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RÉSUMÉ 
 

L’épaule est l’articulation la plus mobile et la plus instable du corps humain dû à la 

faible quantité de contraintes osseuses et au rôle des tissus mous qui lui confèrent au moins 

une dizaine de degrés de liberté. La mobilité de l’épaule est un facteur de performance dans 

plusieurs sports. Mais son instabilité engendre des troubles musculo-squelettiques, dont les 

déchirures de la coiffe des rotateurs sont fréquentes et les plus handicapantes. L’évaluation 

de l’amplitude articulaire est un indice commun de la fonction de l’épaule, toutefois elle est 

souvent limitée à quelques mesures planaires pour lesquelles les degrés de liberté varient 

indépendamment les uns des autres. Ces valeurs utilisées dans les modèles de simulation 

musculo-squelettiques peuvent amener à des solutions non physiologiques. 

L’objectif de cette thèse était de développer des outils pour la caractérisation de la 

mobilité articulaire tri-dimensionnelle de l’épaule, en passant par i) fournir une méthode et 

son approche expérimentale pour évaluer l’amplitude articulaire tridimensionnelle de 

l’épaule incluant des interactions entre les degrés de liberté ; ii)  proposer une représentation 

permettant d’interpréter les données tri-dimensionnelles obtenues; iii) présenter des 

amplitudes articulaires normalisées, iv) implémenter une amplitude articulaire 

tridimensionnelle au sein d’un modèle de simulation numérique afin de générer des 

mouvements sportifs optimaux plus réalistes; v) prédire des amplitudes articulaires 

sécuritaires et vi) des exercices de rééducation sécuritaires pour des patients ayant subi une 

réparation de la coiffe des rotateurs.  

i) Seize sujets ont été réalisé séries de mouvements d’amplitudes maximales actifs avec 

des combinaisons entre les différents degrés de liberté de l’épaule. Un système d’analyse du 

mouvement couplé à un modèle cinématique du membre supérieur a été utilisé pour estimer 

les cinématiques articulaires tridimensionnelles. ii) L’ensemble des orientations définies par 

une séquence de trois angles a été inclus dans un polyèdre non convexe représentant 
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l’espace de mobilité articulaire prenant en compte les interactions entre les degrés de 

liberté. La combinaison des séries d’élévation et de rotation est recommandée pour évaluer 

l’amplitude articulaire complète de l’épaule. iii) Un espace de mobilité normalisé a 

également été défini en englobant les positions atteintes par au moins 50% des sujets et de 

volume moyen. 

iv) Cet espace moyen, définissant la mobilité physiologiques, a été utilisé au sein d’un 

modèle de simulation cinématique utilisé pour optimiser la technique d’un élément 

acrobatique de lâcher de barres réalisée par des gymnastes. Avec l’utilisation régulière de 

limites articulaires planaires pour contraindre la mobilité de l’épaule, seulement 17% des 

solutions optimales sont physiologiques. En plus, d’assurer le réalisme des solutions, notre 

contrainte articulaire tridimensionnelle n’a pas affecté le coût de calculs de l’optimisation. 

v) et vi) Les seize participants ont également réalisé des séries d’amplitudes articulaires 

passives et des exercices de rééducation passifs. La contrainte dans l’ensemble des muscles 

de la coiffe des rotateurs au cours de ces mouvements a été estimée à l’aide d’un modèle 

musculo-squelettique reproduisant différents types et tailles de déchirures. Des seuils de 

contrainte sécuritaires ont été utilisés pour distinguer les amplitudes de mouvements 

risquées ou non pour l’intégrité de la réparation chirurgicale. Une taille de déchirure plus 

grande ainsi que les déchirures affectant plusieurs muscles ont contribué à réduire l’espace 

de mobilité articulaire sécuritaire. Principalement les élévations gléno-humérales inférieures 

à 38° et supérieures à 65°, ou réalisées avec le bras maintenu en rotation interne engendrent 

des contraintes excessives pour la plupart des types et des tailles de blessure lors de 

mouvements d’abduction, de scaption ou de flexion. 

Cette thèse a développé une représentation innovante de la mobilité de l’épaule, qui 

tient compte des interactions entre les degrés de liberté. Grâce à cette représentation, 

l’évaluation clinique pourra être plus exhaustive et donc élargir les possibilités de 

diagnostiquer les troubles de l’épaule. La simulation de mouvement peut maintenant être 

plus réaliste. Finalement, nous avons montré l’importance de personnaliser la rééducation 

des patients en termes d’amplitude articulaire, puisque des exercices passifs de rééducation 
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précoces peuvent contribuer à une re-déchirure à cause d’une contrainte trop importante 

qu’ils imposent aux tendons. 

 

Mots-clés : épaule, cinématique, mobilité articulaire, synthèse optimale de mouvement, 

modélisation musculo-squelettique, gymnastique, coiffe des rotateurs, rééducation. 

 

ABSTRACT 
 

The shoulder is the most mobile but instable joint of the human body due to bony 

constraint scarcity and soft tissue function unlocking several degrees of freedom (DoF). 

Shoulder mobility is a factor of performance in some sports. But its instability leads to 

musculoskeletal impairments, the rotator cuff tear being the most debilitating disorder. 

Evaluation of the shoulder range of motion (RoM) is a common indicator of shoulder function 

but it is often limited to a few monoplanar measurements where each DoF varies 

independently. These values used in computer simulation models lead to non-physiological 

movements.  

The aim of this thesis was to develop tools for caracterizing tridimensional shoulder 

mobility. In this purpose it was mandatory to i) provide a method and its experimental 

approach to assess shoulder 3D (three-dimensional) RoM with DoF interactions; ii) propose a 

representation allowing 3D kinematical data interprestation; iii) present normalized shoulder 

amplitudes; iv) implement 3D RoM into computer simulation models to generate more 

realistic optimal sports technique; and v) predict safe 3D RoM and vi) safe rehabilitation 

exercises for patients after rotator cuff repair. 

i) Sixteen participants performed series of active arm movements with maximal 

amplitude with interactions between all the shoulder degrees-of-freedom. A motion analysis 

system combined with an upper limb kinematic model was used to estimate the 3D joint 

kinematics. ii) All 3D angular poses were included into a nonconvex hull representing the 
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RoM space accounting for DOF interactions. The combination of elevation and rotation series 

is recommended to fully evaluate shoulder RoM. iii) A normalized 3D RoM space was defined 

by including 3D poses common to 50% of the participants into a hull of average volume.  

iv) This average hull, defining physiologic mobility, was used in a computer simulation 

model to optimize the technique of a release move in gymnastics. With commonly used 

monoplanar constraints of shoulder mobility, only 17% of the simulations led to a 

physiological shoulder kinematics, while our 3D RoM constraints systematically ensures 

realistic shoulder kinematics without extra computational cost.  

v) and vi) The 16 participants performed 3D shoulder range-of-motion and passive 

rehabilitation exercises. Stress in all rotator cuff tendons was predicted during each 

movement by means of a musculoskeletal model using simulations with different type and 

size of tears. Safety stress thresholds were used to discriminate safe from unsafe ranges-of-

motion. Increased tear size and multiple tendons tear decreased safe range-of-motion. 

Mostly, glenohumeral elevations below 38°, above 65°, or performed with the arm held in 

internal rotation cause excessive stresses in most types and sizes of injury during abduction, 

scaption or flexion. 

 

This thesis established an innovative representation of the shoulder mobility, which 

accounts for DoF interactions. Clinical evaluation will be more accurate with a large potential 

to better diagnose shoulder disorders. Computer simulations are now more realistic. Finally, 

we showed the importance of personalized rehabilitation in terms of 3D RoM, since passive 

early rehabilitation exercises could contribute to re-tear due to excessive stress. 

 

Keywords : shoulder, kinematics, joint range of motion, movement optimal synthesis, 

musculoskeletal modeling, gymnastics, rotator cuff, rehabilitation. 
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AVANT-PROPOS 
 

Avec la standardisation des tâches manuelles de manutention, puis l'intensification des 

pratiques sportives et enfin le vieillissement de la population, les troubles musculo-

squelettiques sont devenues une des causes de souffrance et de handicap les plus communes 

et les plus coûteuses de surcroît. Particulièrement affectée par ces troubles chez une grande 

partie de la population, composée d’une « constellation d’os »1, et connue pour être 

l’articulation la plus complexe du corps humain, l’épaule suscite l’intérêt et nourrit la 

curiosité des chercheurs, des médecins et des cliniciens. Bien qu’ayant pris son essor dès les 

années 1930 avec les travaux du Dr. Codman, le développement de méthodes et d’outils 

pour mieux comprendre et analyser le mécanisme de cette articulation reste nécessaire. En 

particulier, un des principaux obstacles actuels subsiste dans la caractérisation des limites 

articulaires physiologiques du mouvement. Ce sont cette nécessité et la curiosité qui ont 

motivé cette thèse; le hasard a peut-être fait le reste. 

Georges Braque disait : « Le progrès en art ne consiste pas à étendre ses limites, mais à 

mieux les connaître »2. Dans l’Art de la Biomécanique, elles peuvent être d’une part celles 

des outils de mesures, d’autre part celles des connaissances des chercheurs et des praticiens, 

et centralement celles du mouvement du corps humains. C’est pourquoi une des ambitions 

de ce travail était de s’intéresser à ces dernières afin d’espérer en connaître mieux les autres, 

car comme nous le verrons aussi plus tard les différentes limites ont la fâcheuse tendance 

d’interagir entre elles. 
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INTRODUCTION 
 

1 Problématique générale 

 

Dans les années 1930, le Dr Codman a été l’un des premiers scientifiques à avoir attiré 

l’attention des médecins et des chercheurs sur l’épaule31. En opérant et en disséquant de 

nombreux corps, il s’était rendu compte que la déchirure de la coiffe des rotateurs, était une 

condition largement répandue qu’il estimait à 39% de la population. Les troubles musculo-

squelettiques sont aujourd’hui un problème de santé majeur des travailleurs4,5 et des sportifs 

dès le plus jeune âge6,7. Les déchirures à la coiffe des rotateurs vont affecter 20% de la 

population âgée8 entrainant une instabilité de l’épaule9,10, et ultimement une perte de 

fonction du membre supérieur11,12 et donc d’autonomie. 

Dans le milieu du travail, la prévalence auto-rapportée sur 12 mois atteint parfois 

35%13-15. Les TMS à l’épaule représentent aussi l’atteinte la plus sévère en termes de jours de 

travail perdus16-18. Plus spécifiquement, la prévalence des tendinopathies chroniques à la 

coiffe des rotateurs, est de 2%19,20 et peut atteindre 9% dans des populations de 

travailleurs21. Plus particulièrement au Québec entre 2005 et 2007, l'épaule se classe au 

troisième rang des TMS avec annuellement près de 9000 lésions déclarées pour un coût 

estimé à 393 M$ (débours moyen : 45,426 $)22. Ces blessures se caractérisent par des 

convalescences deux fois plus longues que les lésions au dos soit entre 12023 et 15022 jours.  

Dans le milieu sportif, l’incidence et la nature des blessures à l’épaule sont propres à 

chaque sport. Par exemple l’incidence des blessures aigues en hockey est de 20%, alors que 

                                                      

 

 

1 Les références des années 1905-1950 ne sont pas citées uniquement pour l’histoire des 
sciences et particulièrement de la biomécanique de l’épaule. Les concepts établis et les 

enjeux identifiés dans ces articles sont encore d’actualité. 
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les douleurs chroniques causées par la sur-sollicitation et l’instabilité de l’épaule sont 

omniprésentes en baseball, tennis, natation et gymnastique avec des incidences de 17 à 

26%24-26. Ces statistiques sont sous-estimées comme près des trois quarts des nageurs, par 

exemple, utilisent des antidouleurs pour s’entrainer27. La natation, 3ème sport le plus pratiqué 

au Canada28, est le sport qui présente le plus de blessures chroniques au niveau collégial29. 

Par ailleurs, les blessures chroniques à l’épaule dans le sport sont présentes dès 

l’adolescence, que ce soit en tennis30, en natation29,31, ou en gymnastique 32. Ces prévalences 

dans la population en général, parmi les travailleurs et les sportifs en particulier, sont une 

motivation du laboratoire et de ce travail de thèse. 

Anatomiquement, le complexe de l’épaule implique trois articulations et huit muscles 

multi-articulaires majeurs qui interagissent33 dans une biomécanique complexe pour 

permettre une amplitude de mouvement élevée, particulièrement à l’articulation gléno-

humérale. Comme les troubles musculo-squelettiques à l’épaule sont associés à des 

dyskinésies scapulaires et des pertes de fonction, l’amplitude maximale de mouvement et la 

coordination inter-segmentaire sont utilisées dans plusieurs domaines comme évaluation de 

la fonctionnalité articulaire, c’est-à-dire son équilibre entre mobilité et stabilité34. Depuis 

quelques décennies, des outils d’évaluation sont utilisés dans la santé et le sport afin 

d’analyser ces paramètres du mouvement. Toutefois le questionnement sur la définition de 

la mobilité articulaire ne fait pas consensus. Du fait des interactions entre les articulations au 

sein de l’amplitude articulaire de l’épaule, la définition commune de l’espace de mobilité 

articulaire résultant de l’addition de mobilités autour des axes individuels de rotation de 

chaque articulation35-37 représente une approximation qui ne fournit pas suffisamment 

d’informations pour l’évaluation de la fonctionnalité de l’épaule. Encore peu d’études 

proposent une méthode permettant de rendre compte de la globalité des interactions entre 

les degrés de liberté du complexe articulaire scapulaire. 

