-humérale, un rapport, similaire a celui défini pour la force de

réaction, a été calculé pour chaque force musculaire :

7"antérieur/posi:érieur -

’ rsupérieur/inférieur -

Fantérieur/postérieur Fsupérieur/inférieur (3 2)

|Fnormal | |Fnormal |

avee Fantérieur/postérieura Fsupérieur/inférieura Fnormal les composantes de la force

musculaire dans le repere de la glénoide. Si ce rapport est supérieur a 1, le muscle peut
potentiellement déstabiliser ’articulation gléno-humeérale (Ackland and Pandy, 2009).

3.3.3 Résultats

L’approche EMG-assisted appliquée sur les modeles calibrés a prédit les couples
articulaires de ’articulation gléno-humérale avec une grande précision avec une moyenne
sur I’erreur quadratique de 0.86 N.m et un coefficient de corrélation moyen de 0.96 (Figure
42). Les excitations musculaires expérimentales ont ét¢ suivies avec une précision modérée,
avec une moyenne sur 1’erreur quadratique de 2 % de la contraction maximale volontaire et
un coefficient de corrélation moyen de 0.74 (Figure 43). L’évolution de I’amplitude de la
force de réaction gléno-humérale dans le temps était différente entre les participants avec
une amplitude maximale (1419 N) observée chez le participant sain (Figure 44). Le risque
d’instabilité gléno-humérale a été le plus élevé chez ce méme participant, suivi par le
participant tétraplégique (Figure 45). Enfin, lors du geste de propulsion, les muscles avec le
plus grand potentiel déstabilisateur étaient les deltoides antérieur et médian, le pectoral, le

triceps et le biceps (Figure 46).
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Figure 42 Fidélité du suivi des couples articulaires par approche EMG-assisted
exprimée par I’erreur quadratique moyenne (a gauche) et le coefficient de
corrélation (a droite) pour les trois participants : sain (S, bleu), paraplégique (P,
orange) et tétraplégique (T, vert). Les barres représentent la moyenne sur les
cycles de propulsion et les lignes noires verticales représentent 1’écart-type.
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Figure 43 L’erreur quadratique moyenne (RMSE) sur les excitations
musculaires ajustées par approche EMG-assisted (en haut) et leur coefficient de
corrélation (en bas) pour les trois participants : sain (S, bleu), paraplégique (P,
orange) et tétraplégique (T, vert). Les barres représentent la moyenne sur les
cycles de propulsion et les lignes noires verticales représentent 1’écart-type.
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Figure 44 Résultante de la force de réaction gléno-humérale pour les trois
participants : sain (S, bleu), paraplégique (P, orange) et tétraplégique (T, vert).
Les lignes solides et les bandes transparentes représentent respectivement la
moyenne et I’écart-type. Les mesures expérimentales in-vivo de Westerhoff
(2011) pour cinq participants ont aussi été tracées (5 lignes grises pointillées).
Ces mesures ont été prises lors d’une propulsion sur une pente ascendante de 2°
a une vitesse de 0.56 m/s. Les valeurs ont été extraites en utilisant le logiciel
Engauge Digitizer.
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Figure 45 Ligne en gradient de couleur : Ratio de la force de réaction de réaction gléno-humérale (composantes transverses sur la
composante normale). L’évolution de la couleur représente le cycle de propulsion (sombre : 0 % et clair : 100%). Chacune des
colonnes représente un participant (S : sain, P : paraplégique et T : tétraplégique). Les limites de dislocations identifiées par les
mesures cadavériques de Lippitt et Matsen (1993) sont représentées par la ligne noire solide (moyenne) et la zone grisée qui I’entoure
(£ 1 écart-type). Les résultats sont comparés aux mesures in-vivo de Westerhoff (2011) pour cinq participants avec une prothese
instrumentée (5 lignes bleues). Un schéma de la scapula (en haut a droite) précise les directions antéro-postérieure (rouge) et supério-
inférieure (vert).
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Figure 46 Moyenne des ratios de stabilité des muscles de l'articulation gléno-humeérale pour les trois participants (sain (S, bleu),
paraplégique (P, orange) et tétraplégique (T, vert)) sur un cycle complet de propulsion. Un schéma de la scapula (a droite) décrit les
directions. Le cercle noir unitaire définit les limites au-dessus desquelles le muscle aura tendance a déstabiliser ’articulation gléno-
humérale. Pour le pectoral et le grand dorsal, les points représentent les données pour toutes les lignes d’action.
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3.3.4 Discussion

Dans le cadre de cette étude, nous avons implémenté une approche EMG-assisted
pour résoudre la redondance musculaire et étudier la stabilité gléno-humérale lors de la
propulsion en fauteuil roulant pour trois participants avec des contraintes fonctionnelles

variées.

3.3.4.1 Forces de réaction gléno-humérale

Le mod¢le neuromusculaire calibré et informé par EMG a fourni des estimations des
forces de réaction gléno-humérale d’ordre de grandeur similaire a celles rapportées dans la
littérature. Comme la résistance au roulement et les conditions de propulsion (sur sol,
ergometre ou tapis roulant) sont différentes, il est difficile d’établir une comparaison précise.
En effet, plusieurs parametres de propulsion varient selon les conditions de propulsion (de
Klerk et al., 2020) ; avec notamment un moment de rotation de la roue plus important sur le
sol. En effet, nous avons prédit des forces entre 400 et 1500 N, qui sont légerement
supérieures aux résultats de Veeger et al. (2002) avec une force maximale de 800 a 1400 N
et Leving et al. (2018) avec une force maximale de 900 N. Nos résultats sont supérieurs aux
mesures expérimentales de Westerhoff et al. (2011) (Figure 44). Cependant, les résultats de
Westerhoff et al. (2011) ont été rapportés pour une vitesse de 0.56 m/s inférieure aux vitesses
choisies par les participants de notre étude (S :1.25+0.10m/s, P: 1.35+0.15m/s, T :
1.20 £ 0.08 m/s). Cette différence est cohérente avec les résultats de Westerhoff et
al. (2011), Veeger et al. (2002) et van Drongelen et al. (2005), qui soulignent que les forces
de réaction augmentent avec la vitesse de propulsion. Il est aussi a noter que dans I’étude de
Leving et al. (2018), bien que la valeur moyenne de la force maximale fiit de 900 N, la valeur
maximale mesurée pour un des participant était de 2300 N, ce qui souligne la grande

variabilité qui peut étre observée lors de la propulsion.

De fagon similaire aux mesures de Westerhoff et al. (2011), I’évolution de la force
de réaction gléno-humérale au cours du cycle de propulsion dépendait de I’usager. En effet,
comme le patron de propulsion n’est pas similaire entre les participants (Figure 47), la
position de leur main n’est pas identique tout au long du cycle. Comme 1’amplitude de la
force de réaction gléno-humérale dépend de cette position (van der Helm and Veeger, 1996),
nos résultats semblent cohérents. Il est intéressant a noter que 1’amplitude maximale a été
observée chez le participant sain. Cette observation n’est pas cohérente avec 1’étude de van
Drongelen et al. (2005), qui a conclu que les forces de contact étaient supérieures chez les
participants tétraplégiques pour trois activités différentes confondues. Cependant, dans cette
¢tude, la vitesse de propulsion imposée par un tapis roulant était similaire pour les trois types
de participants (sains, paraplégiques et tétraplégiques). Aussi, tous les participants ont utilisé

un unique fauteuil roulant qui n’était pas configuré pour leur anthropométrie. L’étude de van
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Drongelen et al. (2005) a aussi implémenté une approche par optimisation statique qui sous-

estime les forces musculaires nécessaires a la stabilité de I’articulation gléno-humérale.

Nous avons observé que I’amplitude maximale de la force de réaction a été atteinte
pres de la fin de la phase de poussée (S : 31.5 %, P : 22.3 %, T : 44.3 %). Comme cette phase
de transition nécessiterait la stabilisation du membre supérieur qui n’est plus en contact avec
la roue et qui change de direction de mouvement, nous pensons qu’une grande partie de la
force de réaction gléno-humérale répond a ce besoin de stabilité. Cela pourrait expliquer les
différences entre nos résultats et ceux de 1’étude de van Drongelen et al. (2005). Enfin,
comme les moments articulaires sont plus importants quand 1’angle de lacher est plus grand
(Requejo et al., 2015), il est possible que les différences d’amplitude de force maximale entre
les participants soit reliées a la cinématique a la fin de la phase de poussée. Cependant,
comme cet angle dépend a la fois de la cinématique du membre supérieur et de la flexion du
tronc, des études statistiques sont nécessaires pour comprendre 1’effet de la flexion du tronc
sur la force de réaction gléno-humérale avec le niveau de la 1ésion médullaire comme facteur,

avant de pouvoir conclure.

— S
P
—_— T
DOF
— GH
=== Elbow
....... Wrist

Direction de la propulsion

Figure 47 Les patrons de propulsion des trois participants (sain (S, bleu),
paraplégique (P, orange) et tétraplégique (T, vert)). Les différents types de traits
correspondent aux trajectoires des centres des articulations gléno-humérale
(GH), olécranienne (Elbow) et celle du poignet (Wrist). Les trajectoires sont
exprimées dans le repere parent de la roue. Les distances entre les centres
articulaires ont ét€ normalisé€es par rapport aux longueurs anthropométriques du
membre supérieur pour pouvoir comparer les trajectoires entre les trois
participants.
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3.3.4.2 Stabilité gléno-humérale

Si la propulsion en fauteuil roulant semble étre une activité déstabilisante pour
I’articulation gléno-humérale, le participant sain semble étre le plus a risque d’instabilité,
suivi par le participant tétraplégique. Le participant sain était un usager novice, et son
fauteuil roulant n’était pas optimisé€ pour son anthropométrie. Ceci peut expliquer en partie
son risque de dislocation. En effet, bien qu’il se propulsat avec un patron semi-circulaire,
son geste n’était pas continu, avec des changements de trajectoires avant et apres la phase
de poussée (Figure 47). A notre connaissance, aucune étude ne s’est intéressée & 1’évolution
de la direction de la force de réaction avec I’expertise. Cependant, dans une étude qui a
¢valué le changement de la technique de propulsion chez des novices suite a un protocole
d’entrainement, I’amplitude de la force de réaction ainsi que son évolution lors d’un cycle

de propulsion semblaient étre modifiées (Leving et al., 2018).

Les ratios prédits dans cette étude restaient bien inférieurs a ceux calculés a partir des
mesures expérimentales de Westerhoff et al. (2011). Les forces de réaction gléno-humérale
pointent vers la zone supéro-postérieure de la glénoide. Cette direction coincide avec la
direction allant du centre de la gléne vers I'unité musculo-tendineuse du supra-
¢épineux (Figure 48). L’humérus pourrait donc appliquer une force de compression sur le
tendon supra-épineux, ce qui semble cohérent avec le risque de 1ésions plus €levé observé
pour ce tendon (Akbar et al., 2010; Arnet et al., 2021). En effet, la combinaison de
chargement en tension (contraction musculaire) et en compression (téte humérale) serait
particulierement nuisible au tendon (Cook and Purdam, 2012; Soslowsky et al., 2002). Les
muscles qui pourraient modifier la direction de cette force et maintenir la téte humérale en
place, sont le biceps et le grand dorsal (Figure 46). Le role du biceps comme abaisseur de la
téte humérale a déja été démontré (Kido et al., 2000; Landin et al., 2017). Le grand dorsal
semble aussi jouer un rdle dans la stabilité des mouvements d’élévation humérale (Hawkes
et al., 2019). En outre, son utilisation comme lambeau musculaire greffé pour des
reconstructions semble compromettre la stabilit¢ gléno-humérale (Smith, 2014), ce qui
suggere qu’il peut jouer un role stabilisateur. La direction de la force appliquée par le grand
dorsal peut aussi expliquer en partie pourquoi la faiblesse des adducteurs de I’épaule est un
prédicteur de douleurs chez les usagers de fauteuil roulant (Mulroy et al., 2015; Walford et
al., 2019). En effet, méme s’il est bien aligné pour stabiliser 1’articulation gléno-humérale,
si sa force est faible, elle ne sera pas suffisante. Si les ratios musculaires expriment le
potentiel stabilisateur direct (ratio < 1) ou indirect (en contrant I’effet d’autres muscles
déstabilisateurs) d’un muscle, c’est I’équilibre entre les amplitudes des forces musculaires
qui permettra d’exprimer ce potentiel. Ceci pourrait alors expliquer ’importance de
I’équilibre musculaire pour les usagers de fauteuil roulant en propulsion (Burnham et al.,

1993). En effet, a ’exception de la coiffe, les muscles semblent tous déstabiliser
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I’articulation (ratio > 1). La force de réaction gléno-humérale ne peut pointer alors vers le
centre de la glénoide que si la somme des forces musculaires s’équilibre. D’ailleurs, bien
que les trois participants eussent des ratios de forces musculaires semblables, les ratios de

leur force de réaction étaient différents.
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Figure 48. Coupe sagittale oblique de 1'épaule par résonance magnétique. Le
muscule supra-épineux se trouve dans la zone supéro-postérieure de la glénoide.
Figure extraite de (Hagiwara et al., 2018) avec une licence CC BY NC ND.