De tels besoins nécessitent le recours à des outils de mesure cinématiques capable de 

suivre le mouvement tridimensionnel des segments. Les systèmes d’analyse du mouvement 

composés de caméras multiples sont les outils précis pour mesurer le mouvement de 
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marqueurs placés sur la peau38. Toutefois le mouvement relatif de la peau par rapport aux os 

est une cause importante d’erreur de la mesure obtenue en particularité pour les 

mouvements de grande amplitude39,40. L’utilisation d’un modèle cinématique indéformable 

calibré sur le sujet et d’une technique de minimisation des erreurs appliquée à l’ensemble 

des couples de marqueurs modèle-mesure permet de compenser en partie ces erreurs 41. Ces 

méthodes et modèles développés en premier lieu pour le membre inférieur, ou pour des 

structures anatomiques simples, sont désormais utilisés pour l’analyse du membre 

supérieur42. Toutefois, la grande mobilité de l’épaule et à la complexité cinématique de 

l’ensemble du complexe scapulaire impliquent des adaptations et des outils 

supplémentaires43. La ceinture scapulaire est formée de la clavicule et la scapula, qui glissent 

sous la peau. L’analyse du mouvement est alors complexifiée par l’augmentation du nombre 

d’inconnues à déterminer et le nombre réduit d’informations accessibles. L’ajout de 

contraintes entre les segments pour réduire le nombre d’inconnues est proposé dans la 

littérature. Par exemple : 

 le remplacement des degrés de liberté de la clavicule et de la scapula par une translation 

de longueur fixe entre le thorax et la tête humérale44 pour contraindre la cinématique de 

la scapula; 

 l’utilisation d’équations de régression pour imposer une coordination articulaire à partir 

de l’orientation du bras45,46; 

 l’ajout d’une articulation scapulo-thoracique de fermeture de boucle pour contraindre la 

cinématique de la scapula par une deuxième articulation qui la force à rester en contact 

avec le thorax47,48 

 l’implémentation de l’avant-bras dans la chaîne cinématique utilisée pour l’optimisation 

multi-segmentaire pour que son orientation contraigne la rotation axiale du bras 49. 

Ces adaptations ne font pas toujours consensus comme elles sont des hypothèses 

simplificatrices de l’anatomie fonctionnelle de la ceinture scapulaire et du membre 

supérieur. En conséquence, les méthodes utilisées pour mesurer et caractériser la mobilité 

articulaire de l’épaule doivent être adaptées également. 
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L’incidence des blessures n’est pas la seule motivation de cette thèse à s’intéresser à 

l’épaule. L’analyse du mouvement peut également être utilisée pour aider l’amélioration de 

la performance principalement dans les milieux du sport et du travail. Dans ce cadre, son 

utilisation couplée à la simulation du mouvement et à l’optimisation numérique a commencé 

dans les années 198050,51 et a gagné en popularité ces dernières années52-55. Ces techniques 

reposent sur l’utilisation de modèles biomécaniques capables de générer un mouvement du 

corps humain réaliste tant du point de vue de la dynamique que des capacités physiques des 

athlètes ou travailleurs. De plus, certaines de ces méthodes utilisent un modèle de la 

mobilité articulaire pour focaliser le mouvement sur un espace particulier ou réduire la 

contrainte causée par le mouvement56,57. La mobilité articulaire est généralement 

représentée dans ces modèles par des limites propres à chaque axe de rotation de 

l’articulation, ce qui est une nouvelle fois une hypothèse simplificatrice. Du fait des 

nombreuses interactions intervenant dans la mobilité de l’épaule, une implémentation 

tenant compte de ces interactions nécessite l’utilisation d’un modèle plus complexe. Un tel 

modèle reste à développer tout en s’assurant qu’il soit facile à interpréter et rapide 

d’utilisation.  

 

L’objectif de cette thèse est donc de proposer des outils pour caractériser la mobilité 

tridimensionnelle articulaire de l’épaule qui soient adaptés aux besoins des études cliniques 

pour améliorer la prise en charge des patients, et aux besoins de la recherche de la 

performance sportive, ou de l’ergonomie. Pour cela, il faudra apporter des améliorations 

dans la mesure et la modélisation des interactions entre les degrés de liberté qui affectent 

cette mobilité. 

 

2 Plan 

Après un état des connaissances et des outils pour mesurer et modéliser la mobilité de 

l’épaule (chapitre 1), trois études seront présentées pour tenter de répondre à la 
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problématique associée à la caractérisation de l’amplitude articulaire tri-dimensionnelle en 

faisant le tour des enjeux impliqués. Dans la première étude (chapitre 2), une méthode 

permettant d’appréhender les limites de la mobilité articulaire de l’épaule en tenant compte 

de la globalité des interactions qu’elle comprend sera proposée. Dans la deuxième étude 

(chapitre 3), une méthode d’implémentation de ces limites articulaires à un modèle 

cinématique utilisé pour l’optimisation sera proposée dans le cadre de l’analyse d’un geste 

sportif complexe. Dans la troisième étude (chapitre 4), les limites articulaires mesurées 

seront utilisées et personnalisées pour évaluer des exercices de rééducation de la coiffe des 

rotateurs. En dernière partie (chapitre 5), une discussion générale permettra de mettre en 

vis-à-vis les résultats de ces études avec les objectifs de cette thèse en proposant les limites 

et perspectives de ce travail. 
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CHAPITRE 1 : ÉTAT DES CONNAISSANCES ET DES OUTILS 
 

Afin de comprendre les objectifs spécifiques de ce travail et leur « articulation », il est 

important de se baser sur des connaissances de base d’anatomie fonctionnelle de l’épaule et 

des outils biomécaniques utilisés pour analyser sa mobilité. Une définition anatomique de 

l’épaule et de sa mobilité (section 1) sera suivie des méthodes et outils utilisés pour mesurer 

sa mobilité (section 2). À travers cette analyse technique, nous ferons ressortir les enjeux de 

santé et de performance d’une telle problématique et les perspectives de développement 

possibles pour y répondre. 

 

1 Anatomie et mobilité de l’épaule 

Après une courte définition musculo-squelettique du complexe de l’épaule (1.1) nous 

présenterons les amplitudes de mouvement isolées pour chacune des articulations (1.2); puis 

nous apercevront comment les mouvements entre ces articulations peuvent interagir dans 

une description du rythme scapulo-huméral (1.3); et nous finirons par l’énumération des 

enjeux qui découlent directement des spécificités anatomiques décrites (1.4).  

1.1 Définition générale 

Le complexe de l’épaule, qui permet de relier le membre supérieur et la ceinture 

scapulaire au thorax, est composé de quatre os. Il comporte autant d’articulations et de 

nombreux groupes musculaires qui permettent et limitent leur mouvement. Ainsi les 

définitions classiques de l’épaule distinguent généralement le thorax, la clavicule, la scapula 

et l’humérus (Fig. 1a), reliés par les quatre articulations sterno-claviculaire, acromio-

claviculaire, scapulo-thoracique et gléno-humérale (Fig. 1b). Ces articulations sont à la fois 

actionnées et stabilisées par une vingtaines de muscles dont les principaux sont la coiffe des 

rotateurs (Fig. 1c), les trapèzes, deltoïdes, pectoraux, grands dorsaux, biceps brachiaux et 
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triceps brachiaux (Fig. 1d)58. Certains de ces muscles peuvent être pluri-articulaires, avoir une 

origine en éventail, et/ou produire divers types de mouvement. 

 

 

Figure 1: Description anatomique des segments (a), articulations (b), muscles de la coiffe des 

rotateurs (c) et autres muscles principaux (d) de l'épaule. 

 

Les multiples types de mouvements permis entre toutes ces entités composant 

l’épaule, que l’on nomme les degrés de liberté, interagissent ensemble pour conférer à 

l’épaule la plus grande mobilité au sein du corps humain. Le paradigme de cette articulation 

multiple consiste à permettre la grande mobilité nécessaire à la manipulation des objets, à 

l’origine dans le but de s’alimenter, tout en assurant la stabilité suffisante pour s’accrocher 

ou (sup)porter des charges parfois supérieures au poids total du corps59. Identifier les 

amplitudes et les mouvements de chaque articulation qui en découlent permet d’évaluer sa 

fonctionnalité et donner du sens aux mouvements analysés. 
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1.2 Articulations et mobilités individuelles 

1.2.1.1 Articulation sterno-claviculaire 

L’articulation sterno-claviculaire qui relie le sternum à l’extrémité proximale de la 

clavicule permet à cette dernière des mouvements de protraction et rétraction autour de 

l’axe vertical de la clavicule, des mouvements d’abaissement et d’élévation autour de l’axe 

antéro-postérieur de la clavicule, et enfin de la rotation axiale autour de son axe 

longitudinal60. Le rôle propre de l’articulation sterno-claviculaire est de contribuer aux 

mouvements d’élévation du bras61,62. Tandis que le segment rigide de la clavicule 

directement relié au thorax fournit la stabilité nécessaire au complexe de l’épaule pour le 

port de charges ou les mouvements d’amplitudes extrêmes61,63.  

 

 

Figure 2 : Représentation des axes et mouvements fonctionnels de la clavicule selon la 

description de l’ISB64. 

 

La difficulté d’estimation des amplitudes de ces mouvements, notamment la rotation 

axiale, provient du glissement de la peau sur les os65. C’est pourquoi des études cinématiques 

récentes à l’aide de tiges intra-corticales ou d’IRM ouvert66,67 peuvent aider à de façon 

précise les amplitudes sterno-claviculaires. Malheureusement, ces études rapportent des 

amplitudes fonctionnelles qui se limitent à des élévations et rotations du bras. Les 

expériences réalisées au laboratoire68-70 sur quatre participants instrumentés de tiges intra-
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corticales qui ont effectués tant des mouvements fonctionnels, de la vie quotidienne, que 

sportifs permettent de raffiner ces amplitudes fonctionnelles de mouvement selon chaque 

degré de liberté. Le Tableau 1 résume les amplitudes de mouvements pour chacun de ces 

degrés de liberté pris individuellement tant pour les mesures cadavériques utilisées dans les 

manuels d’anatomie63,71,72 que pour les récentes études in-vivo avec des mouvements 

fonctionnels66,67. Les différences de valeurs proviennent, certes des mouvements réalisés 

pour obtenir les positions minimales et maximales mais également d’approches 

méthodologiques présentées à la section 2.1 que sont 1) l’orientation des axes de 

mouvement qui différent entre des mesures cliniques sur des degrés de liberté isolés et des 

mesures à l’aide de modèles cinématiques tridimensionnels, 2) la définition même du 0°, 3) 

la méthode d’extraction des angles dans le cas d’analyses cinématiques.  

 

Tableau 1: Description anatomique des amplitudes cadavériques et fonctionnelles maximales 

de l'articulation sterno-claviculaire. 

Segment 

proximal 

Segment 

distal 

Mouvement fonctionnel Amplitudes  

cadavérique63,71,72 fonctionnelles66,67 

thorax clavicule élévation / dépression 45 / -10 11 / -15 

protraction / rétraction 30 / -30 15 / -29 

rotation antéro / postérieure 50 / -50 15 / -31 

 

1.2.1.2 Articulations acromio-claviculaire et scapulo-thoracique 

Vient ensuite l’articulation acromio-claviculaire qui relie l’extrémité distale de la 

clavicule avec le crochet de l’acromion au sommet de la scapula. La mobilité de cette 

articulation est fortement restreinte par les liens ligamentaires qui unissent la clavicule à 

l’acromion. En outre, les mouvements de la scapula sont contraints de façon à ce qu’elle 

reste relativement en contact et glisse autour du thorax postérieur selon une articulation 

fonctionnelle que l’on appelle articulation scapulo-thoracique. La résultante de ces deux 

articulations et de l’articulation sterno-claviculaire permet à la scapula des mouvements 
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d’inclinaison antéro-postérieur autour d’un axe transversal, de sonnette interne-externe ou 

d’élévation-abaissement autour d’un axe antéro-postérieure et de protraction et rétraction 

autour d’un axe vertical60 qui fait le point sur les connaissances anatomiques et 

fonctionnelles de la scapula. Les amplitudes correspondantes sont résumées au Tableau 2. 

 

 
Figure 3 : Représentation des axes et mouvements fonctionnels de la scapula selon la 

description de l’ISB64. 

 

À l’instar de la clavicule, le principal rôle de la scapula est d’assurer la stabilité de 

l’épaule pendant les mouvements du bras73. À la place du lien solide avec le thorax que 

représente la clavicule, la stabilité de la scapula est principalement assurée par les muscles 

qui l’attachent au thorax. C’est donc l’articulation scapulo-thoracique qui assure cette 

stabilité, tandis que l’articulation acromio-claviculaire permet sa mobilité74. 

 

Tableau 2: Description anatomique des amplitudes cadavériques et fonctionnelles maximales 

de l'articulation scapulo-thoracique. 

Segment 
proximal 

Segment 
distal 

Mouvement fonctionnel Amplitudes 

cadavériques58-75 fonctionnelles62 

thorax scapula élévation / dépression 90 / _  38 / -3 

protraction / rétraction _ / _ 40 / _ 

inclinaison antéro / postérieure _ / _ 5 / -12 
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1.2.1.3 Articulations gléno-humérale et thoraco-humérale 

Finalement, l’articulation gléno-humérale est la 3ème articulation qui compose l’épaule. 

Elle relie la cavité glénoïde sur le bord externe de la scapula à la tête humérale. Elle permet 

des mouvements du bras. L’ensemble des articulations précédentes permet la mobilisation 

du bras par rapport au thorax selon une articulation thoraco-humérale globale. Les 

mouvements permis sont la flexion-extension autour de l’axe transversal, l’abduction-

adduction autour de l’axe antéro-postérieur et enfin la rotation axiale autour de l’axe 

longitudinal du bras60.  

 

 

Figure 4 : Représentation des axes et mouvements fonctionnels de l’humérus selon la 

description de l’ISB64. 

 

Les amplitudes de chacun de ces mouvements du bras sont présentées au Tableau 3 

que ce soit par rapport à la scapula ou au thorax. D’autre part en mettant en vis-à-vis une 

faible portion de la tête humérale avec la cavité glénoïde, l’articulation gléno-humérale 

permet aussi des translations de la tête humérale de quelques millimètres70,76. 
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Tableau 3 : Description anatomique des amplitudes cadavériques gléno-humérales en 

rotation75 et en translation76 et thoraco-humérale58 maximales. 

Segment 

proximal 

Segment 

distal 

Mouvement fonctionnel Amplitudes 

cadavérique 

scapula humérus flexion / extension _ 

abduction / adduction 90° / 0° 

rotation interne / externe 60° / -73° 

translation antérieure / postérieure 4mm / -4mm 

translation supérieure / inférieure _  / -4mm 

thorax humérus flexion / extension 170° / -60° 

abduction / adduction 180° / 0° 

rotation interne / externe 90° / -70° 

 

Bien que chacune de ces articulations puisse être décrite individuellement, leur rôle au 

sein de l’épaule ne peut pas être totalement dissocié. Il n’est pas possible de solliciter l’une 

sans affecter les autres77. Ainsi un aspect clé de cette thèse va être de s’intéresser non pas à 

ces amplitudes de mouvement isolées mais à leurs interactions, c’est-à-dire comme chaque 

degrés de liberté peut affecter l’amplitude des autres.  

1.3 Rythme scapulaire et interactions 

Pour faire référence à l’organisation et la contribution relative des degrés de liberté de 

l’ensemble des articulations lors du mouvement du membre supérieur on parle 

généralement de rythme scapulaire. Ce terme a été introduit pour la première fois par 

Inman, et al. (1944)77 pour désigner le rapport entre l’élévation gléno-humérale et la 

sonnette externe. Ces mesures ont abouti à un rapport constant de 2 pour 1. Chez les sujets 

sains ces contributions sont constantes pour une bonne partie du mouvement puisqu’elles 

sont causées par les muscles pluri-articulaires assurant à la fois le mouvement et la stabilité 
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de l’épaule77. Ainsi, chaque degré de liberté possède à la fois sa mobilité propre, et reste 

dépendant de celle des autres. 

Par exemple, la clavicule ne participe pas uniquement à stabiliser l’épaule, elle lui 

permet une plus grande mobilité61,62. En effet, l’élévation couplée à la rotation axiale de la 

clavicule confère la moitié de l’amplitude de rotation latérale de la scapula et est nécessaire 

pour réaliser des élévations du bras supérieures à 120° 63. De la même façon, la stabilisation 

de la scapula et sa coordination avec l’humérus sont nécessaires pour que la tête humérale 

continue à faire face à la cavité glénoïde, limite les conflits sous-acromiaux, et permette 

d’atteindre l’amplitude maximale d’élévation du bras78. L’articulation sterno-claviculaire 

contribue à 40°, l’articulation acromio-claviculaire contribue à 20°, et l’articulation gléno-

humérale permet de réaliser les 60° restants à l’amplitude maximale d’élévation du bras60. La 

Figure 5 illustre le rythme scapulaire en montrant comment chaque articulation contribue à 

l’élévation du bras. Ainsi, tous les degrés de liberté des articulations de l’épaule interagissent 

ensemble pour permettre l’élévation maximale du bras d’une part, mais aussi toute 

l’amplitude de mouvement pour permettre à la main en bout de chaîne d’atteindre les objets 

de son environnement. 

 

Figure 5 : Illustration du rythme scapulo-huméral lorsque le bras est élevé en abduction. 
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Des modèles de régression linéaire ont tenté d’approximer ces interactions45,46. 

Toutefois ces modèles sont généralement basés sur des mesures d’élévation du bras dans un 

seul plan, et cela réduit donc les interactions entre les degrés de liberté lors de gestes réels. 

On voit en effet une variation jusqu’à 15° de l’élévation scapulo-thoracique entre des 

mouvements de flexion ou d’abduction79. De la même façon, une différence de 20% de la 

contribution sterno-claviculaire est observée en flexion lorsque le bras et en rotation interne 

ou externe79. De plus, les relations entre les degrés de liberté ne sont pas linéaires80 tout au 

long du mouvement. Inman, et al. (1944)77 ont observé que la contribution de la scapula dans 

les 30° à 60° premiers degrés d’élévation pouvait être très variable entre les individus, tandis 

que Peat (1986)60 estimait que seule l’articulation gléno-humérale était sollicitée en dessous 

de 30°. En ce qui concerne la rotation axiale, l’amplitude maximale a été mesurée à 30° 

d’élévation et diminue aussi bien en-dessous qu’au-dessus de cet angle75. Il semble donc 

difficile de définir les amplitudes de mouvement de l’épaule à partir d’un ensemble de 

relations linéaires.  

La variabilité du rythme scapulo-huméral est encore plus grande lorsque des modèles 

cinématiques tridimensionnels sont utilisés puisqu’il s’exprime souvent par le ratio de 

l’amplitude gléno-humérale sur l’amplitude scapulo-thoracique79. Les récentes méthodes qui 

tiennent compte du mouvement tridimensionnel de chaque articulation80,81 sont plus en 

adéquation avec la définition de Innam77 et réduisent cette variabilité interindividuelle. Ceci 

met en évidence qu’un mouvement de faible amplitude est réalisé par de nombreuses 

combinaisons articulaires différentes. Ce travail de doctorat va s’intéresser davantage à ces 

interactions entre les degrés de liberté lors de grandes amplitudes de mouvement. En outre, 

de nombreux facteurs propres au mouvement réalisé ou à l’individu qui le réalise influent sur 

ces interactions. Ainsi, diverses études montrent que l’augmentation de la charge portée82,83 

ou de l’âge de l’individu84 ou la présence de pathologies85,86 peuvent diminuer la contribution 

scapulo-thoracique. À l’inverse, il a été montré que la contribution de la scapula augmente 

lorsque le mouvement est réalisé en présence de fatigue87,88 ou passivement89,90. Le rythme 

scapulo-huméral est également mesuré durant des mouvements fonctionnels79. La présente 
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thèse se focalise, non pas sur le rythme scapulo-huméral, mais sur la mobilité et les 

interactions permises par l’ensemble des articulations du complexe scapulaire. 

Une modification de ces interactions, quelle que soit la cause, peut refléter une 

instabilité ou une dyskinésie qui à terme peuvent présenter un risque pour l’intégrité de 

l’épaule. Pour cette raison, il est important de comprendre en quoi la mobilité de l’épaule est 

liée à ses blessures. 

1.4 Dyskinésies et pathologies de la coiffe des rotateurs 

Les déchirures de la coiffe des rotateurs et les dyskinésies sont reportées dans la 

plupart des cas de douleur à l’épaule en raison de leur rôle de stabilisateur de de 

l’articulation gléno-humérale91. Dans la population normale, les déchirures de la coiffe des 

rotateurs sont à la fois la blessure de l’épaule la plus fréquemment opérée par les 

chirurgiens92 et la plus présente dans la population93. Chez les sportifs, ces blessures 

représentent 36% à 76% des blessures26,94,95. La majorité de ces blessures est de type 

chronique dû à la répétition des mouvements95 et au risque élevé de re-déchirure96. D’une 

part, une mobilité globale réduite peut favoriser l’apparition de ces blessures97. D’autre part, 

une dyskinésie de la scapula est observée lors de leur apparition98. Plus spécifiquement, une 

inclinaison antérieure, une protraction ou une élévation trop importante lors de l’élévation 

du bras peuvent être observées99. Ces dyskinésies engendrent un déséquilibre des forces 

subies par les tendons de la coiffe des rotateurs provoquant leur usure100. La mesure de la 

mobilité globale de l’articulation, ou de la mobilité de la scapula peut donc s’avérer utile afin 

de détecter la mise en place de ces mécanismes avant l’occurrence de la blessure. 

En parallèle, les propriétés intrinsèques physiologiques de ces tendons peuvent 

expliquer cette faiblesse de la coiffe des rotateurs au sein de l’épaule. En effet, des études 

vasculaires ont mis en évidence une zone critique non-vascularisée proche de l’origine de la 

coiffe des rotateurs101,102. Dans cette zone, la capacité du tendon à se régénérer serait donc 

réduite. Cela explique le caractère chronique de la plupart de ces blessures, le fait que l’âge 

soit un facteur de risque majeur, et le fort taux de re-déchirures. Il semble toutefois difficile 
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de mesurer ce paramètre intrinsèque à travers l’analyse biomécanique tant pour la 

prévention que la réadaptation. De ce fait, nous allons nous concentrer davantage sur le 

versant extrinsèque mécanique qui en découle. En effet, la nécessité des tendons à se 

régénérer dépend des forces qui leurs sont appliquées et endommagent leur structure. Or 

ces forces dépendent de l’allongement des tendons au cours du mouvement. C’est ainsi que 

la contribution de la scapula à la mobilité globale de l’humérus affecte les longueurs 

musculaires de la coiffe des rotateurs. 

Les déchirures de la coiffe des rotateurs varient en termes de tailles et localisation. Les 

principaux types de déchirures sont celles du supra-épineux souvent couplées à une 

déchirure de l’infra-épineux ou du sous-scapulaire103-105. Par ailleurs, quels que soient les 

muscles impliqués, la taille de la déchirure varie généralement entre 0 et 50 mm106,107 pour 

une longueur de tendon totale de 100 à 150 mm108. Ces facteurs peuvent affecter la mobilité 

de l’épaule103-105, comme le risque de re-déchirure109-112 de différentes manières. Toutefois, 

les mesures de la mobilité globale et intra-articulaires de l’épaule en fonction de chaque 

blessure n’existent pas. Cela est sans doute dû au fait que certains mouvements et en 

particulier les mouvements d’amplitude maximale peuvent s’avérer risqués pour les tendons 

blessés ou réparés dont la capacité de régénération113 et la structure mécanique114,115 sont 

affaiblis. Une méthode basée sur la prédiction du risque mécanique est dans ce cas le seul 

moyen de mesurer la mobilité de l’épaule maximale ou sécuritaire des patients. 

 

De par l’ensemble des facteurs anatomiques l’affectant, la mobilité de l’épaule a lieu à 

plusieurs niveaux. Afin de déterminer lesquels sont réellement importants, il est finalement 

important de considérer les motivations et enjeux derrière leur définition et leur application. 

1.5 Mobilité et enjeux 

On comprend que si l’équilibre entre la mobilité et la stabilité de l’ensemble du 

complexe de l’épaule est nécessaire, il demeure toutefois précaire. Une modification de la 

fonction musculaire peut être la cause d’un déséquilibre qui se traduit par une modification 
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de la mobilité. La mesure de la mobilité est donc un indice direct de la fonction de l’épaule37. 

Par ailleurs, de nombreux facteurs comme l’âge116, la fatigue117, la blessure98 ou 

l’entraînement118,119 peuvent affecter la fonction musculaire de l’épaule et modifier sa 

stabilité ou mobilité120. Ces modifications peuvent être le fruit d’altérations lorsque les 

muscles, les tendons, ou les articulations ne se comportent plus comme prévu. Elles peuvent 

aussi être causées par des adaptations pour permettre d’augmenter la force, la vitesse ou 

l’amplitude d’un type de mouvement et ainsi améliorer la performance des mouvements 

spécifiques118. Dans l’un ou l’autre cas, appréhender la mobilité de l’épaule pour identifier 

ces modification peux répondre à des enjeux liés à la santé ou à la performance des 

individus. 

1.5.1 Santé 

Dans un premier temps, les altérations de la mobilité sont causées par des pathologies 

qui empêchent les muscles de remplir leur rôle initial121. Ce problème qui peut affecter une 

grande partie de la population représente des enjeux liés à la fois à la qualité de vie de la 

population et à l’économie. Au total, les troubles musculo-squelettiques sont la première 

cause de souffrance dans la population122. Parmi celles-ci, les blessures de l’épaule sont les 

les plus fréquentes après celles du dos et des genoux. Le coût associé à leur prise en charge a 

représenté un coût estimé à 393 M$ (débours moyen : 45,426 $)22 entre 2005 et 2007 au 

Québec. De plus, entre 20% et 94% des déchirures réparées chirurgicalement cèdent à 

nouveau109-112. 

1.5.1.1 Personnes âgées 

Les personnes âgées sont le groupe de la population la plus à risque de développer des 

troubles musculo-squelettiques de l’épaule. Après 60 ans, une personne sur cinq est affectée 

d’une déchirure de la coiffe des rotateurs qu’elle soit symptomatique ou non123. Cela se 

manifeste par la diminution de la force musculaire, l’augmentation de la raideur et des 

infiltrations graisseuses dans le muscle avec l’âge124,125. Or ces altérations dues à l’âge se 

reflètent aussi par une diminution de la mobilité de l’épaule et l’apparition de dyskinésies au 
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sein de l’organisation des différentes articulations de l’épaule. Selon van Kampen, et al. 