3.3.4.3 Limites

L’une des limites de cette étude est la validation des résultats de la calibration du
modele. En effet, si le modele a réussi a suivre les couples articulaires et les excitations
expérimentales, il n’est pas évident que les parametres optimisés représentent ceux du
participant. Comme nous avons calibré le modele neuro-musculo-squelettique pour trois
participants avec des diagnostiques différents, nous pouvons discuter qualitativement des
parametres neuro-musculaires issus de 1’étape de la calibration. Peu d’études caractérisent
les changements des parametres neuro-musculaires des muscles partiellement innervés aprés
une lésion de la moelle épiniere. Cependant, les muscles faiblement innervés sont atrophiés.
Cette atrophie est accompagnée d’une transformation de la structure musculaire vers un
nouvel état avec fibres rapides prédominantes (Biering-Serensen et al., 2009). Ainsi, pour
des muscles partiellement innervés, on s’attend a une diminution de la force isométrique
maximale et a une réponse plus rapide du muscle a 1’excitation musculaire. Cependant,
aucune tendance n’a €té observée entre les résultats des participants sain et paraplégique et
ceux du participant tétraplégique (Figure 49). Encore plus surprenant est le renforcement de

certains muscles partiellement innervés apres calibration pour le sujet tétraplégique, par
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exemple la grand dorsal (Figure 49). Comme nous n’avons pas d’informations sur les
participants avant leurs 1ésions et comme ils ont des conditions de vie différentes (activités
physiques, protocole thérapeutique), il est difficile de conclure si ces observations sont
cohérentes ou pas. Plus d’études seraient alors nécessaires pour identifier si la calibration
permet en effet de générer un modele plus fidele au participant, ou simplement un mode¢le
numériquement optimal pour I’étude d’une tache donnée. Pour ceci, il faudrait probablement
simplifier I’étude en s’intéressant a des mouvements moins complexes comme la flexion du
coude, pour laquelle le probléme de redondance musculaire est plus simple. En effectuant
des mesures lors de contractions isométriques et dynamiques, des informations telles que le
délai électromécanique, la linéarité entre I’excitation et le couple mesuré pourrait générer un
ensemble de données plus complet pour valider les résultats de la calibration. Une autre
limite de notre étude est que la calibration ne permettait pas de modifier la forme de la courbe
force-longueur. Or, suite a une Iésion de la moelle, la force de la fibre musculaire diminue a
cause de la diminution du nombre de ponts actine-myosine possibles (Frontera et al., 2006).
On s’attend alors a un changement potentiel de la dynamique de contraction, et donc une
variation de la forme de la courbe force-longueur. Cependant, 1’espace de solution du
probléme de calibration est déja trés large, et nous ne pensons pas que 1’ajout d’un autre
parametre améliorerait forcément les prédictions. Une autre limite de 1’étude est le nombre
de participant. Cependant, comme nous avons choisi d’étudier une propulsion sur le sol a
vitesse confortable en utilisant le fauteuil propre a chaque participant, le geste de propulsion
¢tait variable entre eux, et le processus de calibration a di €tre optimisé pour chacun des
trois. Compte-tenu de cette contrainte et de notre objectif d’étude, 1’étude de trois
participants avec des diagnostiques différents nous semblait pertinente pour une premiére
approche.

2.2
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(clavicular) (sternocostal)

Figure 49 Variation de la force isométrique maximale apres calibration pour les
trois participants (sain (S, bleu), paraplégique (P, orange) et tétraplégique (T,
vert)). Le Strength coefficient est le facteur appliqué a la force isométrique du
modele générique. Par exemple, une valeur de 1 signifie que la force reste
inchangée. Les muscles présentés ont une innervation réduite chez le participant
tétraplégique.
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3.3.5 Conclusion

Dans le cadre de cette étude, nous avons étudi€ la stabilité gléno-humérale lors de la
propulsion en fauteuil roulant. Ceci a permis de souligner le risque de dislocation associé a
cette activité, tout en expliquant certains des prédicteurs de risque de Iésions identifiés dans
la littérature. Particuliérement, nous avons souligné le role des muscles adducteurs dans la
stabilité, ce qui indiquerait le besoin de les renforcer chez les usagers de fauteuil roulant
manuel. Nous avons aussi présenté un mécanisme potentiel d’usure du tendon du muscle
supra-épineux associ¢ a la direction de la force appliquée par ’humérus. Ces résultats
soulignent I’importance de 1’équilibre musculaire dans la préservation de 1’épaule chez les

usagers de fauteuil roulant manuel.
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Chapitre 4 : Simulateur hybride de I’épaule avec muscles

tridimensionnels actifs

4.1 Article n°4

La modélisation en multi-corps rigides nous a permis d’évaluer 1’équilibre
musculaire nécessaire pour la stabilit¢ gléno-humérale lors de la propulsion en fauteuil
roulant. Cependant, si notre analyse nous a permis de prévoir la charge imposée a la coiffe
par le geste de propulsion, elle ne nous a pas permis de prédire des pathomécanismes des
tendons de la coiffe des rotateurs. Afin d’améliorer notre compréhension de la relation entre
le geste de propulsion et le développement de lésions, cet article s’est intéressé au
développement d’un modéle éléments-finis de 1’épaule avec des muscles tridimensionnels
actifs. La loi d’activation musculaire implémentée a été d’abord validée qualitativement en
analysant le comportement musculaire en traction et compression et lors de la présence d’une
charge transverse. Le modele a ensuite simulé un geste de propulsion en fauteuil roulant a
partir de données expérimentales. Ceci nous a permis d’établir un lien entre les déformations

de I'unité musculo-tendineuse du supra-épineux et le développement de tendinoses.

Cet article a été coécrit par Najoua Assila, Sonia Duprey et Mickaél Begon. La
contribution principale de cet article revient a Najoua Assila. Elle a adapté le modele
¢léments-finis passif de 1’épaule précédemment développé par la méme équipe de
recherche (Hoffmann et al., 2020). Elle a effectué¢ la collecte de données, simuler les
différentes €tudes, et développé les codes pour analyser les données. Elle par la suite écrit

I’article, guidée par les conseils et les remarques des coauteurs.
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Finite element model of the shoulder complex with active

rotator cuff muscles: application to wheelchair

propulsion*

Najoua Assila, Mickaél Begon and Sonia Duprey

Abstract: The rotator cuff is essential for the healthy function of the glenohumeral
joint. As it is continuously strained during daily tasks, particularly for manual
wheelchair users who rely on their upper limbs for ambulation, the rotator cuff,
particularly the supraspinatus, is prone to injury. Finite-element models enable us
to evaluate these structure strains to enhance our understanding of their
pathomecanisms. Nevertheless, few shoulder models include three-dimensional
activated muscles. This study aimed to develop a finite element model of the
shoulder with active three-dimensional rotator cuff muscles to study wheelchair
propulsion. This model was driven by the bones’ kinematics extracted from a rigid
body model and experimental muscle excitations, and it accounted for the
physiological contacts between soft tissues and bones. Qualitatively, the muscle
constitutive law reproduced reasonably well the classical force-length curve and the
behavior of the muscle when subjected to a transversal loading. The analysis of the
deformation and fiber stretch of the supraspinatus muscle-tendon unit seems to
indicate that this tendon might develop tendinosis due to the multiaxial loading
imposed by the kinematics of propulsion. We concluded that the developed finite-
element model is a promising tool for understanding pathomecanisms of the rotator

cuff for various dynamic tasks.

Keywords: rotator cuff, glenohumeral joint; finite-element model; wheelchair;

active muscles

Article to be submitted in IEEE Transactions on Biomedical Engineering

This research was undertaken thanks, in part to funding from the Canada First Research Excellence Fund
through the TransMedTech Institute. This study was carried out within the framework of the Associated
International Laboratory EVASYM.
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4.1.1 Introduction

The shoulder function is described as the “perfect compromise between stability and
mobility” (Veeger and van der Helm, 2007). As the glenohumeral joint skeletal structure is
inherently unstable due to the minimal congruency between the humeral head and the
glenoid, muscles and particularly the rotator cuff, play a very important role in this
compromise (Culham and Peat, 1993). Thus, when the upper extremity is subjected to
repeated or heavy loading, the rotator cuff muscles are particularly strained, which can lead
to injury. For instance, manual wheelchair users, who rely on their upper extremities for both
mobility and daily activities, have a greater prevalence of rotator cuff injuries compared to
the able-bodied population, particularly for the supraspinatus tendon (Akbar et al., 2010;
Arnet et al., 2021; Morrow et al., 2014). In a sample of 10 wheelchair users, Morrow et
al. (2014) observed that this tendon was mostly torn at the anterior portion of the insertion
site in the intrasubstance or articular region, while in a larger group (n=44), Jahanian et
al.(2022) reported a higher prevalence of tears in the insertion zone, at the bursal region in
the anterior and middle portions of the tendon. A better understanding of the rotator cuff
loading and strain during a given task might help understanding the higher prevalence and

specificity of the lesion location for manual wheelchair users.

As finite-element models are based on continuum mechanics, they offer an
interesting tool to model shoulder complex mobility and evaluate strain distribution within
soft tissues. In their review about the finite-element models of the shoulder, Zheng et
al. (2017) concluded that there 1s a need for dynamic comprehensive models that account for
soft tissue interactions. As boundary conditions greatly influence the results of a finite-
element simulation, the model should account for physiological constraints and loading
(Speirs et al., 2007). To this aim, various models have relied on force and kinematics
extracted from a rigid multi-body model (Navacchia et al., 2016; Wei et al., 2019; Zhang et
al., 2017; Zheng et al., 2020). Nevertheless, in these models, the muscle forces were applied
either through one-dimensional connector elements (Navacchia et al., 2019) or as external
vector loads. In the former case, the strain within the muscle volume could not be obtained,
while in the latter, the influence of the activated state on the muscle volume was not
considered. As muscles contain mostly water, they are quasi-incompressible structures.
Thus, their contraction in the fibre direction increases their cross-section area (Randhawa
and Wakeling, 2015). These interactions between the contractile elements and the
extracellular matrix can alter muscle force generation (Roberts et al., 2019). Considering
muscle contractility within the muscle volume is thus necessary to account for the effect of
the contact with adjacent muscles on the muscle longitudinal force (Siebert et al., 2014;
Stelletta et al., 2017b), as well as the transmission of forces through connective tissue
(Purslow, 2020).
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To model muscle contraction, some studies associated one-dimensional elements
governed by the Hill muscle model with isotropic three-dimensional hexahedral elements
(Mo et al., 2018; Stelletta et al., 2017b). Meshing soft tissue volumes accurately with
hexahedral meshes is however difficult to implement (Blemker, 2017), particularly as the
element edges should align with fiber trajectories. The second approach is to include the
contraction in the continuous constitutive law. In such models, activation is governed by
force-length relationships (Blemker et al., 2005; Webb et al., 2014), by the Hatze model of
stimulation (Hatze, 1978; Rohrle et al., 2017) or by calcium concentration (Walker et al.,
2005; Y. Zhang et al., 2020). The use of the force-length relation can be criticized as the
relationship is not continuous in length and time (Rassier et al., 1999). The Hatze and
calcium concentration models describe equivalent activation dynamics (Rockenfeller and
Giinther, 2018). While the latter has been mostly implemented to study cardiac muscle, it
has the advantage of expressing the physiology behind muscle excitation. As cardiac and
skeletal muscles have overall similar contraction mechanisms (Adams and Schwartz, 1980),

this law could be an alternative approach to model skeletal muscles.