(2014)126, les tests cliniques usuels pour détecter ces dyskinésies décrits au Tableau 4, 

mènent au bon diagnostic dans moins de 75% des cas. Une connaissance plus globale et 

opérationnelle de la mobilité globale de l’épaule, et également des interactions entre les 

différents degrés de liberté au sein de l’épaule apporterait davantage d’informations pour 

détecter l’apparition d’une déchirure. L’étude des modifications de la mobilité liées l’âge 

pourrait ainsi aider à aboutir à des exercices de prévention à intégrer au sein des 

programmes d’activité physique proposés aux personnes âgées. Le développement d’une 

méthode permettant d’appréhender ces interactions tout en pouvant dissocier les différents 

degrés de liberté est alors un enjeu de santé. 

1.5.1.2 Patients après une réparation de la coiffe des rotateurs 

Par ailleurs, un dernier groupe d’individu largement touché sont les patients ayant déjà 

subi une réparation de la coiffe des rotateurs109-112. Étant donné que les techniques 

chirurgicales ont beaucoup progressé106,127,128, la cause de ces re-déchirures est attribué à la 

prise en charge post-opératoire. Des positions optimales d’immobilisation du bras en 

fonction du type et de la taille de la déchirure ont été proposées129. En revanche, des 

protocoles de rééducation optimaux permettant de maximiser la mobilité articulaire tout en 

gardant la contrainte subie par les tendons à un niveau sécuritaire n’ont pas encore abouti à 

un concenssus129,130. Cela vient sans doute du fait qu’aucune méthode actuelle ne prend pas 

en compte ni les paramètres cinématiques et cinétiques du mouvement, tels que l’amplitude 

de mouvement et la contrainte subie par les tendons, ni les caractéristiques de la blessure, 

telles que le type et la taille de la déchirure. À la place, l’évaluation de programmes de 

rééducations est basée sur des mesures épidémiologiques à long terme 131-133 ce qui ne 

permet pas une évaluation immédiate ou a priori. Le développement de méthodes 

permettant de prédire l’efficacité de ces programmes est donc un enjeu complémentaire. Cet 

enjeu repose notamment sur la définition d’une mobilité articulaire maximale et sécuritaire 

qui tient compte des caractéristiques de la blessure.  

 



 

  20 

Tableau 4 : Tests cliniques usuels pour détecter une déchirure de la coiffe des rotateurs tels 

que décrits par van Kampen, et al. (2014)126. 

Nom du test Description Signe de déchirure 

Test de Jobe 

 

Incapacité à résister contre 

l’abaissement 

Test de Neer 

 

Douleur entre 80° et 100° 

Test de Hawkins-

Kennedy  

 

Douleur 

Signe de Codman 

 

Incapacité à contrôler la descente 

du bras jusqu’au bout à cause de 

la douleur 
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Test de Gerber 

 

Incapacité à maintenir le bras 

décollé du dos en rotation interne 

Test de l’arc 

douloureux  

 

Douleur lors de l’élévation contre 

résistance entre 60° et 120° 

Signe de faiblesse de 

la rotation externe 

 

Incapacité à maintenir activement 

le bras en rotation externe 

Le signe de faiblesse 

de l’infra-épineux  

 

Incapacité à maintenir activement 

le bras en adduction en rotation 

externe 

Test de force de 

l’infra-épineux 

 

Absence de résistance  à la 

rotation interne du bras 
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Concernant la mobilité articulaire, les protocoles proposent généralement des gestes 

fonctionnels non spécifiques qui ne reflètent pas réellement l’amplitude articulaire 

complète35-37. La connaissance de la mobilité sécuritaire propre à une blessure pourrait 

permettre de personnaliser les protocoles de rééducation afin de comprendre à la fois des 

gestes plus proches de gestes de la vie quotidienne et plus spécifiques au patient. 

Concernant la mobilité sécuritaire, la mesure de l’amplitude articulaire sur les sujets ne suffit 

pas et peut elle-même s’avérer risquée. Une méthode basée sur l’activité musculaire des 

muscles au cours des exercices de rééducation a été réalisée pour identifier les exercices plus 

à risque36. En revanche, l’activité musculaire n’est pas suffisante pour déduire la contrainte 

totale subie par les tendons. Une approche basée sur l’évaluation mécanique du risque 

prenant en compte l’allongement des muscles au cours des mouvements est donc également 

nécessaire.  

 

Si des adaptations ou altérations cinématiques sont observables chez les personnes 

âgées, des adaptations à moyen termes sont encore plus évidentes chez les sportifs ou chez 

les travailleurs dont les mouvements de l’épaule affectent directement la performance. 

1.5.2 Performance 

Les adaptations cinématiques ont été largement observées dans les sports de lancer 

comme le handball ou le baseball118. C’est aussi le cas de la natation pour laquelle les bras 

servent à la propulsion134 ou du rugby pour lesquels les épaules sont soumises à des impacts 

importants135. C’est aussi le cas de toutes les activités qui imposent des charges importantes 

à manipuler comme dans la plupart des tâches de manutention117,136, en gymnastique25, ou 

l’halthérophie137. Plus que la demande de la tâche sur le complexe de l’épaule, c’est la 

répétition du geste qui engendre des adaptations. Ainsi dans tous les sports où le bras est 

utilisé au-dessus de la tête, une corrélation négative entre la rotation interne et le nombre 
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d’années de pratique a été trouvée138. Toutes ces activités ont un intérêt dans cette thèse en 

tant que perspectives d’applications des méthodes et des mesures proposées.  

La mesure de la mobilité de l’épaule de sportifs ou de travailleurs peut donc s’avérer un 

enjeu supplémentaire pour identifier les adaptations nécessaires pour l’amélioration de la 

performance afin de proposer des programmes d’entraînement de la force dans ce 

sens139,140. De tels programmes pourraient permettre d’atteindre plus rapidement de 

meilleures performances en diminuant le nombre de répétitions nécessaire pour les 

atteindre. Chez les sportifs de haut niveau pour qui la répétition des mouvements devient la 

première cause de blessure, cette optique est particulièrement importante141,142. De plus, ces 

programmes devraient permettre de préparer l’épaule des sportifs à mieux supporter les 

charges musculo-squelettiques imposées par la pratique de leur sport137,143,144. 

Outre le développement de programmes de préparation physique adéquats, la 

définition de la mobilité de l’épaule de populations normales ou spécifiques peut aider à 

trouver les techniques les plus performantes ou les moins sollicitantes à l’aide de la 

simulation et de l’optimisation numérique. Dans le premier cas, la définition de la mobilité 

maximale de l’épaule permettra de maximiser la performance en garantissant le réalisme des 

solutions trouvées47,145. Dans le second cas, les limites de la mobilité de l’épaule de 

populations à risque peuvent être utilisées comme critère pour trouver des solutions 

recourant le moins possibles aux solutions extrêmes comme cela a été proposé en 

ergonomie56,57. L’implémentation de limites articulaires dans les modèles voués à 

l’optimisation du mouvement repose actuellement sur l’utilisation des mesures 

bidimensionnelles proposées dans la littérature146. Bien que ces mesures soient peu réalistes 

pour la simulation de mouvements humains, elles sont simples à implémenter au sein des 

algorithmes d’optimisation, soit sous forme de butées147, soit sous forme de contraintes 

inégalités148 sur chacun des degrés de liberté. À l’inverse l’implémentation de contraintes 

tenant comptes des interactions entre plusieurs degrés de liberté est plus complexe. Pour 

l’épaule, étant donné que l’espace articulaire maximal ne laisse apparaître aucune relation 
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mathématique notable entre les degrés de liberté, une contrainte unique devrait être 

définie.  

L’amélioration du mouvement par ce moyen peut également permettre de guider 

l’amélioration de la performance et de réduire l’impact sur les structures. La modélisation et 

l’intégration des caractéristiques de la mobilité de l’épaule au modèle cinématique utilisé 

pour la recherche de techniques de mouvements optimales est donc un autre enjeu. En effet 

en contrepartie, les adaptations augmentent l’instabilité qui rend l’articulation plus 

vulnérable à l’apparition de certaines pathologies. Dans ce cas, les adaptations de la mobilité 

de l’épaule peuvent devenir des altérations de la fonction de l’épaule. Cela montre que les 

enjeux liés à l’amélioration de la performance, à la prévention des blessures et à la prise en 

charge des blessures sont foncièrement intriqués.  

 

D’après la description anatomique et fonctionnelle de l’épaule, il apparaît que la 

mobilité est un indice de choix pour estimer sa fonctionnalité car elle permet non seulement 

de quantifié l’équilibre de l’articulation entre mobilité et stabilité, mais également d’évaluer 

le rôle des articulations qui la composent. En cela, elle est caractéristique d’une population et 

permet d’identifier les besoins des individus qui la composent. Ce qui rassemble les enjeux 

liés à ces besoins est la nécessité d’une méthode pour mesurer la mobilité de l’épaule. 

Pourtant les méthodes que l’on trouve dans la littérature ne leur proposent pas de réponse 

suffisante. Afin de représenter l’articulation non pas comme une rotule mécanique, mais 

comme un ensemble complexe de structures osseuses contrôlé par de nombreux muscles, il 

est indispensable que la mesure de la mobilité prenne en compte les interactions entre les 

degrés de liberté au sein de chaque articulation et entre les articulations qui composent 

l’épaule. 
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2 Mesures de la mobilité de l’épaule 

Afin de pouvoir mesurer la mobilité articulaire tridimensionnelle de l’épaule, il est 

nécessaire d’utiliser des outils de mesure précis, de déterminer un traitement numérique 

adapté des données cinématiques, et de définir un protocole qui permet de solliciter ces 

interactions. Dans l’optique de mesurer la mobilité de l’épaule, nous verrons successivement 

quels peuvent être les outils utilisés (2.1), les méthodes de calculs (2.2), puis les différents 

protocoles expérimentaux (2.3). Cette deuxième partie de revue de littérature mettra aussi 

en évidence les limites actuelles au regard des applications auxquelles elles peuvent être 

destinées. 

2.1 Outils de mesure de l’amplitude de mouvement 

La mobilité articulaire correspond à une amplitude de mouvement entre deux 

segments corporels considérés rigides. La mesure de la mobilité permet d’associer des 

valeurs à la taille totale et aux limites de cette amplitude. Les outils utilisés pour réaliser ces 

mesures cinématiques, c’est-à-dire la mesure des mouvements au cours du temps, diffèrent 

s’il s’agit d’études cliniques, de terrain, ou purement de recherche. Les outils choisis doivent 

ultimement pouvoir servir dans tous les contextes149.  

2.1.1 Outils cliniques de mesures de l’amplitude de mouvement  

Pour les mesures cliniques d‘amplitude articulaire, deux types d’instruments sont 

utilisés. Les outils manuels sont chronologiquement les premiers et encore les plus largement 

répandus. Plus récemment, des capteurs cinématiques ont été développés pour s’adapter au 

caractère tridimensionnel de la plupart des mouvements humains. Un résumé des principaux 

outils de mesure, ainsi que de chacun de leurs avantages, est présenté à la Figure 6. 
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Figure 6 : Principaux outils et critères importants pour mesurer la mobilité articulaire de 

l’épaule. (a) goniomètre150, (b) inclinomètre151, (c) capteurs inertiels152, (d) fluoroscopie bi-

planaire153, (e) IRM ouvert67, (f) tiges intra-corticales69 et (g) système VICON®154. 

 

2.1.1.1 Outils manuels 

Parmi les outils manuels, les plus fréquemment utilisés dans les études cliniques et 

sportives pour mesurer l’amplitude articulaire restent les goniomètres (Figure 6a)155,156. Ce 

sont aussi les outils recommandés pour les praticiens157. Ces outils positionnés 

manuellement permettent de mesurer un angle dans une position d’élévation ou de rotation 

maximale du bras. Certaines études utilisent à la place un inclinomètre (Figure 6b)158. Cet 

outil est également positionné manuellement, mais au lieu de mesurer l’angle articulaire à un 

moment donné, il détermine la variation d’orientation par rapport à une position de 

référence. Le choix de l’une ou l’autre des méthodes repose donc essentiellement sur 

l’interprétation désirée. Les deux méthodes sont reproductibles par le même observateur, 

mais les mesures peuvent être très variables d’un examinateur à l’autre selon l’amplitude 

considérée159,160. De plus, les mesures obtenues demeurent statiques, planaires et peu 

précises, c’est-à-dire de l’ordre de 3° à 5°157. Pour des praticiens expérimentés l’estimation 

visuelle s’est d’ailleurs montrée plus précise que des mesures goniométriques161. Comme la 
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mobilité de l’épaule fait intervenir des mécanismes complexes tridimensionnels et 

dynamiques que les mesures statiques et/ou planaires ne permettent pas d’évaluer, ces 

outils ne seront pas retenus dans nos études.  

Les outils de mesure tridimensionnels sont alors une alternative intéressante. Les 

capteurs, électromagnétiques ou inertiels sont positionnés sur la peau vis-à-vis d’un repère 

osseux et vont indiquer leur orientation relative à celle d’un segment parent ou dans un 

repère global quelconque. Ces appareils sont simples et rapides d’utilisation mais onéreux.  

2.1.1.2 Capteurs électromagnétiques et inertiels 

Selon l’American Society of Orthopaedic Surgeons, les capteurs électromagnétiques 

sont le meilleur outil pour mesurer l’amplitude articulaire de l’épaule dans les études 

cliniques162. La principale limite de ces capteurs électromagnétiques vient, d’une part, de leur 

forte sensibilité à toutes les matières conductrices qui déforment le champ magnétique 

envoyé par ses capteurs et, d’autre part, du champ de mouvement restreint qu’ils sont 

capables de couvrir. Dans les études sportives163,164, de bras robotiques 165, ou 

ergonomiques166, les centrales inertielles leur sont souvent préférées dû à leur meilleure 

adaptabilité à différents milieux y compris aquatique. En effet, ces capteurs n’ont pas besoin 

de recevoir de signal externe, et ils sont facile à équiper (Figure 6c). Toutefois, ceux-ci 

présentent aussi une difficulté due à la dérive du signal qui génère sur les positions une 

erreur qui augmente de manière quadratique avec le temps.  

Deux autres difficultés sont communes aux capteurs électromagnétiques et inertiels. La 

première est liée à l’interprétation des données puisqu’il est difficile de savoir comment le 

capteur seul est positionné par rapport aux axes anatomiques de son segment167,168. Alors 

qu’avec les capteurs électromagnétiques, il est possible de pointer des repères osseux 

comme ils donnent une information d’orientation et de position, ce n’est pas le cas pour les 

centrales inertielles. La seconde et la principale vient du mouvement de la peau par rapport 

aux segments osseux au cours du mouvement40,169,170. Ce phénomène, que l’on nomme 

artéfact de tissus mous, est particulièrement important à l’épaule du fait du glissement 
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important de la clavicule et de la scapula sur la cage thoracique, de la large amplitude de 

mouvement ou du grand volume musculaire qui recouvre et maintient ses articulations. Un 

capteur sur chaque segment n’apporte aucune redondance d’information pour corriger ces 

artéfacts. Ces méthodes sont de ce fait particulièrement entachées d’erreurs lors des 

mouvements avec une élévation du bras dépassant 120°39 ou impliquant de la rotation axiale 

du bras170. Beaucoup d’études choisissent d’exclure les mesures trop bruitées au-dessus de 

cette limite171. De ce fait, le développement d’outils et de méthodes de mesures 

cinématiques plus précis et capables de compenser ces erreurs est une des directions de la 

recherche en biomécanique. L’adaptation de ces méthodes pour l’analyse de la mobilité du 

membre supérieur et des applications diverses est également nécessaire. Notre méthode, 

bien que non basée sur ces capteurs électromagnétiques ou inertiels, impliquera des 

algorithmes permettant de minimiser ces artéfacts. 

2.1.2 Méthodes d’imagerie médicale et chirurgicales 

Les méthodes d’imagerie médicale présentent l’avantage de mesurer la cinématique 

articulaire sans artefacts de tissus car on enregistre directement la position de l’os. Ces 

méthodes sont nombreuses : la radiographie, le CT-scan, l’IRM, la fluoroscopie, mais elles 

présentent toutes des limites à l’analyse cinématique de l’épaule (Figure 7). La radiographie, 

l’IRM et le CT-scan sont statiques; la radiographie et la fluoroscopie sont planaires et parfois 

un segment peut en cacher un autre; l’IRM et la fluoroscopie couvrent un champ limité; l’IRM 

n’a pas une très bonne résolution; l’ensemble de ces méthodes à part l’IRM sont irradiantes. 

De ce fait des méthodes hybrides tentent de répondre mieux aux exigences de notre 

problématique. 

2.1.2.1 Fluoroscopie bi-planaire  

Certaines études ont choisi l’utilisation de la fluoroscopie172. Cette méthode permet 

d’enregistrer le mouvement des os. La fluoroscopie bi-planaire permet même d’obtenir la 

cinématique articulaire tridimensionnelle avec une précision de l’ordre du millimètre et du 

degré (fluoroscope de 0.5mm de résolution)173. Toutefois, pour obtenir cette cinématique, il 
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est nécessaire de recaler l’image CT des os sur les images enregistrées par les deux 

fluoroscopes. À cause de la forme cylindrique de l’humérus, l’erreur sur la rotation axiale est 

systématiquement plus grande que sur les autres degrés de liberté. En outre, il faut être dans 

le champ de vue des deux fluoroscopes qui ne mesure que quelques décimètres cubes. 

Comme il n’y a que deux fluoroscopes, il n’y a pas beaucoup de redondance d’information 

pour localiser les os si le mouvement sort du champ de vue d’un des fluoroscope ou s’ils sont 

cachés par un autre segment. Par exemple, les contours de la scapula peuvent être 

partiellement cachés par la cage thoracique. Du fait de ces difficultés, l’erreur rapportée pour 

la fluoroscopie nous semble sous-estimée. Finalement, à cause de la forte radiation de cette 

technique, des acquisitions maximales de 15 s sont recommandées. Et puisque la fréquence 

d’acquisition reste faible autour de 50Hz, elle n’est pas recommandée pour mesurer des 

mouvements balistiques. En conséquence, la quantité d’informations qui peuvent être 

acquises par ce système est limitée. 

2.1.2.2 Stéréophotogrammétrie et l’IRM ouvert 

Pour limiter les inconvénients dus à l’irradiation, la stéréophotogrammétrie à basse 

dose de radiation, qui est une technique de radiographie bi-planaire comme le système ÉOS, 

est utilisée pour l’analyse de mouvements selon une série de positions statiques174,175. 

Cependant, cette technique ne permet pas un mouvement réel et le nombre de clichés 

possibles reste limité. Pour éviter toute irradiation, l’IRM ouverte semble prometteuse175. De 

plus, c’est le seul outil qui permet aussi d’acquérir la géométrie des tissus mous. Toutefois, 

pour le moment les appareils d’IRM ouverts permettant une réelle amplitude de mouvement 

sont très rares et le temps d’acquisition de chaque posture de l’ordre de quelques minutes. 

Le coût d’utilisation limite également le nombre total d’acquisitions possibles. 

Comme un des objectifs de ce travail de thèse est de quantifier la cinématique de 

l’articulation de l’épaule pendant plusieurs séries de mouvements pour mesurer l’amplitude 

maximale de mouvement, les méthodes d’imageries décrites dans ce paragraphe ne sont pas 

adaptées. 
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Figure 7 : Limites des techniques d’imagerie médicale. (c) confusion des os sur la 

radiographie176, (b) faible résolution 3D due à l’épaisseur des coupes des données IRM, (b) 

champs de vue réduit de la fluoroscopie153,  

 

2.1.2.3 Utilisation de tiges intra-corticales 

Outre des méthodes d’imagerie, l’insertion chirurgicale de tiges intra-corticales 

associées à des marqueurs actifs ou passifs est utilisée pour mesurer directement la 

cinématique de l’os39. Il est alors possible d’enregistrer tout type de mouvement avec ces 

tiges. Cependant, ces méthodes restent invasives et sont donc utilisées dans peu d’études 

cliniques69,177. Autrement, les mesures obtenues par ces méthodes sont considérées comme 

valeurs de référence dans le but de valider des mesures obtenues par des moyens non-

invasifs170,178. Toutefois, même si des mesures d’amplitudes maximales ont tenté d’être 

acquises, la gêne occasionnée par les tiges rend critiquable l’utilisation de ces données dans 

un but d’analyse de la mobilité maximale de l’épaule70. Dans la présente thèse, de telles 

données pourront être utilisées pour évaluer l’effet du modèle cinématique sur les mesures 

de la mobilité articulaire.  

 

2.1.3 Systèmes d’analyse du mouvement couplés à des techniques de réduction des 

artéfacts de tissus mous 

2.1.3.1 Systèmes optoélectroniques 

Dans le but de développer des méthodes cliniques, des outils de mesure non-invasifs 

sont préférables. Les appareils de mesure cinématique les plus précis sont les systèmes 
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optoélectroniques permettant d’atteindre une précision de l’ordre du dixième de 

millimètre179 pour la position des repères placés sur la peau. Cette précision n’est toutefois 

pas celle de la cinématique des os sous-jacents à cause des artéfacts de tissus mous 

(Tableau 5). Ces systèmes composés de caméras permettent d’enregistrer le mouvement 

tridimensionnel de marqueurs réfléchissants placés sur la peau. L’augmentation du nombre 

de caméras et l’amélioration de leur placement permet de réduire l’erreur de calcul de la 

reconstruction de la position tridimensionnelle. Les occlusions de marqueurs par des 

segment corporels peuvent être problématiques pour reconstruire la trajectoire des 

marqueurs180. C’est pourquoi des installations de 15 à 20 caméras ont été proposées pour 

l’analyse de la cinématique scapulaire 181,182. Toutefois les marqueurs placés sur la clavicule 

demeurent sujets aux occlusions lors des élévations les plus importantes; ils sont cachés 

entre le deltoïde et le cou. En orientant nos développements sur un système d’analyse 

optoélectronique, nous aurons à faire face malgré tout au problème des artéfacts de tissus 

mous.  

 

Tableau 5 : Estimation des erreurs maximales de mesure de l’orientation des segments de 

l’épaule dues aux artéfacts de tissus mous entre les marqueurs cutanés et les os 

Segment mouvement erreur 

Clavicule élévation-abaissement48 15° 

 protraction-rétraction48 15° 

 rotation axiale149 _ 

Scapula élévation-abaissement48 20° 

 protraction-rétraction48 13° 

 inclinaison antéro-postérieure48 12° 

Humérus orientation globale178 20° 

 plan d’élévation170 2° 

 élévation170 4° 

 rotation axiale170 40° 
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Ainsi pour réduire les erreurs causées à la fois par les artéfacts de tissus mous et par les 

occlusions de marqueurs, la modélisation de chaînes cinématiques associée à l’optimisation 

globale41,42 ou aux filtres de Kalman183 ont été suggérés pour réduire les erreurs.  

2.1.3.2 Modèle cinématique 

La précision de ces techniques de mesure cinématique repose avant tout sur 

l’adéquation du modèle cinématique par rapport au mouvement réel des segments. Face à 

l’incapacité des méthodes d’optimisation segmentaire à améliorer la précision de la 

cinématique osseuse, ce sont les techniques d’optimisation multi-corps associées à un 

système d’analyse de mouvement qui vont être utilisées dans cette thèse pour obtenir des 

mesures les plus précises possible. Les développements ci-après permettront de raffiner nos 

choix de modèles et algorithmes. 

Pour obtenir une orientation, puis une mobilité du bras, seulement le thorax et le bras 

sont théoriquement nécessaires. Le modèle le plus simple comprend donc uniquement le 

thorax et l’humérus (Figure 8a)184. Cependant, la construction d’une chaîne continue peut 

aider la prédiction des segments distaux en assurant la cohérence interne due à la longueur 

fixe des segments et aux articulations stables (Figure 8b)42,182. Toutefois, la mesure de la 

clavicule et de la scapula à l’aide de marqueurs cutanés est difficile39. Pour de nombreuses 

études cliniques, les équations de régression du rythme scapulo-huméral sont être utilisées 

pour prédire une cinématique réaliste de la scapula malgré son glissement sous la peau 45. 

Toutefois par définition, cette méthode ne permet pas d’obtenir une cinématique 

personnalisée. Une autre solution proposée est de contraindre la cinématique de la clavicule 

et de la scapula par rapport au thorax par une fermeture de boucle (Figure 8c)47,48. 

L’utilisation d’un ellipsoïde pour contraindre la scapula à rester en contact avec le thorax est 

alors couramment utilisée. Aussi quel que soit les segments étudiés, la définition de centres 

de rotation185 et axes de rotation fonctionnels49, des repères segmentaires basés sur des 

repères anatomiques standardisés64 et l’utilisation d’essais de calibration statique et 
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anatomique permettent d’augmenter la précision des données et de faciliter l’interprétation 

des cinématiques reconstruites182. De plus, l’ajout de segments peut fournir des informations 

supplémentaires permettant de réduire les artéfacts des tissus mous. Par exemple, l’ajout de 

l’avant-bras est proposé pour contraindre et améliorer l’estimation de la rotation axiale186,187, 

en particulier lorsque le bras est fléchi49. Dès lors, l’influence du modèle de l’avant-bras sur la 

précision du est importante. Un modèle allant jusqu’à la main, qui agit elle-même sur la 

prédiction de l’avant-bras est proposé (Figure 8d)188. Les modèles développés au 

laboratoire182 avec l’introduction de l’avant-bras et d’une équation de fermeture de boucle 

scapulo-thoracique189 seront adéquats pour nos analyses cinématiques.  

 

 

Figure 8 : Évolution des modèles cinématiques du membre supérieur depuis un système 

thorax-humérus (a)184, à une chaîne cinématique de tous les segments de l’épaule (b)182, avec 

ajout d’une fermeture de boucle au niveau de l’articulation scapulo-thoracique(c)47, et de 

l’avant après l’articulation du coude (d)188. 
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2.1.3.3 Optimisation globale 

Couplée au modèle cinématique, l’optimisation globale utilise une fonction qui 

minimise la somme des écarts quadratiques entre la position des marqueurs du modèle et 

ceux mesurés. Le but est de minimiser l’erreur cinématique due au mouvement de la peau 

par rapport aux os et au bruit des systèmes de mesures cinématiques. Ainsi l’estimation de la 

cinématique de chaque degré de liberté de l’épaule est améliorée, en particulier  la rotation 

axiale où une réduction de l’erreur de 75% a été observée42. L’augmentation du nombre de 

marqueurs permet d’améliorer le niveau de précision des mesures en compensant 

globalement le bruit causé par le mouvement individuel des marqueurs par rapport au 

modèle. Chaque segment nécessite un minimum de trois marqueurs non colinéaires pour la 

construction de son repère. Le modèle utilisé au laboratoire182 peut comprendre plus de six 

marqueurs par segment. En plus de leur nombre, la position des marqueurs190,191 ou le poids 

qui leur est associé durant l’optimisation globale178 influent sur la précision de la mesure. 