This study aimed to develop a subject-specific model of the glenohumeral joint with
active three-dimensional muscles. The model skeletal motion and its muscle activation were
driven by kinematics extracted from a rigid body model and experimental excitations,
respectively. As a proof of concept, this model was implemented to evaluate rotator cuff

strains during wheelchair propulsion.

4.1.2 Methods

4.1.2.1 Finite-element model construction

A finite-element model of the left shoulder of a 32-year-old participant (mass: 80 kg,
height: 1.72 m) with no history of shoulder pathology was used. The details of the
construction of the model can be found in Hoffmann et al. (2020). Briefly, the model
included the clavicle, scapula, and humerus, as well as the supraspinatus, infraspinatus,
subscapularis, and deltoid muscles and tendons. As the bones were considered rigid
structures, only their surface was meshed using triangular shells. The muscle and tendon
geometries were discretized using tetrahedral elements for the volume, with an additional
surrounding surface mesh representing the fasciae. To define the muscles fibers and tendon
collagen fibers trajectories, we simulated a Laplacian flow within the structure volume (Choi
and Blemker, 2013; Quental et al., 2016b; Webb et al., 2014). The simulation results agreed

qualitatively with cadaveric observations from Ward et al. (2006).
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4.1.2.2 Constitutive Laws

Muscles were modeled as hyperelastic, nearly-incompressible, anisotropic structures
(Blemker, 2017; Webb et al., 2014). Structurally, they were considered as an extracellular
isotropic matrix reinforced with fibers. Accordingly, the strain-energy function was defined
as a combination of an isotropic and an anisotropic component (Blemker et al., 2005; Lemos
et al., 2005; Rohrle et al., 2017). The isotropic energy function was a function of the two
first principal invariants of the deformation tensor, while the anisotropic energy was a
function of the fiber stretch (4). For modeling the isotropic component, we used a nearly
incompressible Ogden model (Mo et al., 2018). The fiber passive behavior was modeled
using a nearly-incompressible Holzapfel-Gasser-Ogden model (Holzapfel and Ogden,
2009). To account for the contractile behavior of the muscle, an activation model that
describes the relationship between the calcium ion concentration and the tissue tension was
implemented (Guccione and McCulloch, 1993). This model expresses the chemical

equilibrium during muscle contraction at a given sarcomere length as follows:

[Ca2+]n
[Ca?" + [CaZi]r ™™

T =

(4.1)

where 7 is the active fiber stress, T,y 1S the maximum isometric tension at maximum
calcium concentration, [Ca?*] is the calcium concentration, [CaZ¢] is the calcium
concentration at Tp4,/2, and n represents the Hill coefficient. As the calcium ions
concentration is correlated with the neural excitation intensity (van Zandwijk et al., 1996),
and since we only need their relative value to drive this law, we used experimental
normalized neural excitation as an input to this model. To account for the length dependency
of the sarcomere calcium sensitivity, [Ca2}] was expressed as a function of the element

length:

[Camis]

2471 — _
[Casg] = [ebGl—lo) — 1]1/2

(4.2)

where b is a shape coefficient, [Ca?},,] is the maximum intracellular calcium
concentration, L is the optimal element length, [, is a minimal element length, that was
adjusted to express that both the sarcomere and the muscle cannot generate an active force
below a given length (Gordon et al., 1966).

The tendons had a similar material law to the muscles, but with no active
component. The supraspinatus and infraspinatus tendon fusion is a zone where the fibers of
both tendons are interwoven with fibers from the coracohumeral ligament (Clark and
Harryman, 1992). Unable to discern its different components, we simplified it by using only

the isotropic component of the material law used for the tendons. The fascia surrounding the
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muscles was modeled as a quasi-incompressible isotropic hyperelastic material using a Yeoh
model (Chi et al., 2010). Material laws were implemented using a law from the LS-dyna
material library (MAT-295). Passive material constants were calibrated from experimental
data (Chi et al., 2010; Winters et al., 2011). 7,4, Was calibrated so that the muscle, when
fully activated, could generate a maximal isometric force coherent with values reported in
the literature (Wu et al, 2016). [Ca?f,] was first bounded between 10 and
16 umol/l (Rockenfeller and Giinther, 2017). Then, the parameters b, n, and [Ca2%,] were
adjusted to achieve an electromechanical delay of 20 ms (Cavanagh and Komi, 1979; Go et
al., 2018; Thelen, 2003), while having [CaZ}] values coherent with in-vitro data (Konhilas
et al., 2002).

4.1.2.3 Investigation of activation law

As we did not implement a Hill-type law to activate the muscle, we decided to
simulate isometric contractions at various muscle length to obtain and evaluate the force-
length curve generated with the implemented muscle constitutive law (Figure 50-A). A
simplified cylindrical muscle was first stretched, and its passive force was evaluated. Then,
the muscle was shortened or stretched from 50 to 150% of its initial length at rest.
Constrained at this new length, the muscle was fully activated. The muscle initial length was
supposed to be the state at which its elements were at their optimal length. To reduce
calculation time, only a quarter of the cylinder was simulated with imposed planar
symmetries. The muscle’s active force was evaluated by subtracting the passive force from
the total force measured at the muscle extremities. The force-length curve was normalized
to the initial length and force at no stretch. It was compared qualitatively to the active force-
length curve of the Hill-model that is classically used to express uniaxial muscle behavior.
The chosen implementation of this model combines experimental data from (Gordon et al.,
1966) and an exponential function for the active and passive forces, respectively (Lloyd and
Besier, 2003).

Accounting for the interaction between transversal and longitudinal load is one of the
motives behind modeling muscles as three-dimensional structures (Siebert et al., 2014).
Thus, we evaluated the effect of applying a transverse load on the longitudinal muscle force
during a maximal isometric contraction (Figure 50-B). A load was applied transversally on
a simplified muscle, after which the muscle was fully activated. To avoid stress
concentration, the load was applied through a rigid cylinder of 4 mm radius. The magnitude
of the force ranged from 6 to 24% of the maximal isometric force of the muscle (Fj,). The
variation of the muscle force due to the applied load was expressed as a percentage of the

unloaded maximal isometric force:
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F, - F
AF = loaded iso 100 (43)
Fiso

where Fj,q4eq 1S the loaded muscle longitudinal force.

A B

Direction of the load

Impactor

Compressioil/ Y‘ﬁetch

Muscle
T Rigid wall

Figure 50 FEM simulation on simplified muscle structure to evaluate A) the
force-length relationship and B) the effect of a transversal load on the muscle
longitudinal force.

4.1.2.4 Manual wheelchair propulsion data and boundary conditions

The research protocol was approved by the Sainte-Justine University Hospital Center
Ethics Committee (MP-21-2020-2533). Muscle electromyography (EMG) and marker-based
motion capture were collected during wheelchair propulsion for the participant presented
previously (section 4.1.2.1). The trunk and right upper limb were tracked using 38 reflective
skin markers at 250 Hz. Muscle activity was recorded using surface EMG electrodes for the
deltoid muscles and indwelling electrodes for the supraspinatus, infraspinatus, and
subscapularis. EMG signals were collected at 2000 Hz. An instrumented wheel was mounted

on the right side of the wheelchair to measure the force applied by the right hand.

A static pose was first recorded to anthropometrically scale a rigid multi-body model
(Wu et al., 2016). Then, the participant propelled himself using a manual wheelchair at a
comfortable speed over a level surface. The kinematics of the spherical glenohumeral and
acromioclavicular joints were predicted using inverse kinematics in Opensim (Delp et al.,
2007). The EMG raw signals were first processed using a fourth-order bandpass filter (20 to
500 Hz and 600 Hz for intra-muscular), then full wave rectified. The envelopes were
extracted using a 4 Hz low-pass filter, then normalized to previously recorded maximal
voluntary contractions (MVC) (Dal Maso et al., 2016). During the MVCs, the participant
gradually increased his activation before maintaining a plateau for 3 seconds under verbal
encouragement. The MVCs were 1 min apart unless the participant required more rest time.

Propulsion cycles were identified using the instrumented wheel rotation torque. A propulsion
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cycle was defined between two successive instants when the instrumented wheel torque was
higher than 0.5 Nm. One cycle was chosen randomly to be simulated with the finite-element

model.

To impose physiological boundary conditions to the muscle-tendon units, the
kinematics of the scapula and humeral kinematics were imposed from the predictions of the
inverse kinematics using the rigid body model. The propulsion cycle was simulated with
passive muscles, then with activated muscles. For the latter, the normalized EMG envelopes
were used to activate the muscles. As the deltoid had an experimental signal for each head
(anterior, median and posterior), but was only modelled as one part in the finite-element
model, its activation input was the mean of the three signals. Frictionless contacts were
modelled between the different structures to avoid penetrations. The penalty coefficients
between the structures were adjusted to minimize the sum of the contact energies of the

dependent and independent surfaces.

4.1.2.5 Model evaluation

To evaluate the effect of activation on the model outputs, we assessed the distance
between the muscles' lines of action predicted from the passive and active simulations. Each
rotator cuff muscle had six lines of action that passed through the centroids of the muscle
sequential cross-sections (Jensen and Davy, 1975). The coordinates of the points of each line
were evaluated throughout the propulsion cycle. To compare the active and passive
simulations, the Euclidian distance between the points of the two models’ lines of action
were calculated. Additionally, the distribution of fiber stretch and stress were evaluated and
compared qualitatively. The stretch was expressed in reference to the initial element length.
As EMG signals during wheelchair propulsion were expected to be low (Louis and Gorce,
2010; Rincon et al., 2005), we also evaluated these parameters for simulated maximal
isometric contractions of each rotator cuff muscle, where each muscle was gradually

activated with the bones constrained to their initial positions.

4.1.3 Results

4.1.3.1 Activation law

The active force-length relationship obtained through simulation predicted
reasonably well the Hill-model curve, particularly for muscle shortening (Figure 51-A).
When the muscle was stretched, the simulated active force decreased slower. The muscle
passive force was initially higher than the experimental data (4 < 1.4), but the passive
stiffness increased slower for the simulated data as the stretch increased. Additionally, the

maximum isometric muscle force occured at a shorter normalized length (4 = 0.9). Finally,
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the application of a transversal load to the muscle structure reduced the longitudinal force

that the muscle could generate when fully activated (Figure 51-B).
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Figure 51 A) Force-length relationship through finite-element simulation (blue)
and fitted Hill-model curve from the open access CEINMS toolbox (Pizzolato
et al., 2015). B) Decrease of the muscle longitudinal force when a transversal
load is applied. The load and the force decrease are expressed as a percentage
of the maximal isometric force of the unloaded muscle.

4.1.3.2 Wheelchair propulsion

The predicted bone kinematics and muscle deformation at the start and middle of the push
and recovery phases are illustrated in Figure 52. Muscle fibers were more stretched near the
tendon-muscle junction (Figure 53-A). However, the amplitude of the stretch within the fiber
was not reflected on the global muscle-tendon unit stretch (Figure 53-B). While, for the
infraspinatus and subscapularis, the stretch increased throughout the fiber directions
similarly between cranial and caudal parts, the increase for supraspinatus was different
between the anterior and posterior sections. This distribution difference was also observed
for the active and passive fiber stresses as well as the Von Mises stresses (Appendix 4.1.6 —
Figure 57). Finally, while the infraspinatus and subscapularis were mainly stretched or
shortened, the supraspinatus muscle-tendon unit appeared to be variably twisted during the

propulsion cycle (Figure 54).
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B
Figure 52 A) Finite-element simulation output for the activated shoulder model
during a wheelchair propulsion cycle at the push and recovery start, and in the
middle of these phases, with B) a schematic of the wheelchair user.
A
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Figure 53 A) Fiber stretch distribution for the infraspinatus and supraspinatus
muscles at four instances of the propulsion cycle. B) Whole muscle-tendon unit
(MTU) stretch throughout the propulsion cycle for the three rotator cuff
muscles. The solid line and the transparent corridor represent the mean stretch
between the six lines of action and their standard deviation, respectively. The
vertical dashed lines indicate, in order, the time of mid-push, recovery start and
mid-recovery.
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Figure 54 Supraspinatus muscle-tendon unit (blue) at different steps of the propulsion cycle from top and left side views (rows).
The reader can refer to Figure 52 for a complete representation of the bones configuration. The white lines within the muscle-tendon

unit volume represent some of the fibers’ directions. The supraspinatus seems to be twisted in different directions throughout the
cycle.
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4.1.3.3 Comparison between the active and passive models

The activation of the muscles did not significantly alter the rotator cuff lines of action
nor the muscle-tendon units' envelopes position throughout the propulsion cycle (Figure 55).
Similarly, minimal differences were observed in the stretch, passive fiber, and Von Mises
stresses (Appendix 4.1.6 — Figure 58).