Nous veillerons par exemple à positionner des marqueurs sur l’épine de la scapula pour 

améliorer la mesure de la rotation latérale de la scapula191 ou bien sur l’insertion du deltoïde 

et les épicondyles qui sont moins affectés par le bruit quel que soient les mouvements178. 

2.1.3.4 Filtre de Kalman 

Une autre méthode qui permet de réduire le bruit dans les données cinématiques est 

l’utilisation d’un filtre de Kalman étendu. C’est un algorithme de prédiction basé sur la 

probabilité Gaussienne192. Ce processus s’est montré plus stable pour l’estimation 

cinématique lors de la perte de marqueurs due à l’occlusion193. De plus, il s’est montré plus 

précis que l’optimisation globale pour obtenir les moments articulaires à partir de la 

cinématique des marqueurs comme il permet d’obtenir les positions, vitesses et 

accélérations dans le même processus183. De ce fait il n’y a pas besoin de dériver 

numériquement les déplacements, technique connue pour amplifier le bruit de hautes 

fréquences. Le filtre de Kalman étendu est donc fortement recommandé pour des calculs de 

dynamique inverse. En contrepartie, le filtre de Kalman est aussi beaucoup moins réactif aux 

accélérations et changements de direction, puisqu’il se base sur une accélération constante 
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ou linéaire pour prédire la cinématique194,195. Dans le cadre de mouvement d’amplitude 

maximale, aucune référence n’a encore suggéré l’utilisation préférentielle de l’une de ces 

méthodes par rapport à l’autre. Cependant, en cas de doute, nous préfèrerons utiliser la 

méthode d’optimisation globale lors de l’étude de mouvements pendant lesquels 

l’accélération peut être variable. 

La précision n’est pas le seul argument dont il faut tenir compte pour choisir la 

méthode de mesure à utiliser dans les domaines cliniques et sportifs. En effet, il faut 

également considérer leur coût, le temps de préparation, l’encombrement de l’espace et du 

sujet et le traitement des données a posteriori. La méthode visera donc ici à réduire la durée 

des acquisitions, et à fournir des données qui pourront être applicables directement ou 

adaptables à différentes situations. En outre, dans certains cas la mesure directe de 

l’amplitude maximale sur les sujets n’est pas forcément possible car elle met en danger 

l’intégrité de l’articulation. Des méthodes de mesure indirectes ou inverses peuvent alors 

être envisagées.  

2.1.4 Approche inverse pour estimer les amplitudes de mouvement 

Dans le cas de la mobilité articulaire de l’épaule, ce sont essentiellement les forces 

internes passives causées par l’étirement et la contraction des muscles au cours du 

mouvement qui limitent l’amplitude de celle-ci58. À ceci s’ajoute le rôle de la capsule et des 

ligaments196 et les contacts os-os comme entre le tubercule majeur de l’humérus et 

l’acromion197. La mesure de l’amplitude de mouvement rend compte de cette biomécanique 

musculaire. Le processus inverse pourrait être une approche intéressante pour contraindre 

l’amplitude articulaire non pas en fonction de la limite permise réellement, mais en fonction 

d’un critère musculaire de sécurité si son étirement peut causer une blessure ou d’efficacité 

si son étirement rend la création de force par le muscle presque impossible. La mobilité 

serait ainsi simulée en fonction de la biomécanique musculaire ou articulaire.  

Les modèles musculo-squelettiques sont les seuls outils non invasifs qui permettent 

l’estimation de ces forces au cours du mouvement. Ces modèles accessibles au sein de 



 

  36 

différents logiciels, comme Anybody198, Sim or Opensim199, reproduisent la géométrie 

osseuse, les longueurs et variations de longueurs musculaires au cours du mouvement. La 

connaissance d’un étirement maximal des muscles ou d’une force limite supportée par les 

tendons permettrait ainsi de déterminer les limites d’amplitude physiologiques ou 

sécuritaires du mouvement. Actuellement, il paraît encore difficile d’identifier quels muscles 

ou groupes de muscle limitent réellement l’amplitude articulaire en raison de la grande 

redondance des muscles et des nombreuses interactions de ceux–ci par rapport à plusieurs 

articulations et axes de rotation200. Par contre, il semble plus facile de déterminer les 

configurations articulaires sécuritaires passives spécifiques à la coiffe des, puisque les 

muscles qui la composent ne traversent qu’une articulation. De plus, la simulation musculo-

squelettique présente l’avantage de pouvoir tester l’effet du type et de taille des déchirures 

sur la mobilité sécuritaire de façon contrôlée. Ainsi, une méthode inverses basée sur la 

simulation musculo-squelettique sera utilisée dans cette thèse pour analyser les mobilités 

articulaires sécuritaires dans les cas de déchirures de la coiffe des rotateurs. 

 

Quel que soit l’outil de mesure du mouvement utilisé, les données ne sont pas directement 

exploitables. Pour les rendre exploitable il faut également que la méthode de calculs utilisée 

pour la description numérique de la mobilité permette la meilleure interprétation des 

données. Le choix des outils de calculs numériques associés à la mesure de la cinématique 3D 

sont donc également un point qu’il est nécessaire d’approfondir. 

2.2 Formalismes de calcul numériques pour la cinématique 3D 

Pour exprimer la rotation d’un segment dans l’espace, les études utilisent aussi bien les 

séquences d’angles autour d’axes fixes (peu utilisées) ou mobiles64, les matrices de 

rotation201, les quaternions145 ou les axes hélicoïdaux202,203. La matrice de rotation avec ses 

neuf éléments et six contraintes pour décrire une rotation de trois degrés de liberté, 

constitue la base de la plupart des calculs, mais ne fournit pas directement de mesures 

interprétables d’amplitudes articulaires. Bien que les angles de Cardan ou d’Euler soient les 

plus utilisés et que l’utilisation d’axes hélicoïdaux suscite un intérêt croissant dans le 
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domaine, les avantages et les limites de chacune de ces méthodes ne sont pas toujours bien 

identifiés. Cette identification fera l’objet de cette section de la revue de littérature. Plusieurs 

aspects sont importants afin de choisir entre ces méthodes celle qui permettra la meilleure 

interprétation des données. Premièrement, il faut que les mesures soient transformées en 

données facilement compréhensibles, univoques et exemptes d’anomalies. Dans le même 

temps, pour faciliter l’interprétation des données d’un point de vue statistique, il est 

également important que la méthode de calcul limite les erreurs que ce soit par 

l’amplification du bruit des mesures cinématiques due au besoin de nombreuses étapes de 

calculs ou par de nouvelles sources d’imprécision telles que le blocage de Cardan. Dans 

certains cas également, la complexité ou le coût des calculs à réaliser doivent être 

considérés. Finalement, un compromis entre ces aspects est nécessaire et doit être basé sur 

le contexte de leur utilisation. 

2.2.1 Définition des formalismes pour représenter la mobilité de l’épaule 

2.2.1.1 Angles de Cardan ou d’Euler 

Les angles d’Euler ou de Cardan représentent l’orientation d’un solide par une série de 

trois rotations autours d’axes. Dans le cas d’une articulation comme il est d’intérêt pour cette 

thèse, la première rotation correspond à un axe du segment proximal, la deuxième rotation 

se produit autour d’un axe flottant, et la dernière autour d’un axe du segment distal. Le 

lecteur peut se référer à Eberly (2008)201 pour plus de détails. Les angles de Cardan, 

fréquemment utilisés, décrivent trois rotations autour de trois axes différents, tandis que les 

angles d’Euler recommandés en particulier pour calculer l’orientation du bras font appel au 

même axe lors de la première et de la dernière rotation (Figure 9)64. Toutefois de par la 1ère 

et 2ème rotation, le premier et le troisième axe ne sont pas alignés. Les rotations autour de 

chacun des axes pris individuellement correspondent aux mouvements fonctionnels de 

l’articulation, c'est-à-dire la flexion/extension, l’abduction/abduction et la rotation axiale 

interne/externe pour l’épaule. Les amplitudes articulaires autour de chacun de ces axes de 

rotation correspondent aux mesures les plus fréquentes de la mobilité articulaire35-37. 
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L’espace articulaire défini par la combinaison de ces trois amplitudes est la première 

méthode proposée pour définir la mobilité tridimensionnelle de l’épaule (Figure 10a)44. 

Toutefois, les interactions entre les angles de la séquence ne sont alors pas prises en compte. 

D’autres études ont essayé de considérer ces interactions à partir des mesures angulaires. 

Une méthode alternative repose sur l’utilisation de cônes sinusoïdaux pour décrire 

l’interaction entre deux angles articulaires de l’épaule (Figure 10b)47,204. Cette méthode 

permet de décrire l’interaction seulement entre deux degrés de liberté sur les trois. La seule 

solution pour considérer l’ensemble des interactions est de ne jamais dissocier la mesure des 

trois angles de rotation qui définissent la configuration de l’articulation. Chaque position 

correspond à une combinaison de trois valeurs d’angles qui peuvent devenir des 

coordonnées dans un espace angulaires. Dans un espace angulaire cubique - à l’image des 

diagrammes angle-angle205,206 en 3D - chaque point représente une orientation et, le volume 

englobant l’ensemble des points représente l’amplitude articulaire. La surface de contour de 

ce volume représente les limites articulaires. 

 

 

Figure 9 : Représentation des séquences d’angles de Cardan XY’Z’’(a) ou d’Euler ZY’Z’’(b). 
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2.2.1.2 Quaternions et axes hélicoïdaux 

À l’inverse des angles de Cardan ou d’Euler, les quaternions et axes hélicoïdaux 

définissent la rotation autour d’un axe unique associé à un seul angle de rotation. Le 

quaternion p est un quadrivecteur (c-à-d. un vecteur de quatre éléments) souvent 

décomposé en un scalaire et un vecteur, dont l'axe et l'angle de la rotation peuvent 

facilement être extraits207. Deux différences importantes existent entre ces deux méthodes. 

La première est qu’à l’image d’une séquence d’angle ou une matrice de rotation, un 

quaternion indique une orientation, tandis qu’un axe hélicoïdal définit un déplacement entre 

deux orientations202. La seconde repose dans l’inclusion d’une translation le long de l’axe 

hélicoïdal tandis que le quaternion considère une rotation pure. De ce fait, les axes 

hélicoïdaux pourraient se révéler intéressants pour définir la mobilité d’une articulation 

permettant à la fois des rotations accompagnées d’une translation, comme l’articulation 

gléno-humérale. Toutefois selon leur définition, les mesures d’amplitude articulaires qui 

pourraient être obtenues par ce formalisme devraient toujours être exprimées par rapport à 

une orientation de référence, ce qui rendrait difficile une interprétation globale de la 

mobilité de l’épaule en prenant en compte des interactions entre l’ensemble des amplitudes 

mesurées. Pour cela, les quaternions ont été jusqu’à présent la seule méthode utilisée pour 

décrire les limites articulaires tridimensionnelles de l’épaule sans dissocier les degrés de 

liberté (Figure 10c)145. La représentation de l’espace articulaire par ce formalisme correspond 

à une sphère de rayon unitaire dont la surface est variable. En effet, le quaternion est utilisé 

pour de décrire chaque orientation par un vecteur unitaire qui définit un point de la sphère 

ainsi qu’un angle de rotation qui définit la variation de rayon. 
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Figure 10: Représentations des limites articulaires basées (a) sur des coordonnées angulaires 

indépendantes44, (b) sur l’interaction entre deux degrés de liberté par la méthode des cônes 

sinusoïdaux47, ou (c) sur des coordonnées tridimensionnelles définies par des quaternions145. 

 

2.2.2 Avantages et limites des différents formalismes 

L’axe et l’angle de rotation sont dissociés dans un quaternion207, alors que pour l’axe 

hélicoïdal la rotation s’effectue le long d’un axe. D’une manière générale, le couple axe-angle 

semble faciliter autant la compréhension de la rotation effectuée que le calcul de celle-ci. En 

effet, il n'est pas toujours intuitif de savoir comment interagissent plusieurs rotations 

successives autour d'axes mobiles207,208. Pour la combinaison de plusieurs rotations, les 

angles d'Euler ou de Cardan nécessitent le passage par une matrice de rotation globale dans 

laquelle les angles et les axes de rotation ne sont plus apparents tandis qu’il est possible de 

combiner les quaternions sans changer de forme. En outre, le principal avantage des 

quaternions et de l’axe hélicoïdal est de donner un résultat unique, alors que les séquences 

d’angles peuvent donner un nombre de résultats infini, non seulement à cause de l’ambiguïté 

des angles mais aussi parce qu’il existe des séquences d’angles autour de nombreuses 

combinaisons d’axes possibles209. Des mesures doivent donc être bornées pour éviter les 

sauts de π ou de 2π causés par cette redondance et garantir la continuité des mesures. Et 

une seule séquence d’axes doit être choisie au début de l’étude. 

Malgré ces difficultés numériques, la raison principale pour laquelle les angles de 

Cardan ou d’Euler sont souvent préférés aux autres méthodes est due à leur transparence 



 

  41 

anatomique. En effet, pour l’analyse de la cinématique articulaire, l’utilisation de séquences 

d’angles fonctionnelles correspond à une décomposition du mouvement autour des axes 

anatomiques de chaque articulation. À l’inverse, l’axe de rotation du quaternion ou de l’axe 

hélicoïdal est variable au cours du mouvement. Lors de mouvements de grande amplitude 

permis par l’épaule, cet axe peut être très loin des axes anatomiques. Ces deux formalismes 

ne permettent donc pas de faire le lien avec la rotation fonctionnelle d’un segment au sens 

anatomique du terme. Toutefois, il y existe des nuances entre les axes anatomiques 

mathématiques et l’anatomie fonctionnelle. En effet, la définition des axes de rotations est 

basée sur des marqueurs anatomiques proposés pour les standardiser en rapport avec les 

rotations fonctionnelles64. Toutefois, pour faciliter les calculs, ces axes doivent décrire un 

repère orthonormé direct. Ainsi, l’axe principal qui définit la rotation axiale de ce repère est 

généralement aligné avec l’axe longitudinal du segment passant par les centres articulaires 

proximal et distal. Un second axe orthogonal au plan formé par le premier axe et l’axe de 

flexion de l’articulation distale définit l’axe d’abduction. Enfin, l’axe correspondant à la 

flexion est recalculé pour être orthogonal au deux précédent. Il apparaît alors un premier 

décalage entre l’axe de flexion anatomique et celui du repère calculé. En plus de cela, le 

repère entier est parfois réorienté de façon à ce que tous les repères soient alignés ensemble 

dans une position de référence182. Cette décomposition permet une plus grande facilité 

d’interprétation des résultats pour les cliniciens, en particulier pour connaître l’orientation 

des segments les uns par rapport aux autres. 

Si les angles de Cardan ou d’Euler sont préférés pour leur facilité d’interprétation, la 

principale limite de leur utilisation est le phénomène de blocage de Cardan. Il se produit 

lorsque le premier et le troisième axe de rotation sont quasi-alignés. Il y a à la fois perte d’un 

degré de liberté et il est impossible de déterminer autour duquel (premier ou troisième) axe 

se produit la rotation. Dans des calculs d’optimisation, ceci conduit à de l’instabilité 

numérique jusqu’à la non convergence de l’algorithme à cause d’une matrice Jacobienne 

singulière. À cause de ce phénomène de blocage, l’utilisation des angles de Cardan ou d’Euler 

nécessite qu’une attention particulière soit portée au choix de la séquence des angles de 

rotations. Ce choix détermine l’espace de mouvement affecté par le blocage de Cardan210, et 
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doit donc prendre en compte le type de mouvement réalisé211. Il semblerait qu’en utilisant 

les angles d’Euler, et donc deux fois le même axe de rotation, la mobilité réelle de 

l’articulation soit sous-représentée 212. Ainsi pour la plupart des articulations du corps 

humain, une séquence d’angles de Cardan xyz est suggérée64,213. Concernant l’épaule, on 

retrouve notamment les séquences XYZ et YXZ dans certaines études et modèles 

cliniques44,214. Toutefois, le blocage de Cardan de ces séquences d’angles est situé dans une 

zone fonctionnelle importante210. Une séquence d’Euler zyz permettant d’éloigner le blocage 

de Cardan de cette zone est donc recommandée64. Toutefois cette séquence crée 

artificiellement une interaction entre le premier et le troisième angle de rotation qui sont 

calculés autour du même axe. Pour éviter cette interférence numérique avec les interactions 

réelle de l’articulation, nous utiliserons dans cette thèse une séquence zyzz, dans laquelle 

une correction du première angle est effectuée pour calculer la rotation totale du dernière 

angle182. Les calculs effectués pour extraire les angles selon les différentes séquences d’angle 

sont présentés en Annexe (page a). 

En fonction de la fréquence d’acquisition, les résultats peuvent avoir à être interpolés 

afin d’obtenir une cinématique plus lisse et continue. Pour cette interpolation, les angles 

doivent être traités séparément sans prendre en compte leur interdépendance. Cette 

démarche augmente à la fois la complexité des calculs ainsi que le risque d'augmenter 

l'erreur totale 207. Ce problème peut être évité en utilisant une fréquence d’acquisition plus 

élevée pour éviter l’interpolation si l’on utilise des angles.  

 

Dans les études où l’optimisation de la cinématique de l’épaule est centrale, la 

définition de sa mobilité sous forme de quaternions est sans doute la plus efficace. Leur 

grande limitation reste toutefois pour l’interprétation des mesures. Pour la plupart des 

enjeux identifiés précédemment, il semble donc que les angles de Cardan ou d’Euler soient 

plus commodes et suffisamment fiables à condition d’utiliser une séquence adaptée. Pour 

cela, il est important de considérer le type de mouvements étudiés. Pour l’obtention de 

mesures représentatives de la mobilité de l’épaule, l’identification des mouvements à 
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réaliser n’est pas encore très claire. Le choix de protocoles est une autre question qui se pose 

face à la diversité des propositions dans la littérature. 

2.3 Protocoles expérimentaux pour l’évaluation de la mobilité articulaire de l’épaule 

Comme l’ont montré les études sur le rythme scapulo-huméral, la mobilité du 

complexe de l’épaule peut varier en fonction des caractéristiques du mouvement, mais aussi 

en fonction des sujets et populations étudiés. Nous allons donc voir comment ces différentes 

variables sont prises en compte dans la littérature. 

2.3.1 Mouvements fonctionnels ou de gestes de la vie quotidienne 

2.3.1.1 Amplitudes articulaires bidimensionnels 

La première façon, la plus simple de caractériser la mobilité d’une articulation, est de 

mesurer individuellement les amplitudes articulaires bidimensionnels selon chaque axe de 

rotation ou de translation de l’articulation. L’amplitude de l’épaule se résume souvent à une 

abduction, une flexion, une rotation interne et une rotation externe maximales44. Des 

élévations dans le plan de la scapula ou des flexions horizontales sont également 

effectuées215. Les rotations internes et externes sont réalisées avec le bras le long du corps, 

en flexion à 90° ou en abduction à 90°162,216. Ces mouvements sont proposés dans la plupart 

des études cliniques pour l’évaluation de l’amplitude articulaire maximale afin de pouvoir 

facilement comparer les valeurs entre elles37. Ils sont également proposés dans les 

protocoles de rééducation fonctionnelle de l’épaule pour lesquels le but est de permettre la 

récupération de la mobilité du mouvement 35-37. Dans l’ensemble de ces études, les 

différences entre les amplitudes de rotation axiale dans différentes positions ou entre les 

amplitudes d’élévation dans différents plans démontrent qu’il existe des relations entre les 

différents axes de mouvement. Les mesures isolées ne permettent donc pas de tenir compte 

de ces relations et ne reflètent pas non plus la mobilité de l’épaule au cours de mouvements 

réels qui combinent les rotations autour de plusieurs axes. 
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2.3.1.2 Espaces de mouvement 

Des études cliniques proposent d’évaluer la mobilité articulaire de l’épaule à l’aide de 

tâches de la vie quotidienne que les patients sont capables de réaliser162,217. On retrouve des 

gestes comme se peigner, s’habiller, mettre un objet dans la poche arrière de son pantalon, 

ouvrir un pot de confiture. Ces mesures représentent une mobilité réduite par rapport à 

l’espace maximal, mais qui est suffisante pour retrouver un mode vie autonome162. D’autres 

études ont tenté de caractériser l’espace englobant l’ensemble des positions atteintes lors de 

ces mouvements appelés espace de travail ou espace accessible44,218. Ce type de démarche 

est particulièrement utilisé en ergonomie, en robotique ou en réalité virtuelle pour lesquels 

les modèles cinématiques sont utilisés pour générer des mouvements réalistes44,219. Ils 

montrent ainsi que les amplitudes de mouvements atteintes au cours de gestes particuliers 

sont différentes et parfois plus importantes que les amplitudes fonctionnelles de rotations 

autour des axes anatomiques isolés de l’articulation (Tableau 6)162,220. Ces variations mettent 

en évidence des interactions entre les amplitudes de plusieurs axes de mouvement 

fonctionnels ou degrés de liberté au cours du mouvement. 

 

Tableau 6 : Amplitudes articulaires pour les taches de la vie quotidienne comparées aux 

amplitudes articulaires fonctionnelles. 

Articulation Mouvement Tâches de la vie 

quotidienne162,220 

Mouvements 

fonctionnels58,220 

  min [°] max [°] min [°] max[°] 

Scapula-thoracique Élévation-Abaissement -3 50 -3 67 

Thoraco-humérale xyz Flexion-Extension -121 46 -60 170 

Abduction-Adduction -129 116 0 180 

Rotation externe- interne  -102 59 -70 90 

Thoraco-humérale zyz Plan d’élévation -90 177 -80 115 

Élévation 7 148 20 125 

Rotation extern- interne -100 142 -95 100 
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Les paramètres des mouvements, tels que la vitesse, la charge, le niveau d’activation 

musculaire, etc. peuvent affecter la mobilité de l’épaule. Dans le cas de protocoles ne 

reproduisant pas directement le mouvement étudié, il est important de prendre en compte 

les caractéristiques de ce mouvement dans la définition du protocole. 

2.3.2 Caractéristiques du mouvement 

La mobilité est affectée selon l’activité musculaire active ou passive216,221. Puisque la 

stabilité du complexe de l’épaule est principalement assurée par les muscles, le niveau 

d’activité des muscles est le premier facteur qui influe sur la mobilité de l’épaule. La plus 

grosse différence de mobilité apparaît logiquement entre les amplitudes actives et passives. 

Des différences significatives d’amplitudes maximales sont observées au niveau de 

l’articulation thoraco-humérale216. Puisque les trapèzes ont un rôle majeur dans la 

stabilisation de la scapula, des différences importantes sont observées entre les amplitudes 

scapulo-humérales actives et passives222. Pour la rééducation, des protocoles de 

mouvements passifs sont souvent suggérés pour éviter des contraintes trop importantes 

133,223. Le reste du temps, ce sont surtout des mouvements actifs semblables à ceux de la vie 

courante, dans le travail ou dans le sport, qui sont étudiés. La définition des mobilités active 

et passive sera donc proposée dans cette thèse en fonction des applications sportive et 

clinique visées. 

Par ailleurs, la vitesse du mouvement 224,225, ou la charge portée 83 influencent le 

rythme scapulo-huméral. Ces facteurs jouent d’ailleurs sur l’activité et la force exercée par 

les muscles. Ils risquent supposément d’affecter la cinématique de la scapula, et 

conséquemment, l’amplitude des articulations de l’épaule. Ils doivent alors être considérés 

comme autant de variables à contrôler lors de la mesure de l’amplitude articulaire de 

l’épaule. De plus, leur valeur doit idéalement être choisie en cohérence avec le type de 

mouvements pour lesquels ces mesures seront exploitées. Tandis que les charges suggérées 

pour la rééducation restent généralement inférieures à 5% du poids de corps ou 20% de la 
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force maximale volontaire, celles utilisées pour les tâches de manutention ou l’entraînement 

peuvent dépasser 80% voire s’approcher de 100% de la force maximale du sujet226. La prise 

en compte de ces paramètres dans la mesure de mobilité maximale de l’épaule à fin 

d’analyser ce type de mouvement peut alors devenir indispensable. Dans la présente thèse, 

des mesures les plus généralisables possibles seront réalisées sans poids à une vitesse 

naturelle de mouvement. Toutefois, au lieu d’ajuster le protocole de mesure d’amplitude 

articulaire à la vitesse ou à l’utilisation de charges externes, un modèle musculo-squelettique 

peut être utilisé pour ajuster l’amplitude de mobilité en fonction de la charge interne que le 

mouvement produit sur les muscles et tendons. Cette méthode, qui permet de limiter les 

risques liées aux paramètres du mouvement, sera utilisée pour l’étude de sujets 

pathologiques (chapitre 4). 

Les caractéristiques du mouvement étudiées ne sont peut-être pas aussi importantes 

dans l’analyse de la mobilité, que les caractéristiques des sujets qui l’effectuent. Comme 

nous l’avons vu précédemment, les enjeux de la mesure de la mobilité de l’épaule sont 

fortement associés aux populations visées. 

2.3.3 Les populations 

Nous avons vu (Section 2.1) que les problématiques associées à la caractérisation de la 

mobilité de l’épaule peuvent toucher une vaste population. Parmi elle l’âge, le genre, le type 

d’activité pratiqué et la présence de pathologies sont les principaux paramètres pouvant 

affecter la mobilité de l’épaule. 

Tout d’abord, l’augmentation de l’âge est connue pour réduire la mobilité articulaire. 

Ainsi une forte réduction de l’amplitude en rotation axiale du bras de -57° à 50° a été trouvée 

chez des personnes plus âgées contre -116° à 62° chez des sujets plus jeunes222. Il est donc 

important de choisir une population homogène en âge. Les femmes sont aussi connues pour 

être plus flexibles que les hommes216,227. La différence est encore plus importante pour la 

mobilité passive216. 
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L’activité sportive ou professionnelle influence également la mobilité de l’épaule. Tout 

d’abord, la pratique de certains sports peut causer des adaptations en fonction des 

amplitudes de mouvement sollicitées durant des gestes d’amplitude et de vitesse 

maximales118. Tandis que la plupart des sports qui mobilisent le bras au-dessus de la tête 

causent un décalage de la rotation axiale vers l’extérieur (Tableau 7 : Amplitude moyenne de 

rotation interne-externe du bras chez des athlètes de différentes pratiques 

sportives.Tableau 7). La gymnastique est également associée à une augmentation de 

l’amplitude de +17° en flexion sagittale et +6° en flexion horizontale215,228. La latéralité 

influence aussi la mobilité, les sujets sont en général plus flexibles du côté dominant118. 

 

Tableau 7 : Amplitude moyenne de rotation interne-externe du bras chez des athlètes de 

différentes pratiques sportives. 