During isometric maximal voluntary contractions, activation minimally altered the
model outputs for activation levels up to 25%. At higher activations, the position of the lines
of action significantly changed (Figure 56).Figure 56 A) Distance between the rotator cuff
lines of action at various levels of isometric contraction and the lines of the passive model
(mean of 6 lines of action + standard deviation: solid line & transparent band). Each line
shows the difference at a given activation level (color) from origin to insertion (horizontal
axis from left to right). B) Schematic of the distance between the muscle envelopes (top) as
well as the fiber stretch (bottom). Particularly, for the supraspinatus and subscapularis, the
differences were observed throughout the line. Additionally, the variability of the distance
increased with the activation. The differences in the deformation of the tendon-muscle
volume shape between the muscle-tendon unit volumes were larger at the tendon-muscle
junction. Finally, as the activation increased, the tendons of the activated model were more
stretched, which led to a concentration of the passive fiber stress in these structures, as well

as an increase in the Von Mises stresses.
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Figure 55 A) Distance between the rotator cuff lines of action predicted by the active and passive models (mean of 6 lines of
action + standard deviation: solid line + transparent band). Each line shows the difference at a given state (color) from origin to
insertion (horizontal axis from left to right). B) Schematic of the differences between the muscle envelopes between the models. At
each presented time event, the schematics show the posterior view with the infraspinatus and supraspinatus (left) and anterior view
with the subscapularis muscle (right) view of the model. These views explain the shape of the curves in A. For instance, in A, the
subscapularis difference is highest near its insertion at the start and mid-recovery, which is coherent with the yellow-colored area

on its schematic in B.
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Figure 56 A) Distance between the rotator cuff lines of action at various levels of isometric contraction and the lines of the passive
model (mean of 6 lines of action + standard deviation: solid line + transparent band). Each line shows the difference at a given

activation level (color) from origin to insertion (horizontal axis from left to right). B) Schematic of the distance between the muscle
envelopes (top) as well as the fiber stretch (bottom).
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4.1.4 Discussion

In this study, we presented a model of the shoulder with three-dimensional activated
rotator cuff muscles. The muscle constitutive law was qualitatively evaluated to check if it
follows the expected physiological behavior, before it was implemented to model the rotator
cuff during wheelchair propulsion and maximal isometric voluntary contractions.
Qualitatively, the muscle constitutive law predicted reasonably well the force-length
relationship and the effect of transversal loading on the muscle’s force. Additionally, the
analysis of the supraspinatus during a wheelchair propulsion cycle seems to indicate that its
tendon might develop tendinosis due to the multiaxial loading imposed by the kinematics of

propulsion.

4.1.4.1 Qualitative validation

The scaling of the active force from the element level to the muscle level depends on
the equilibrium between passive fiber and extracellular matrix constraints and the activation.
As the muscle is stretched, the potentials related to the isotropic extracellular matrix and its
incompressibility increase their contribution to the muscle force (Wakeling et al., 2020).
Additionally, unlike in muscle compression, the passive components of the muscle assist the
active one in resisting lengthening. In this study, the simulation of muscle shortening
predicted with high accuracy the Hill-model curve. On the other hand, the simulation of
muscle stretching was less accurate. Accordingly, our passive constitutive law components
could be further optimized to yield better results. Indeed, implementing passive parameters
is not straightforward as the passive modulus depends on the muscle (Prado et al., 2005), its
size-scale (fiber, bundle, muscle) (Ward et al., 2020), age (Noonan et al., 2020), and on
neuromuscular pathologies (Lieber et al., 2003). Thus, in the presence of in-vivo data, it

would be recommended to adjust the parameters to account for the model's size and origin.

The simulated active force-length curve reached a maximum force for a slightly
shortened muscle (Figure 51-A). In the constitutive law, optimal length was defined at the
element level. For the muscle optimal length to coincide with the muscle length, all elements
should be under the same constraints. However, as the contractions were isometric, the
extracellular matrix would distribute the stress gradually from the muscle constrained edges
towards its center, and elements reached equilibrium at slightly different stretches. Indeed,
Moo et al. (2017) observed that sarcomere lengths non-uniformities during muscle activation
led to an experimental force ranging from 65 to 116% of the theoretical isometric force.
Additionally, through simulation, Wakeling et al. (2020) concluded that a muscle cannot
contract with all its fiber at their optimal length, as its most energetically favorable state

occurs with a small expansion in the transverse direction. This relation between the
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transverse loading and the longitudinal force was further observed in the decrease of the
longitudinal force when the muscle was subjected to increasing transverse loading (Figure
51-B), as previously reported for short muscles at low pennation angles (Siebert et al., 2014;
Sleboda and Roberts, 2020). Unlike other models (Randhawa and Wakeling, 2015; Siebert
et al., 2018), the activation law did not explicitly link the longitudinal amplitude to the
transverse loading. Nevertheless, through the isotropic component of the deformation
energy, it is possible to have the model decreasing the longitudinal muscle force while lifting
the external load (Ryan et al., 2020). Unlike Siebert et al. (2014), we did not observe a
significant change in the load lifting height with its amplitude. However, this might be
explained by our implementation of a simplified muscle volume, particularly as the relative
deformation in the transversal section can vary between muscles and with muscle stress
asymmetries (Randhawa and Wakeling, 2015; Ryan et al., 2020; Wakeling et al., 2020).

4.1.4.2 Wheelchair propulsion

Throughout the propulsion cycle, the rotator cuff muscles length variation was
minimal, which is coherent with their architecture that is optimized to generate large forces
rather than for excursion (Ward et al., 2006). On the other hand, the local stretch was more
important, with notably higher stretches observed near the myotendinous junction, which
was coherent with the observation that sarcomeres stretch more near the distal myotendinous
junction (Moo et al., 2016). These high stretches at the tendon could lead to microscopic
tears due to the collagen fibrils sliding (Screen et al., 2004; Thompson et al., 2017; Wu et
al., 2022). For the supraspinatus, the stretch was different between its anterior and posterior
parts during most of the cycle, as the tendon deformed to account for the contact with the
scapula. These differences in stretch, and subsequently in stress could in part explain the
higher prevalence of supraspinatus lesions. Indeed, the posterior and anterior portions of the
supraspinatus vary in elasticity and ultimate failure load (Itoi et al., 1995; Matsuhashi et al.,
2014). Additionally, as they can move independently from one another (Fallon et al., 2002),
the subsequent shear stress in the extracellular matrix could lead to delamination, as observed
between the articular and bursal sides of the tendon during abduction (Inoue et al., 2013).
This could partially explain the presence of lesions in the middle portions of the tendon
(Jahanian et al., 2022). Moreover, the repetitive compression and bending of the anterior part
(Figure 54) was linked to a compromised vascularization (Astrém, 2000; Gobbi, 2017). The
latter was correlated with rotator cuff degeneration (Hegedus et al., 2010), which could
explain the higher prevalence of anterior lesions in manual wheelchair users (Jahanian et al.,
2022; Morrow et al., 2014).

Finally, the compressive load may lead to water depletion from the tendon (Docking

et al., 2013), which would reduce the tendon thickness, as observed on a group of manual
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wheelchair users after they performed a fatiguing protocol (Bossuyt et al., 2019). With
repetitive complex loading of the supraspinatus tendon, the loss of water might provoke an
increase in proteoglycans in the tendon extracellular matrix, which is a characteristic process
in tendinopathy (Cook and Purdam, 2012; Parkinson et al., 2010). Indeed, one of the
supraspinatus tendon characteristics is the presence of large proteoglycan accumulate that
might help lubricating the tendon to facilitate its collagen fibers sliding (Berenson et al.,
1996). With increased bending and twisting, the tendon changes its structure, which is
initially optimized for tensile stress, by increasing accumulation of large proteoglycan
aggrecan (Vogel, 2004). This change leads to a decrease in the type 1 collagen synthesis
which is the main constituent of the tendon fibrils (Attia et al., 2012). As the thickness of the
supraspinatus tendon is not higher for wheelchair users with rotator cuff tendinopathy
(Fournier Belley et al., 2017), nor does it increase after intense propulsion tasks (Collinger
et al., 2010; Gil-Agudo et al., 2016; Leclerc et al., 2021), this activity might not generate
tendon inflammation. Thus, the change in the tendon structure is most probably not
accompanied with inflammation, which might point out that supraspinatus tendinopathy
might be more of a tendinosis due to the repeated tendon stretch and twisting that was
observed in the simulation (Bass, 2012). Tendinosis treatment aims to break the cycle of
injury and can take from 6 weeks to 6 months to allow the synthesis of new healthy collagen
(Khan et al., 2000). This might explain the high prevalence of injury for manual wheelchair
users who are constantly propelling themselves, with an average of 90 bouts per day
(Sonenblum et al., 2012), not allowing the tendon to heal properly. As the tendon cellular
damage seems to be inevitable for this population, continuous eccentric strengthening
exercises, massages, stretching, and an adjusted diet might help decrease pain and increase
the tendon strength (Bass, 2012).

4.1.4.3 Is activation necessary?

While comparing the simulation output of a propulsion cycle from the passive and
active models, minimal differences were observed. This observation raises the question of
the importance of activation in finite element models of the rotator cuff muscles. Similar to
previous studies (Louis and Gorce, 2010; Rincon et al., 2005), the experimental EMG signal
was below 30% throughout the propulsion cycle. At this level, and since the fibers stretches
were imposed in part by the skeletal kinematics, the active stress was inferior to the passive
stresses (Appendix 4.1.6—Figure 57). Thus, its contribution to the equations of dynamics was
relatively minimal. This was further confirmed in the isometric maximal contraction
simulations, where indeed significant differences were not observed at 25% contraction but
increased significantly for higher activation levels (Figure 56). Similarly, no significant
differences were observed in the rotator cuff muscle moment arms obtained from a passive
(Hoffmann et al., 2020) and an active (Webb et al., 2014) shoulder model. Thus, for studies
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that evaluate rotator cuff muscle trajectories and moment arms during low activation tasks,
a passive model can be sufficient. However, for higher activation tasks, the muscle
constitutive law should account for its activation, as it significantly modifies the muscle
shape and its local stretch distribution. Thus, implementing the activated model to study
wheelchair propulsion during more demanding tasks such as curb or incline ascents
(Lalumiere et al., 2013; Qi, 2013) might enhance our understanding of rotator cuff
pathomecanisms related with daily mobility. Finally, since most muscle trajectories in rigid
body models are extracted from cadaveric data, it would be interesting to evaluate the effect
of activation on their predicted muscle and joint reaction forces, as moment arms are

expected to change significantly with the increased muscle activation.

This study had several limitations. First, despite our model increased complexity, it
included several simplifications. Indeed, the passive structures (ligaments, labrum and joint
capsule) were not modeled, nor were the different sides and parts of the muscles and tendons
differentiated (Ward et al., 2006). Additionally, the glenohumeral joint translations were
constrained, and the soft tissue viscoelasticity was neglected. Nevertheless, the presented
model can be modulated in the future to increase its complexity, depending on the purpose
of its implementation. Secondly, a limit relatively common for finite-element simulation was
the long calculation time, where a 2.48 s simulation required about 52 hours, for both the
passive and active models, using a mobile workstation with 4 Intel® 17-8750H 2.20 GHz
processors. Finally, while the qualitative validation of the constitutive law was promising,
the shoulder model results were not directly validated. For future studies, simpler tasks, such
as sub-maximal isometric activation at various shoulder positions, could be simulated to

compare simulation strains and displacements to ones obtained from MRI (Blemker, 2017).

4.1.5 Conclusion

This study aimed to implement a finite element model of the shoulder with three-
dimensional activated muscles. The activation law was able to reasonably predict
physiological behavior of the muscles. Through the analysis of the supraspinatus tendon
deformation during a manual wheelchair propulsion cycle, we could offer possible
explanations for the localization and prevalence of tendon tears for wheelchair users. This
model can be implemented in the future to improve our understanding of rotator cuff

pathomecanisms at various tasks.
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4.1.6 Appendix
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Figure 57 Different stresses distribution for the supraspinatus (top view: left and
bottom view: right) and the infraspinatus (posterior view: left and anterior view:
right) muscle-tendon units at the push start. The bottom row represents the
humerus (green) and the scapula (blue) associated with the view from which the
muscles are represented. For the top two rows, both muscles share the same
stress scale.
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Figure 58 Differences between the active and passive models’ stretch, passive
stress and von mises stress. The median value is indicated by the horizontal line;
the boxes represent the interquartile range of the data (IQR = [@Q1, @3]; and the
whiskers display the data within [Q1 — 1.5 X IQR, Q3 + 1.5 X IQR].
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Chapitre 5 : Discussion générale

Cette theése avait pour objectif d’améliorer notre compréhension des
pathomécanismes de [’épaule associés a la propulsion en fauteuil roulant manuel.
L’approche multidisciplinaire de ce travail de thése a contribué¢ au développement d’outils
de modélisation musculo-squelettique et a la validation de recommandations cliniques

spécifiques a la propulsion sur dévers.

Dans ce chapitre, nous ferons tout d’abord une synthése des contributions et résultats
de la these (section 5.1). Par la suite, nous discuterons plus en détails des pathomécanismes
de I’épaule associés a la propulsion en fauteuil roulant (section 5.2) et de I’importance de la
calibration neuro-musculo-squelettique (section 5.3). Malgré les avancées permises par cette
these, certaines limites doivent étre discutées et de nombreux progres restent a réaliser pour
offrir des solutions tangibles aux usagers de fauteuil roulant manuel. C’est pourquoi, nous
résumerons les limites générales de cette thése (section 5.5) et conclurons sur les

perspectives de recherches futures (section 5.6).

5.1 Synthese des principaux résultats

Nos contributions ont permis d’exprimer le role de la co-contraction musculaire dans
la stabilité¢ gléno-humérale et de développer des simulations de pointe pour décrire les
distributions des contraintes au sein des tissus mous a partir de données classiques de capture
du mouvement. Plus particulierement, dans le Chapitre 2, nous avons évalué les adaptations
de la technique de propulsion des usagers face a un dévers, ce qui nous a permis de souligner
I’importance de la technique du bras en haut de la pente ainsi que de la cinématique du tronc
dans I’exécution réussie de cette habileté. Nous avons proposé¢ des pathomécanismes
potentiels de blessures associées a ce type de propulsion, qui restent a valider sur une plus
grande population. Aussi, en soulignant la différence entre une habileté exécutée et une
habileté réussie, nous avons montré 1’importance de programmes d'entrainement aux
compétences en fauteuil roulant qui incluent des indications, pour la posture, la cinématique
et le contrdle musculaire, spécifiques a chaque pathologie. Malgré le caractére exploratoire
de cette étude, ses résultats devraient contribuer a sensibiliser les cliniciens, les aides-
soignants et les usagers a I'importance de la formation et de l'exploration des modifications

du fauteuil roulant et des dispositifs de positionnement pour réduire le risque de blessure.

Dans le troisieme chapitre, nous avons traité deux questions, a savoir la calibration

des parametres neuro-musculo-squelettiques nécessaires a la modélisation multi-corps
rigides et la prédiction de forces musculaires physiologiquement plus plausibles pour
exprimer la complexité des muscles qui actionnent I’articulation gléno-humeérale tout en la

stabilisant. Nous avons conclu que les forces prédites par une méthode informée par
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¢lectromyographie (EMGQG) étaient davantage représentatives de la co-contraction musculaire
nécessaire a la stabilité gléno-humérale que celles prédites par optimisation statique avec un
critéere de minimisation des activations musculaires. En implémentant ces forces musculaires
physiologiquement plus plausibles dans le calcul d’indice de fonctions musculaires, nous
avons conclu que tous les muscles contribuaient a la stabilité gléno-humérale et que leur
contribution augmentait avec 1’augmentation de la charge imposée a cette articulation.
L’implémentation de I’approche informée par EMG pour I’analyse du geste de propulsion a
permis de souligner le risque de dislocation associ¢ a cette activité, tout en expliquant
I’importance des muscles adducteurs dans la stabilité articulaire. Nous avons aussi mis en
évidence le role de la calibration du modéle neuro-musculo-squelettique dans la prédiction
des forces de réaction gléno-humérale qui respectaient les contraintes de non-dislocation. En
effet, la calibration semblait permettre de tenir compte implicitement de 1’équilibre
musculaire scapulo-huméral nécessaire a la stabilité articulaire. Cependant, en essayant de
calibrer un modele générique pour des blessés médullaires, il n’était pas évident de conclure
si le modele calibré était en effet un modéle fidéle aux parameétres neuro-musculo-

squelettiques du participant.

Enfin, I’étude, présentée dans le chapitre 4, a permis de développer un modele en
¢léments-finis de I’épaule. L’innovation de ce modéle sur un plan numérique consiste dans
I’implémentation d’une loi qui exprime la physiologie de la dynamique d’activation pour
activer les muscles tridimensionnels de la coiffe des rotateurs. Cette loi permettait de prédire
raisonnablement le comportement physiologique des muscles, a savoir la courbe force-
longueur et I’effet d une charge transversale sur la force longitudinale du muscle. En utilisant
la cinématique articulaire et les excitations expérimentales enregistrées lors d’un cycle de
propulsion pour définir les conditions aux limites de ce modele en éléments-finis, nous avons
¢valué la déformation de I’unité¢ musculo-tendineuse du supra-épineux. Ceci nous a permis
de proposer des explications potentielles pour la localisation et la prévalence des déchirures
tendineuses chez les utilisateurs de fauteuil roulant manuel. Ce modéle pourra étre mis en
ceuvre a l'avenir pour améliorer notre compréhension des pathomécanismes de la coiffe des

rotateurs lors de diverses taches.

5.2 Pathomécanismes de I’épaule associés a la propulsion en

fauteuil roulant

Par ce travail de thése, nous avons essayé de complémenter la compréhension
actuelle des pathomécanismes de ’épaule associés a la propulsion en fauteuil roulant
manuel. A partir des lacunes identifié¢es dans la littérature (section 1.4), nous avons proposé
des approches d’analyse qui nous ont permis d’identifier des pathomécanismes potentiels.
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La premiére étude (section 2.1) a traité¢ de la propulsion sur dévers. Ce type de
propulsion a rarement été étudié (4 études selon la revue systématique de (Rouvier et al.,
2022)) malgré I’omniprésence de trottoirs en pente pour évacuer I’eau. De plus, les
différences entre les membres du c6té du haut et du bas de la pente n’ont jamais été
rapportées (Rouvier et al., 2022). Le peu d’études, qui ont trait¢ de cette habileté, ont
rapporté des résultats moyennés sur tous les participants (Richter et al., 2007; Sauret et al.,
2013), malgré la grande variabilité observée. En effet, sur 26 participants, Richter et
al. (2007) ont rapporté¢ des moments de rotation de la roue en bas de la pente allant de 1.5 a
10.8 Nm et une cadence de poussée de 44 a 99 poussées/min. Cette variabilité pointe vers
des adaptations de la technique de propulsion variables entre les participants. D’ailleurs, la
classification Internationale du Fonctionnement, du Handicap et de la Santé (World Health
Organization, 2001) reconnait I’effet des différences interindividuelles sur les résultats des
interventions pour le handicap. Ces différences peuvent aussi influencer le rythme
d’apprentissage moteur ainsi que la capacité de 1’usager a optimiser ses habiletés motrices
(Busquets et al., 2011; Kostrubiec et al., 2012; Vegter et al., 2014). Par conséquent, dans
notre étude, nous avons opté pour une approche exploratrice par laquelle nous avons pu
identifier les adaptations de chaque participant et les relier au risque d’apparition de
douleurs. La variabilité de ces adaptations a fait ressortir la différence entre I’exécution d’une
habileté et sa réussite. En effet, bien qu’aucun des participants n’ait cité spontanément la
propulsion sur dévers comme habileté difficile en milieu urbain et qu’ils aient tous réussi a
parcourir la plateforme inclinée latéralement, leurs techniques ne se valaient pas en termes
de dépense énergétique et de risque de 1ésions. Aussi, leurs résultats du test d’habiletés en
fauteuil roulant manuel étaient variables (de 41 a 89 %). Ces observations ont souligné
I’importance de I’enseignement des habiletés en fauteuil roulant lors de la phase de
réhabilitation. Cependant, il est intéressant de noter que les participants ont rapporté des
durées de formation en habiletés variables (Tableau X), malgré leur passage par le méme
centre de réadaptation. Cette disparité peut €tre due a la variation des priorités en termes de
réhabilitation selon les contraintes et besoins de chaque patient. Cependant, elle peut aussi
étre reliée a un enseignement non cadré des habiletés qui méne souvent a des différences
entre le patient et le clinicien en ce qui concerne leurs perceptions respectives des

instructions et du savoir-faire transmis en réhabilitation (Morgan et al., 2017).

Notre étude a aussi souligné la précarité des usagers tétraplégiques, a cause de leur
controle musculaire minimal voire inexistant du tronc et de la scapula. Il est important de
souligner que dans ce contexte; bien que le terme stabilité scapulaire est souvent utilisé, la
problématique est plutdt celle de robustesse, c’est-a-dire la tolérance d’un systéme aux
perturbations en permettant une certaine variabilit¢ du mouvement. En effet, I’'usager a
besoin de démontrer une résilience par rapport a la variabilité des sollicitations imposées par
le geste de propulsion (Hasan, 2005; McQuade et al., 2016). En faisant I’hypothése que le
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fauteuil est bien réglé et outillé en termes d’aide au positionnement, le dernier point
d’ancrage de 1’usager est son tronc. En début et fin de phase de poussée, le membre supérieur
change de direction de mouvement et 1’amplitude de la force de contact avec la main
courante varie rapidement. La cinématique de la scapula doit s’adapter pour accommoder
ces variations, tout en optimisant le transfert d’énergie du tronc au membre supérieur.
Concretement, aucun des participants tétraplégiques n’avait d’instrumentation particulicre
pour la stabilité du tronc. La scapula devait alors s’adapter simultanément a la variation des
forces de contact ainsi que celle de la cinématique du tronc. Pour diminuer I’amplitude de
ces perturbations externes, I’usager pourrait avoir besoin de plus de support postural et d’une
assistance externe (aide-soignante ou des roues a assistance motorisée). Un entralnement
spécifique qui associe des exercices de renforcement musculaire a un retour proprioceptif
sur la position de la scapula et le niveau d’activation des muscles sollicités pourrait aussi
aider I'usager pour recréer un schéma de controle moteur adapté a la position de son tronc
et a ses capacités musculaires (Larsen et al., 2014). Enfin, un entrainement fonctionnel qui
confronte 1’usager aux exigences particulicres de la propulsion sur dévers en incluant des
vitesses différentes et des conditions variées pourrait améliorer la robustesse du contrdle
moteur de la scapula (McQuade et al., 2016). Ce type d’entrainement pourrait, en un premier
temps, étre intégré sur des simulateurs de propulsion pour améliorer I’apprentissage moteur
des habiletés en fauteuil roulant tout en assurant la sécurité de ’'usager (Blouin et al., 2015;
Genova et al., 2022).

Notre premicre €tude a aussi souligné de manicre qualitative la sollicitation en
compression du tendon supra-épineux, ce qui pourrait expliquer sa dégradation sur le long
terme. Cette observation a été soutenue par les résultats de I’analyse de la stabilité gléno-
humérale par modélisation en multi-corps rigides (section 3.3). En effet, la direction de la
force de contact gléno-huméral coincidait avec la direction allant du centre de la gléne vers
I’unité musculo-tendineuse du supra-épineux. Additionnellement, la direction de cette force
se trouvait sur la limite voire a I’extérieur du cone de stabilité gléno-humérale défini pas les
mesures cadavériques de Lippitt et Matsen (1993). Ceci souligne la contrainte
particuliérement déstabilisante imposée par le geste de propulsion. Les muscles les mieux
placés pour améliorer la stabilité gléno-humérale étaient le biceps et le grand dorsal. Cette
observation rejoint la discussion de la premiere étude (section 2.1.4.2) qui soulignait le
risque de fatigue pour le grand dorsal, compte tenu de ses fonctions multiples. Cette fatigue
augmenterait le risque d’instabilité et de lésions des tissus mous, comme signalé par Rodgers
et al. (1994).

Enfin, en s’intéressant a la déformation de 1’unité musculo-tendineuse du supra-
épineux dans un modele élément-finis lors du geste de propulsion (section 4.1), nous avons
observé qu’en plus de la contrainte imposée par la force gléno-humérale, cette unité était
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soumise a des sollicitations dans la direction de la fibre ainsi que dans les directions
transverses, ce qui augmenterait le risque de dégradation structurelle du tendon supra-

épineux.

Les résultats de nos trois études confirment certains des prédicteurs de risque postulés
dans la littérature, tout en expliquant leurs mécanismes. Aussi, les trois études semblent
souligner que les Iésions des tendons de la coiffe sont reliées a la fréquence élevée de leurs
sollicitations et non a I’amplitude de la contrainte qui leur est imposée. Les résultats de nos
¢tudes suggerent que les pathomécanismes de I’épaule associés a la propulsion en fauteuil
roulant sont multifactoriels. Pour retarder I’apparition des 1ésions, il est alors important
d’implémenter un protocole exhaustif qui intégre les réglages du fauteuil roulant pour
optimiser la posture, du renforcement musculaire pour renforcer les adducteurs de 1’épaule
et les muscles stabilisateurs du tronc, des entrailnements proprioceptifs pour améliorer la
robustesse du contréle moteur de la scapula et des exercices excentriques pour favoriser la

synthése du collagéne des tendons de la coiffe des rotateurs.

5.3 Calibration neuro-musculo-squelettique : entre bio-fidélité

et optimisation numérique

Comme cette these s’est intéressée a une population pathologique, la problématique
de calibration du modéle générique était omniprésente. La littérature a souligné la sensibilité
des résultats des modeles multi-corps rigides aux parametres de dynamiques d’activation et
de contraction. Les études sur le membre inférieur se sont limitées a des activités de marche
et de course (Ackland et al., 2012; Carbone et al., 2016; Redl et al., 2007; Scovil and Ronsky,
20006). 11 est difficile alors d’extrapoler leur résultat pour le membre supérieur. Blache et al.
(2019) ont étudié la sensibilité du modele de 1’épaule en flexion et lors d’un geste qui simule
le lancer de balle. Ils ont observé une sensibilité qui varie selon la tache, et ont conclu que
la force isométrique maximale et la longueur optimale de la fibre étaient globalement des
parametres importants. Si toutes ces études pointent vers I’importance de 1’utilisation d’un
modele calibré, elles ne permettent pas d’identifier des critéres pour valider la calibration.
Dans nos deux études (sections 3.1 et 3.3), nous avons calibré le modele pour qu’il puisse
générer des paramétres neuro-musculo-squelettiques qui permettent aux muscles de générer
les moments articulaires nécessaires a I’exécution de la tache étudiée tout en favorisant une
force de réaction gléno-humérale normale a la gléne. Notre confiance dans les résultats de la
calibration de la premiére ¢tude (section 3.1) a augmenté¢ a la suite de trois observations. La
premicere était que le modele pouvait bien suivre les excitations et couples articulaires pour
la tache pour laquelle il a été calibré. La deuxieéme observation était que le suivi était assuré
aussi pour une charge supérieure (12 kg) qui n’était pas incluse dans le set de données de

calibration. Ceci nous a permis de conclure que la calibration n’a pas généré un modele sur-
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ajusté (over-fitted). Enfin, la troisiéme observation était que la calibration prédisait rarement
des paramétres sur les bornes de ’espace admissible de solutions (Figure 33). Cette étude
nous a permis de conclure que les forces prédites étaient physiologiquement plus plausibles
que celles prédites par optimisation statique avec un critére de moindres activations.
Cependant, on ne pouvait pas conclure si le mode¢le calibré au participant était bio-fidele.
Nous différencierons ici un modele calibré d’un modele bio-fidele. Pour le premier, le
modele permet de prédire des forces, musculaires ou de réaction, physiologiquement plus
plausibles, tandis que pour le deuxieéme, les paramétres de calibration seraient bel et bien les
parametres réels du participant. Clairement, le modéle bio-fidele est aussi un modele calibré,
mais I’inverse n’est pas toujours vrai. Il est important de souligner que la majeure partie de
la littérature s’est intéressée a 1’identification des modeéles calibrés. En 1’occurrence, dans
leur étude sur la sensibilité de ces modeles a la tache utilisée pour la calibration, Kian et
al. (2021) ont conclu que I'utilisation d’une large gamme de taches variées était nécessaire
pour obtenir des forces de réaction gléno-humérale similaires a celles mesurées par implant
instrumenté. Cette recommandation est similaire a celles émises par d’autres études pour
améliorer la calibration du mod¢le (Bélaise, 2019; Lloyd and Besier, 2003). Cependant, la
qualité de la calibration est toujours définie par rapport au suivi des couples articulaires, des
excitations musculaires et des forces de réaction. De ce fait, la calibration exprime une
optimalité numérique et non la bio-fidélit¢ du modele. Dans notre deuxiéme étude (section
3.3), nous avons calibré le modéle pour trois participants avec des capacités fonctionnelles
variables. Pour le participant tétraplégique, comme le grand dorsal et le pectoral majeur sont
partiellement innervés, ces muscles devraient avoir des forces isométriques maximales plus
petites que celles obtenues chez les participants paraplégique et sain. Cependant, la
calibration ne semblait pas converger vers cette solution, qui semble pourtant plus
physiologique. Ceci nous pousse a considérer que le modele calibré n’est pas forcément
¢quivalent au modele bio-fidele. Cette conclusion est également soutenue par les résultats
de I’étude de Davico et al. (2020) qui a étudié la marche pour deux participants jeunes, dont
I’un était atteint de paralysie cérébrale. Dans cette étude, les chercheurs ont comparé les
résultats d’un modéle non calibré, un modéle calibré et un modéle calibré deux fois avec une
¢tape intermédiaire de correction des forces isométriques maximales par des valeurs issues
d’imagerie par résonance magnétique. Malgré leurs différences, les trois modeles
présentaient un méme niveau de précision dans le suivi des couples articulaires et des
excitations musculaires. En plus, les deux modeles calibrés ont prédit des forces de réaction
tibio-fémorale semblables. Il est aussi intéressant a noter qu’en sortie du premier modele
calibré, presque aucune des forces isométriques musculaires n’était égale aux forces extraites

de I’imagerie médicale.

Les résultats de nos études, ainsi que ceux issues de la littérature, semblent confirmer

que les modeles calibrés par méthodes informées par excitations musculaires sont plus
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performants d’un point de vue numérique, mais ne représentent pas forcément les parametres
de I’individu. Comme la calibration est exprimée comme un probléme de moindres carrés
non-linéaires, trois pistes pourraient expliquer la disparité entre le modele calibré et le
modcle bio-fidele :

- La convergence vers des minima locaux

- L’existence de plusieurs modeles calibrés dont les performances, selon le critére

d’optimisation, sont semblables
- Un mauvais choix de la fonction-objectif

Comme nous avons implémenté un algorithme de recuit simulé (Simulated
Annealing) qui est relativement robuste aux minimums locaux (Goffe et al., 1994), la
premicre proposition semble peu probable. La deuxiéme solution nécessiterait de diminuer
la dimension de I’espace des solutions du probléme de calibration. Pour cela, on pourrait
diminuer le nombre de paramétres a optimiser, ou augmenter le nombre d’essais inclus dans
le set de calibration. La premicre option est reliée a la définition des lois de dynamiques
d’activation et de contraction. Cependant, elle est difficilement envisageable car ces lois sont
déja une simplification des processus physiologiques (section 1.3.1). La deuxiéme option a
déja été suggérée dans d’autres études (Bélaise, 2019; Kian et al., 2021; Lloyd and Besier,
2003). Cependant, elle ne peut améliorer le probléme d’optimisation que si tous les essais
ont un méme mod¢le bio-fidéle. Cependant, le modele bio-fidéle dépend de la tiche. Par
exemple, le délai électromécanique dépend de la fonction du muscle (agoniste ou antagoniste
(David et al., 2000)) et du type de contraction (Cavanagh and Komi, 1979). La non-linéarité
entre la force et I’excitation musculaire varie aussi avec la phase du cycle de marche (Roberts
and Gabaldon, 2008). Ainsi, il faudra choisir des essais qui permettraient d’augmenter le
nombre d’états a suivre sans pour autant augmenter le nombre de modeles bio-fideles
nécessaires pour exprimer les mouvements inclus dans les essais. Enfin, si le nombre de
muscles sans données expérimentales est grand, il est possible que cette méthode ne puisse
jamais permettre de converger vers le modéle bio-fidele car I’optimisation cherchera
toujours a compenser les signaux musculaires manquants. De méme, si la fonction-objectif
n’inclut pas suffisamment d’objectifs qui permettraient d’expliquer les valeurs des
parametres neuro-musculaires, la convergence ne sera pas assurée. Ce qui nous ramene a la
derniére piste qui expliquerait la différence entre modeles calibré et bio-fidele. Si le suivi
des couples articulaires semble nécessaire, il n’est pas suffisant pour converger vers un
mode¢le bio-fidele. Dans notre premiere étude (Figure 33), nous avons observé que le
changement de la définition de la fonction-objectif modifiait le modele en sortie de la
calibration, ce qui altérait les résultats de forces musculaires et de réaction (Bennett et al.,

2022; Hoang et al., 2019, 2018). Si dans notre étude, nous nous sommes basés sur les
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principes de stabilité gléno-humérale pour améliorer la calibration du mode¢le, il est possible
que des objectifs additionnels restent nécessaires pour exprimer les stratégies de recrutement
musculaire qui induiraient sur le long terme des modifications des paramétres neuro-
musculo-squelettiques. Ceci serait particuliérement important pour le complexe de I’épaule,
pour lequel la dyskinésie scapulaire associée a plusieurs de ses pathologies est reliée a la

synergie et raideur musculaires et a la redondance motrice (McQuade et al., 2016).

Si D’estimation d’un modele bio-fidéle pourrait permettre d’étudier plus de
pathologies neuro-musculaires, notre analyse semble indiquer que le processus de calibration
nécessite d’étre amélioré. Aussi, il est trés probable que 1’effort nécessaire pour augmenter
la bio-fidélité du modéle ne vaille pas le gain en sortie du modele. Ceci est d’autant plus vrai
que les lois de dynamiques de contraction et d’activation, ainsi que les modeles multi-corps
sont eux méme simplifiés. On souligne notamment que la courbe force-longueur ne permet
pas d’exprimer des phénomenes physiologiques observables quand le muscle est étiré, que
les lignes d’action simplifient les directions des forces musculaires lors d’un mouvement
dynamique et que les translations de D’articulation gléno-humérale sont généralement
négligées. Sans avoir corrigé ces erreurs issues de la simplification des modéeles
musculosquelettiques, la probabilité de converger vers un modele bio-fidele reste faible
méme en améliorant le processus de la calibration. Cependant, comme c’est 1’utilité des
mode¢les musculo-squelettiques — tous faux par définition — qui définit leur intérét, la
calibration reste une étape importante qui permet de prédire des forces physiologiquement

plus plausibles nécessaires a la compréhension de la mobilité humaine.

5.4 Simulateur hybride de I’épaule avec muscles

tridimensionnels actifs

D’un point de vue numérique, 1’objectif ultime de cette these était de développer un
simulateur hybride de I’épaule, c’est-a-dire une modélisation qui combine un modéle multi-
corps rigides & un modele éléments-finis pour prédire les champs de déformations et
contraintes au sein des tissus mous. Dans la derniére étude (section 4.1), nous avons opté
pour piloter le modéle éléments-finis par la cinématique articulaire issue du modele multi-
corps et des données EMG expérimentales. Nous avons pris cette décision car nous avions
acces 2 ’EMG intramusculaire des muscles de la coiffe. Comme les excitations musculaires
sont reliées aux activations par un filtre récursif et un facteur de non-linéarité, les activations
musculaires pourraient étre utilisées plutdt que les excitations en ajustant les valeurs des
parametres de la loi d’activation. Aussi, dans le cas ou les excitations expérimentales ne
seraient pas disponibles, I’intérét de I’implémentation d’un simulateur devient plus évident.

En effet, dans cette situation, ’algorithme informé par EMG présenté dans la section 3.1
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peut étre utilisé pour prédire des activations musculaires physiologiquement plus plausibles

pour les muscles de la coiffe.

I est important de souligner que les résultats obtenus par ce simulateur ne peuvent
pas étre extrapolés pour tous les muscles. En effet, les muscles de la coiffe sont des muscles
stabilisateurs, plats et profonds. De ce fait, ce sont des muscles avec des excursions et des
déformations transverses minimales. Ainsi, il est possible que pour des muscles longs et
superficiels tels que le biceps, des variations de forme et de champ de déformations soient

percues a faible niveau d’activation.

Si le simulateur hybride présenté dans le cadre de cette thése est une preuve de
concept qui nécessite encore plus d’améliorations, il a le bénéfice de pouvoir offrir un outil
qui démontrerait le lien de causalité entre certains prédicteurs de douleurs prédits, tels que
I’amplitude de la force radiale au niveau de la main courante, la fluidité de la propulsion, ou
la cinématique gléno-humeérale (Tableau IV (Beirens et al., 2021; Briley et al., 2021; Walford

et al., 2019)) dans la littérature et le risque de Iésions.

5.5 Limites générales

Les limites particuliéres a chacune des études présentées dans le cadre de ce travail
de thése ont été traitées dans les différents chapitres. Dans cette section, nous nous

intéresserons aux limites plus générales de la these.

L’approche informée par données EMG présente des limites reliées a la mesure et
aux traitements des excitations musculaires expérimentales. Dans le cadre de cette these,
nous avons pu mesurer le signal EMG des muscles de la coiffe. Ceci a nécessité 1’utilisation
d’¢lectrodes intramusculaires insérées par des aiguilles. Bien que ce soit une technique a
risque trés faible, elle reste relativement difficile a implémenter (colit et temps) et n’est
parfois pas appréciée par les participants. Aussi, étant donné le caractere invasif de ’EMG
intramusculaire, nous avons opté pour ne pas mesurer les excitations des rhomboides et du
pectoral mineur, des muscles nécessaires pour la calibration des articulations acromio-
claviculaire. De plus, les muscles avec des lignes d’actions multiples ont été informés par un
unique signal expérimental, ce qui simplifie les stratégies de recrutement musculaire (Park
and Yoo, 2014). Une autre limite li¢e a 1’utilisation de ’EMG est la normalisation du signal.
Si la normalisation par les contractions volontaires maximales est largement utilisée,
certaines ¢études rapportent des EMG normalisés supérieurs a 100 % en propulsion (Requejo
et al., 2008). Afin d’éviter la saturation des signaux en propulsion, nous avons évalué la
contraction maximale a partir de 15 positions différentes (Dal Maso et al., 2016), ce qui a
significativement prolongé la durée de collecte de données. Aussi, il est nécessaire de

souligner que cette approche ne garantit pas la mesure des contractions maximales
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isométriques pour tous les muscles. En effet, a chaque essai, les activations musculaires
dépendront de la stratégie de recrutement musculaire. Enfin, pour des blessées médullaires,
il n’est pas clair si la posture assise prolongée en cyphose modifie les longueurs musculaires
et tendineuses, ce qui pourrait modifier la portion de la courbe force-longueur sur laquelle
opere le muscle en essai de contractions maximales. Ceci dit, plus d’¢tudes restent
nécessaires pour améliorer la normalisation des signaux EMG, particuliérement chez des

usagers de fauteuil roulant.

Comme le nombre de participants (n=9) était faible pour 1’étude sur la propulsion sur
dévers, nous n’avons pas pu extraire des stratégies motrices représentatives des usagers
paraplégiques ou tétraplégiques. Le faible nombre de participants est di en partie a la
difficulté de recrutement. En effet, nous avons restreint les participants éligibles en termes
d’age et de durée d’utilisation du fauteuil roulant pour diminuer 1’effet de la variabilité de
ces paramétres sur les résultats de I’étude. Cependant, en analysant les données de chaque
participant, nous avons rapidement aper¢u une grande variabilité dans les techniques de
propulsion et avons conclu qu’il ne serait pas judicieux de regrouper les participants. Cette
variabilité s’explique par les différences des fauteuils et leurs réglages et les disparités entre
participants en termes d’anthropométrie et de capacités fonctionnelles. Elle pourrait
souligner un besoin d’un nombre important de participants pour pouvoir mener des analyses
statistiques pour confirmer nos résultats d’analyse qualitative. Cette variabilité suggere aussi
de potentielles erreurs méthodologiques quand les variables d’intérét sont moyennées sur
tous les participants et tous les cycles. Plus d’études sur la variabilité inter-cycles et inter-
participants sont nécessaires pour pouvoir justifier ’homogénéité¢ des données. Ceci est
d’autant plus critique pour des propulsions autres que celle en ligne droite sur surface plane
— qui présente déja une variabilité dans le temps — et particulicrement quand les
participants ont des pathologies, des fauteuils et des durées d’utilisation de fauteuil
différentes. Dans le cas ou des participants et des cycles peuvent €tre regroupés, il ne nous
semble toujours pas judicieux d’utiliser la moyenne ou la médiane comme estimateur. En
effet, les variables cinématiques, cinétiques et électromyographiques varient sur un cycle de
propulsion classique. L’utilisation d’analyses statistiques 0D (sur des scalaires) peut cacher
ou inverser des conclusions scientifiques, ce qui encourage I utilisation d’analyses

statistiques unidimensionnelles dans les futures études (Pataky et al., 2016, 2015).

En ce qui concerne le modele multi-corps rigide, une des principales limites était
I’absence du pelvis et I’hypothese que le thorax et la colonne vertébrale constituent un corps
rigide. L antéversion du bassin a été associée a 1’augmentation de la lordose lombaire, qui
induit une cyphose thoracique plus prononcée (Roussouly and Pinheiro-Franco, 2011). Cette
derniére a été associée a la bascule antérieure et a I’abduction de la scapula (Kebaetse et al.,

1999) ainsi qu’a ’augmentation de I’activation des faisceaux moyen et inférieur du trapéze
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(Lee et al., 2016). Ceci suggérerait que la cinématique du tronc a probablement été
influencée par ses déformations. Ceci est d’autant plus critique que le modéle générique a
été¢ développé pour des participants debout (Wu et al., 2016) et que la position assise
augmente I’amplitude des angles intervertébraux (De Carvalho et al., 2010). Aussi, sans
marqueurs sur le pelvis, nous ne pouvions pas €valuer I’effet de I’antéversion du pelvis sur
la position initiale du tronc. Cependant, comme dans la premiére étude (section 2.1), nous
avons évalué les différences entre la propulsion sur surface plane et sur dévers, sans
comparer quantitativement les participants entre eux, nous pensons que ces limites de

modélisation ne changeraient pas les conclusions de 1’étude.

Une autre limite des études implémentant 1’approche informée par EMG est
I’utilisation de la moyenne des erreurs quadratiques (RMSE) et du coefficient de corrélation
pour étudier la qualité du suivi des couples articulaires et des excitations musculaires par le
modele calibré. Nous avons choisi d’implémenter ces deux paramétres pour pouvoir nous
positionner par rapport a la littérature scientifique. En effet, en biomécanique, ces deux
parametres sont les plus communément utilisés probablement pour leur facilité
d’implémentation et du fait de leur généralisation par le Grand Knee Challenge (Fregly et
al., 2012). Cependant, ces deux parameétres ne prennent pas compte de la dépendance
temporelle des données. De plus, la RMSE est uniquement robuste pour des erreurs dont la
distribution suit une loi normale (Hodson, 2022), tandis que le coefficient de corrélation de
Pearson ne peut pas étre utilisé pour des données avec des distributions non-normales
(Schober et al., 2018). Plusieurs métriques, plus récentes, seraient plus adaptées pour des
données temporelles. Par exemple, Sprague et Geers (2004) ont utilisé la corrélation entre
les formes des signaux pour développer une métrique qui évalue a la fois les différences
d’amplitude et de phase entre les données. Une autre métrique est celle développée par Rhule
et al. (2002), qui se base sur I’écart cumulatif entre les données a comparer. Enfin, une
métrique a été développé par Gehre et al. (2009) qui combine le déphasage, la différence
entre les surfaces en dessous des courbes a comparer, la corrélation et une métrique dite de
corridor. Cette derni¢re est obtenue en définissant deux corridors autour des données a
suivre. Les données a I’extérieur du corridor externe sont attribuées un score nul, tandis que
celles a I’intérieur du corridor interne sont attribuées un score de 1. Le corridor interne peut
étre défini comme I’intervalle de confiance des données a suivre, et donc toutes les données
du modele dans cet intervalle sont similaires aux données a suivre. La combinaison de
plusieurs métriques rend cette méthode plus robuste. Aussi, un autre avantage de cette
approche est que la différence entre les surfaces en dessous des courbes a comparer et la
corrélation sont évaluées apres la correction du déphasage entre les données. Les quatre
parameétres inclus dans la métrique de Gehre et al. (2009) ne sont pas corrélés ce qui indique
qu’ils fournissent des informations indépendantes (Vavalle et al., 2013), ce qui semble
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signaler que cette métrique fournirait une estimation plus exhaustive du suivi des données

¢électromyographiques et des couples articulaires.

En ce qui concerne la construction du modele éléments-finis, les volumes
musculaires segmentés a partir de I’imagerie par résonance magnétique correspondaient aux
volumes quand le participant était allongé. Du fait de la gravité, les volumes en position
assise et allongée pourraient ne pas se superposer parfaitement, ce qui a pu influencer les
déformations du mod¢le. Comme nous avons modélisé les muscles de la coiffe, nous avons
fait I’hypothese que I’impact de cette différence de volume pourrait étre négligée comme ces
muscles sont plats et profonds. Certains systémes d’imagerie par résonance magnétique en
position debout existent (Michael et al., 2008), cependant ils restent peu fréquents. Aussi,
comme ce sont des systémes ouverts, la densité du champ magnétique est réduite, ce qui

augmente le temps d’acquisition et/ou diminue la résolution spatiale des acquisitions.

Une autre limite du modéle éléments-finis est reliée a la définition des contraintes
initiales du modéle. En effet, méme au repos, les muscles sont précontraints. En 1’occurrence,
les sarcomeéres des muscles infra-épineux et supra-épineux seraient étirés au repos (Ward et
al., 2006), ce qui devrait leur permettre de générer une tension passive pour stabiliser
I’articulation gléno-humérale (Gobbi, 2017). Cette contrainte musculaire initiale est, a notre
connaissance, toujours négligée dans la modélisation musculo-squelettique (multi-corps et
¢léments finis), ce qui est probablement di a la difficulté de son estimation in-vivo. Comme
on a considéré qu’a I’instant initial, les éléments étaient a leur longueur optimale, I’étirement

initial du muscle translaterait la courbe de force passive du muscle.

5.6 Perspectives

Des méthodes minimalement invasives utilisant des endoscopes de 350 pm ont
permis de mesurer les longueurs de sarcomeére in-vivo (Llewellyn et al., 2008; Sanchez et
al., 2015). Comme le diamétre de ces endoscopes est comparable a celui des aiguilles
utilisées pour insérer les électrodes intramusculaires, on pourrait imaginer I’implémentation
de ces approches pour estimer 1’¢longation du sarcomere en position initiale. Comme la
variabilité de la longueur des sarcomeéres au sein d’'une méme image est plus importante que
la variabilité observée entre différents sites du muscle (Adkins et al., 2022), on pourrait
estimer que 1’¢élongation du muscle est proportionnelle a la moyenne des élongations sur une
mesure, ce qui nous permettrait de corriger la déformation initiale du modele éléments-finis.
Les résultats de cette approche originale, qui a notre connaissance n’a jamais €té utilisée
pour estimer les contraintes musculaires initiales, pourrait permettre d’améliorer les modeles

¢léments-finis et multi-corps rigides.
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La grande variabilité¢ du geste de propulsion suggere qu’il est important de tenir
compte des particularités de chaque participant. Dans le cadre de cette thése, nous avons
essay¢ d’exprimer I’individualité du schéma d’excitations musculaires en implémentant une
méthode informée par EMG. Cette approche pourrait étre complémentée par 1’utilisation
d’un modele spécifique au participant sur le plan anatomique également. Une représentation
plus fidele de I’anatomie du participant devrait améliorer les prédictions de la cinématique
articulaire, des bras de levier et des longueurs musculaires (Ding et al., 2019; Gerus et al.,
2013). Ceci est particulierement important pour les usagers de fauteuil roulant qui ont
souvent des distributions de masses différentes des sujets normaux a cause des atrophies
musculaires et des ostéoporoses observées au niveau des membres inférieurs. Aussi, dans un
contexte ou les activations issues du modele multi-corps rigides sont utilisées et pour
remédier aux erreurs induites par la variation des directions et longueurs des lignes d’actions
avec le niveau d’activation, on pourrait imaginer une boucle ou les résultats du modele
¢léments-finis mettraient a jour les bras de levier et longueurs musculo-tendineuses utilisées
en entrée de 1’algorithme informé par EMG. Une approche similaire a été¢ implémentée pour
simuler la dégradation d’une prothése de genou (Zhang et al., 2017). Cependant,
I’implémentation d’un tel schéma pour le membre supérieur serait plus complexe. En effet,
I’articulation gléno-humérale est équivalente a une liaison sphérique, les bras de levier
musculaires seraient calculés par une méthode géométrique. Dans les modéles multi-corps
rigides, c’est plutot la méthode d’excursion des tendons qui est utilisée pour calculer la
matrice jacobienne des longueurs. Cette méthode est basée sur le transfert d’énergie entre
I’articulation et le muscle. Comme des différences significatives ont été rapportées entre les
bras de levier estimés par les deux méthodes (Hughes et al., 1997), il sera important de
comprendre leur origine, avant de pouvoir mettre en place ce simulateur, afin d’éviter des

dissipations énergétiques.

Comme la propulsion en fauteuil roulant est influencée par la stabilité et la mobilité
du tronc (Gagnon et al., 2016; van Dijk et al., 2021), il serait pertinent de développer des
modeles qui associeraient le pelvis et un tronc déformable au membre supérieur. Ces
segments additionnels pourraient améliorer la cinématique et dynamique articulaires ainsi
que les longueurs musculaires. Ils permettront aussi d’ajouter des muscles nécessaires a la
stabilité du tronc, ce qui permettrait de mieux comprendre les contraintes auxquelles sont
soumis les usagers tétraplégiques ou hémiplégiques. De plus, une meilleure modélisation du
grand dorsal semble étre importante pour 1’étude du fauteuil roulant, car c’est un muscle
critique pour la préservation de la coiffe, qui est apparu de fagcon récurrente dans nos
résultats. Ce muscle est relié¢ au grand fessier controlatéral par le fascia thoraco-lombaire.
Cette liaison permet la transmission de force entre les deux muscles (Carvalhais et al., 2013).
Elle pourrait alors expliquer en partie pourquoi la propulsion asynchrone est plus

¢conomique et appréciée par les usagers quand la cadence de propulsion est élevée (Goosey-
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Tolfrey and Kirk, 2003). L’action passive du fascia pourrait étre incluse dans le mod¢le

comme un ressort en série avec le grand dorsal.

La stabilité gléno-humérale est régie par le systéme de controle neural qui permet a
la proprioception de réguler I’activation musculaire (section 1.2.3). Cependant, I’approche
informée par EMG ne permet pas de mettre en évidence l’interaction entre le systéme
sensoriel et le contrdle moteur, ni de comprendre leur interaction. Au niveau de ’unité
musculo-tendineuse, le fuseau neuro-musculaire et I’organe tendineux de Golgi détectent les
modifications de longueurs et forces musculaires et de vitesses de contraction. En fonction
de ces paramétres, ces deux composants régulent les signaux du systéme nerveux central au
niveau de la moelle épiniere. Pour tenir compte de ces réflexes, une boucle pourrait étre
implémentée pour ajuster les excitations musculaires en tenant compte de la variation des
forces et longueurs musculaires (H. Zhang et al., 2020). Cette approche permettrait aussi de
simuler I’effet du pincement du tendon du supra-épineux en imposant une perturbation
constante a la boucle de retour pour ce muscle. Dans le cas de participants blessés
médullaires, cette méthode pourrait permettre de modéliser les excitations réflexes des
muscles non innervés. Afin de valider cette modélisation, 1’algorithme modifié pourra étre
utilisé pour simuler le réflexe ostéotendineux bicipital a partie des enregistrements des
excitations musculaires et de la cinématique du membre supérieur lors de la percussion du

tendon du biceps.

D’un point de vue clinique, nos études ont souligné I’'importance de la force des
muscles adducteurs de 1’épaule, de la robustesse scapulaire et de la structure du collagene
dans le tendon supra-épineux, ainsi que de I’entrailnement aux habiletés en fauteuil roulant.
Il serait alors intéressant d’effectuer une étude longitudinale pour évaluer 1’évolution des
schémas d’excitations musculaire, des forces de réaction et de la technique de propulsion
suite a une intervention associant un entrainement aux habiletés en fauteuil roulant a un
protocole de renforcement musculaire qui inclue des contractions excentriques de la coiffe
des rotateurs et des exercices de proprioception. Aussi, comme 1’étude de la propulsion sur
dévers a souligné I’importance de 1’analyse de la propulsion dans des milieux variés, il est
important de faire sortir I’analyse du fauteuil roulant du laboratoire, en utilisant les nouvelles
technologies de mesures embarquées pour la capture du mouvement. Notamment,
’utilisation de centrales inertielles permettrait de mesurer la cinématique du membre
supérieur et de prédire la cinétique des roues (Feghoul, 2019). Ces mesures moins précises
ne pourront pas se substituer aux protocoles de laboratoire, mais elles permettront de
qualifier la propulsion quotidienne et d’identifier qualitativement les activités a risque qui

pourront alors faire 1’objet d’analyses plus développées en milieu de recherche.
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Conclusion

L’objectif principal de cette thése était d’améliorer notre compréhension des
pathomécanismes de I’épaule associés a la propulsion en fauteuil roulant manuel. Dans une
approche transdisciplinaire, nous avons développé des outils de modélisation musculo-
squelettique pour comprendre ’effet de la propulsion sur les structures de 1’épaule a
différentes échelles. Nous avons aussi analysé la propulsion sur dévers, comme habileté
nécessaire aux déplacements en milieu urbain, afin de mettre en avant les adaptations de la
technique de propulsion et de valider les recommandations suivies lors de I’enseignement
de cette habileté.

L’analyse de la propulsion sur dévers nous a permis de souligner I’importance de
I’enseignement des habiletés en fauteuil roulant afin de fournir aux usagers les outils
nécessaires pour se propulser d’une maniére efficace et sécuritaire, ce qui retarderait
I’apparition de 1ésions au niveau de 1’épaule, et leur permettrait de maintenir leur mobilité et
autonomie. En analysant les adaptations au niveau du tronc et de 1’articulation gléno-
humérale, nous avons validé les recommandations du programme d’habiletés en fauteuil
roulant, a savoir I’importance de se pencher en arri¢re et d’utiliser le bras en haut de la pente
principalement pour réguler la direction de propulsion. Nous avons aussi proposé¢ des
pathomécanismes potentiels de blessures associées a la propulsion sur dévers, qui restent a
valider sur une plus grande population. D’un point de vue plus large, I’étude de la propulsion
sur dévers a souligné d’une part la grande variabilit¢ du geste de propulsion, surtout quand
I’usager est soumis a des perturbations liées a son environnement. D’autre part, elle a mis en
¢vidence I’'importance d’étudier des gestes plus représentatifs du quotidien des usagers pour
mieux comprendre les pathomécanismes qui leur sont particuliers. Ceci commencerait par
des études exploratoires in-situ en utilisant des outils de mesures embarquées, qui
guideraient les études futures en laboratoire. La connaissance des habiletés les plus
exigeantes de 1’épaule permettraient de guider les usagers pour choisir d’une maniere plus

¢éclairée leur trajets et activités quotidiennes

Nous avons aussi contribu¢ au développement d’outils numériques pour les deux
types de modélisation musculo-squelettique. En modélisation multi-corps rigides, nous
avons adapté des méthodes informées par EMG aux contraintes particulieres de I’articulation
gléno-humérale, ce qui nous a permis de calibrer le modele neuro-musculo-squelettique et
de prédire des forces musculaires qui tiennent compte du role de la co-contraction musculaire
dans la stabilité gléno-humérale. Ces modeles nous ont permis de souligner le caractére
déstabilisant du geste de propulsion et d’expliquer I’'importance des muscles adducteurs dans
la stabilité gléno-humérale. Nous avons aussi souligné la différence entre un modele calibré

et un modele bio-fidéle, une différence qui ne nie pas I’importance de la calibration des
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modeles neuro-musculo-squelettique mais qui nécessite d’analyser les études avec

populations pathologiques avec prudence pour éviter des conclusions hatives.

En modélisation éléments-finis, nous avons implémenté un modele d’activation
musculaire pour développer un simulateur hybride de 1’épaule avec muscles
tridimensionnels actifs. L’utilisation de ce simulateur pour I’analyse d’un cycle de
propulsion, nous a permis de formuler des pathomécanismes possibles qui expliqueraient la
localisation et la prévalence des déchirures tendineuses chez les utilisateurs de fauteuil
roulant manuel. Ce simulateur hybride représente une preuve de concept. S’il nécessite plus
d’améliorations, il a le bénéfice de pourvoir démontrer la causalité entre certains prédicteurs

de douleurs prédits dans la littérature et le risque de 1ésions.

Compte-tenu des pathomécanismes identifiés dans les différentes études, la
réadaptation des usagers de fauteuils roulants manuels devrait associer plusieurs approches
pour permettre de mitiger les différents facteurs qui ménent a I’apparition de 1ésions des
tissus mous. Outre 1’enseignement des habiletés en fauteuil roulant, les usagers devraient
renforcer leurs muscles adducteurs pour améliorer la stabilité gléno-humérale. Ils devraient
aussi renforcer les muscles stabiliseurs du tronc et/ou utiliser des composants externes pour
améliorer la posture selon leurs contraintes fonctionnelles. En implémentant des exercices
de proprioception pour le membre supérieur, les usagers devraient pouvoir améliorer la
robustesse du contrdle moteur de la scapula. Enfin, des exercices excentriques fréquents qui
ciblent le tendon supra-épineux devraient augmenter la synthése de collagéne et diminuer la

dégradation de I’architecture du tendon.
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Données détaillées de I’étude du Chapitre 2

In the following, individual data for each participant is shown. For each figure, the (a) panel
shows, on its left side, the trajectory taken by each participant dure the cross-slope
propulsion. The grey straight arrows show the direction of propulsion, the bottom grey
triangle shows the direction of the slope, and the central dashed line shows a perfect straight
trajectory. On its right side, the forward wheelchair velocity is plotted as a function of the
forward displacement. In the (b) panel, the handrim contact tangential forces are plotted as
a function of distance on the left, the grey horizontal line shows the zero value. The forces
distribution over all trials is shown on the right side. In the (c) panel, the trunk kinematics
are plotted throughout the cross-slope., whereas the glenohumeral joint and elbow
kinematics are shown on the (e) and (f) panels respectively. The data are function of the
distance propelled over the platform. Each repetition is presented separately (multiple
vertically stacked plots) for both conditions: right arm on the uphill (blue) and downhill
(orange) and compared to the propulsion on a leveled surface (grey: solid line for the median
and corridor for the interquartile range). The EMG data is presented in the (d) panel as
boxplots (vertical line for the median, first-third interquartile range (IQR) as bars, and the
minimum-maximum range [Q1 — 1.5*IQR, Q3 + 1.5*IQR] as whiskers). Finally, on the (g)
panel, the horizontal distance between the acromion and the rear wheel axle, as well as

information about the participant and their WST and WUSPI results.
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Figure 59 Cross-slope data for P1.
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Figure 63 Cross-slope data for P5. As the participant was not able to finish the trials, some

data is missing.
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Figure 64 Cross-slope data for P6.
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Figure 65 Cross-slope data for P7.
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