 Rotation interne [°] Rotation externe [°] 

Handball 229,230 45 -150 

Volleyball100 35 -100 

Baseball231 33 -111 

Soccer231 45 -94 

 

Finalement, les pathologies ou les opérations avec ou sans pose de prothèse peuvent 

influencer l’amplitude articulaire. Dans ce cas, le type de blessure, sa sévérité, ou le type 

d’intervention réalisée peuvent influencer la mobilité222.  

Compte tenu de toutes ces différences, et parfois de leur importance, on comprend 

qu’il est nécessaire dans les études de cibler la population étudiée. Concernant les mesures 

de la mobilité articulaire de référence, il est donc primordial de les personnaliser aux sujets 

de l’étude. Pour cela, soit des valeurs pour chacune des populations doivent être fournies216, 

soit des moyens d’obtenir des valeurs personnalisées sont nécessaires. C’est cette dernière 

option qui sera choisie dans cette thèse. 
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À travers les différentes méthodes qui permettent d’appréhender la mobilité articulaire 

de l’épaule, il apparaît que ce qu’il faut prendre en considération en premier lieu pour choisir 

les outils appropriés sont les caractéristiques de la population étudiée qui définissent les 

spécificités de la mobilité à considérer et l’utilisation qu’il est possible d’en faire. En 

particulier, les patients souffrant déjà de déchirures de la coiffe des rotateurs dont on veut 

éviter une re-déchirure, et les sportifs et les manutentionnaires dont on veut améliorer la 

performance sont des populations intéressantes dans le cadre de l’étude de la mobilité de 

l’épaule. D’une manière générale, les systèmes optoélectroniques couplés à une chaîne 

cinématique adaptée au membre supérieur permettent des mesures précises. De plus, ils 

sont appropriés à l’analyse de la plupart des mouvements, y compris ceux de grande 

amplitude. Toutefois, les protocoles actuels utilisés pour la mesure de l’amplitude de l’épaule 

semblent en revanche insuffisants pour caractériser la fonctionnalité complète du complexe 

articulaire. La définition d’un nouveau protocole fera partie des objectifs de cette thèse. Dans 

ce cadre, les angles de Cardan ou d’Euler restent le formalisme mathématique recommandé 

pour l’interprétation des mouvements. Finalement, dans les cas pathologiques les mesures 

d’amplitudes articulaires maximales qu’elles soient actives ou passives peuvent s’avérer 

risquées et le développement d’une méthode de mesure à l’aide de la simulation musculo-

squelettique semble  une alternative prometteuse et fera également partie des objectifs.  

 

3 Objectifs 

Dans l’optique de développer des méthodes et outils pour caractériser la mobilité 

complète et complexe de l’épaule, les objectifs spécifiques sont liés à la mesure, la 

modélisation et la normalisation ou la personnalisation de l’espace articulaire. 

Le premier objectif est de proposer un protocole qui sollicite les interactions entre les 

amplitudes articulaires des degrés de liberté d’une même articulation ou d’un ensemble 

d’articulations. Il est attendu que les séries de mouvements reposant sur des combinaisons 

organisées selon les trois axes de rotation de l’articulation aident à décrire de façon plus 
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complète l’espace articulaire global que des essais aléatoire visant à décrire le même espace. 

De surcroit, une différence de la mobilité articulaire totale est attendue en fonction de la 

configuration du coude pendant les mesures compte tenu des muscles232 et coordinations233 

que cette articulation partage avec l’épaule. Au sein de ce premier objectif, une chaine 

cinématique, telle que décrite dans la revue de littérature, sera implémentée et son effet sur 

la justesse de l’estimation de la mobilité sera évaluée au moyen de tiges intracorticales. 

 

Le deuxième objectif consiste à développer une représentation simple de l’amplitude 

tridimensionnelle d’une articulation ou pseudo-articulation sphérique qui illustre les 

interactions entre ses degrés de liberté. Avec les relations non-linéaires d’étirement 

musculaire des muscles du complexe scapulaire selon chaque degré de liberté77, il est 

attendu que cette amplitude ne puisse pas être approchée par un modèle mathématique 

simple mais par une enveloppe non-convexe propre à chaque sujet. Cette représentation 

devra conduire à un score global de mobilité. Nous faisons l’hypothèse que ce score sera 

affecté par des pahologies de la coiffe des rotateurs. 

 

Le troisième objectif est de proposer une amplitude moyenne issue d’une population 

d’adultes sains. Ce troisième objectif repose sur l’hypothèse que la mobilité mesurée au sein 

de la population normale est variable, du fait des nombreux facteurs inter-individuels qui 

peuvent l’affecter119,216. Ainsi un coefficient de variabilité de 20% cumulé par l’ensemble de 

ces facteurs est attendu. La mobilité normalisée devra également conduire à un score de 

mobilité égal à la moyenne des scores de mobilité individuels. 

 

Le quatrième objectif est de proposer une formulation de contraintes articulaires pour 

la synthèse optimale de mouvements qui tiennent compte des interactions entre les degrés 

de liberté pour l’estimation des amplitudes de mouvement afin de stimuler des mouvements 

réalistes. Étant donné que les solutions optimales du geste étudié passent par des 



 

  50 

amplitudes articulaires quasi-maximales ou maximales54, il est attendu que l’implémentation 

de la prise en compte des interactions améliore le réalisme d’au moins 50% des solutions. De 

plus, un des enjeux qui sera considéré pour l’optimisation dynamique est l’augmentation du 

temps de calcul de la contrainte. De ce fait, la méthode choisie ne devrait pas augmenter le 

temps de calcul de plus de 10% 234. 

 

À l’inverse des approches cinématiques du premier objectif, le cinquième objectif vise 

l’estimation par la simulation musculo-squelettique d’amplitudes tridimensionnelles 

sécuritaires de l’épaule pour des patients ayant subi une réparation chirurgicale de la coiffe 

des rotateurs. Cette approche est dite inverse comme l’amplitude de mouvement n’est pas 

mesurée mais simulée en imposant des contraintes musculaires maximales. Nous faisons 

l’hypothèse que ces amplitudes vont varier selon les caractéristiques de la blessure. En 

particulier, l’augmentation de la taille de la déchirure106,107 ou du nombre de muscles 

blessés103-105 devrait réduire la mobilité sécuritaire maximale. 

 

Le sixième objectif consiste à identifier parmi des exercices passifs de réadaptation, 

ceux qui ne sont pas risqués à partir des volumes sécuritaires définis précédemment. Il est 

supposé que certains de ces exercices tels que les flexions du bras sans consigne particulière 

concernant l’angle d’élévation ni la rotation du bras peuvent causer des contraintes pouvant 

causer la re-déchirure et participer au taux important d’échecs des réparations 

chirurgicales109-112. 
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CHAPITRE 2 : MESURE ET DESCRIPTION D’UN ESPACE ARTICULAIRE 

TRIDIMENSIONNEL COMPLEXE DE L’ÉPAULE  
 

Ce chapitre se présente sous la forme d’un article précédé du détail des contributions 

des co-auteurs. À la suite de l’article, des résultats complémentaires issus d’un compte rendu 

de conférence seront présentés pour répondre à une question qui est posée à la fin de 

l’article. Comme nous l’avons établi dans le chapitre 1, la principale limite des méthodes 

actuelles de mesure de l’amplitude articulaire est de considérer individuellement les 

amplitudes de chaque degré de liberté de l’articulation alors qu’ils interagissent au sein 

d’une même articulation et donc. L’objectif général de ce chapitre est de proposer une 

nouvelle méthode et des mesures qui décrivent une amplitude articulaire tridimensionnelle 

qui tient compte des interactions qui existent entre les degrés de liberté. 

 

ARTICLE 1  

MEASUREMENT AND DESCRIPTION OF THREE-DIMENSIONAL SHOULDER 

RANGE OF MOTION WITH DEGREES OF FREEDOM INTERACTIONS.  

Diane Haering, Maxime Raison, Mickaël Begon, 2014. 

Journal of Biomechanical Engineering (ASME); 136(8):084502-084502-6. 

 

1 Contributions des co-auteurs 

Cet article a été coécrit par Diane Haering, Maxime Raison, et Mickaël Begon. L’idée 

originale de cette recherche revient à Mickaël Begon. La collecte et le traitement des 

données ont été réalisés principalement par Diane Haering. La méthode a été développée 

par Diane Haering. La rédaction de toutes les sections de l’article a été faite par Diane 

Haering, puis Mickaël Begon, et Maxime Raison ont effectué plusieurs révisions de l’article où 

ils ont fait part de leurs critiques et ont proposé des ajustements à la méthode. 
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2 Introduction 

Shoulder range of motion (RoM) is a common indicator of shoulder function 

characterized by large mobility due to multiple joints, low bony congruency and soft tissue 

function. In the shoulder, this mobility is mainly assured and limited by surrounding 

muscles196. They consequently share it between all joints they cross and corresponding 

degrees of freedom configuration. For example, a shift of the range of arm axial rotation 

towards external rotation is observed as the arm is moved into a more anterior plane of 

elevation235. Current methods to measure shoulder RoM lack considering consequent DoFs 

interactions. 

Beyond functional evaluation, shoulder RoM can help simulation or animation of upper 

limb movements to resolve DoF redundancies problems leading sometimes to non-

physiological solutions236-238. DoF interaction displays an obvious three-dimensional (3D) 

nature that Euler or Cardan angle sequences do not account for. Yet, attempts to define 3D 

shoulder RoM are rare and still rely on planar measurements during which one DoF varies at 

a time44. These independent joint limits implemented in current models on each DoF joint 

miss reproducing physiological interaction. Therefore, forward and inverse kinematics 

algorithms would benefit from physiologically interacting joint limits to ensure realistic 

kinematics47. 

Goniometers, the most common tools in clinical or sports environments, can neither be 

used for 3D nor for dynamic analyses155. According to the American Academy of Orthopaedic 

Surgeons, electromagnetic tracking system gave the “best available data for anatomic 

shoulder RoM” of normal shoulder motion162. However, electromagnetic systems are limited 

for elevation angles higher than 120°39 and arm axial rotation170. Optical measurement is 

expected to increase the angular accuracy. Specifically, a redundant marker set coupled with 

least square optimization algorithm and kinematic chain model has shown to reduce skin 

movement artifacts42. Motion capture has already been used to track dynamic shoulder RoM 
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but no extensive data are available. While measurement techniques exist, complementary 

model and protocol must be developed to account for DoF interactions. 

First, such a protocol requires a series of movements able to describe all feasible 

shoulder joint 3D poses, not identified yet. Then, individual factors, such as gender and 

age216, or physical activities119, can influence shoulder RoM in terms of amplitude and DoFs 

interaction. Since a 3D continuous RoM cannot be averaged, a normative method should also 

be developed. Finally, the usual way to represent interactions between two joint angle-time-

histories is the angle-angle diagram205,206. Extrapolation of this approach to a 3D angle-angle-

angle diagram seems promising to describe DoF interaction throughout shoulder RoM. 

The main objective of this study was to provide an experimental method for measuring 

and analyzing shoulder 3D RoM including DoF interactions. The series of movements should 

describe the largest number of possible shoulder postures and be suited for any population. 

Subsequently, a ready-to-use set of data based on healthy population will be provided. 

 

3 Methods 

3.1 Experiments 

Eight male and eight female adults (24±4 years, 69±11 kg, 171±10 cm) were tested on 

their right dominant shoulder after giving informed consent approved by the local University 

ethics committee. None had history of shoulder dysfunction. Forty-five reflective skin 

markers were placed according to the kinematic models of Jackson et al.182 and Fohanno et 

al.49 for the shoulder and elbow, respectively. Markers trajectories were captured by motion 

capture 18 cameras @150 Hz (VICON T20S & T40S, Oxford, UK).  

Each participant performed six setup trials engaging each joint DoF49,239, and three 

series of maximal amplitude active arm movements. During first series (termed as elevations, 

Figure 11a), subjects were asked to reach maximal elevation in seven planes of elevation, 

with the arm successively held in maximal internal, maximal external, and neutral rotation. 
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The second series (termed as rotations, Figure 11b) consisted in maximal arm elevations in 

the same seven planes of elevation with maximum internal and external rotations every 30° 

of elevation. The third series (termed as random) was composed of two random trials of free 

arm movements with the instruction to fill the largest volume in the air while varying hand 

orientation. For kinematical analysis, a fourth series (termed as overall) was defined as the 

combination of elevation and rotation series. 

 

Figure 11: Description of arm movement series relatively to the thorax with the arm reference 

frame and the corresponding axes of rotation. a. “Elevation” series. b. “Rotation” series. The 

seven vertical planes of elevation are seen from above. The maximal external, neutral and 

maximal internal rotations of the arm are represented during elevation. “Plateau” indicates 

that elevation is stopped at 30°, 60°, 90°, 120°, 150°, and maximal elevation, while a maximal 

external-internal rotation is performed. Notes: For clarity, the arm is represented with 

extended elbow during internal-external rotations, however in the reality the elbow was bent 

at about 90°. The addition sign indicates that each combination of the right hand side is 

performed in all seven vertical planes of elevation. 
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3.2 Kinematical analysis 

An improved version of Jackson’s shoulder model182 was created using bony landmarks 

and joint coordinate systems recommended by the ISB64 plus forward kinematics based on 

generalized coordinates preventing joint dislocation. Lower-arm was added to correct soft 

tissue artifacts affecting arm axial rotation170. Then, the model was calibrated to the 

participants using six setup trials for functionally locating shoulder centers and elbow axes of 

rotation185,240. Joints angle time-histories were estimated using inverse kinematics241 from 

the recorded marker trajectories. 

Our method focused on a unique thoracohumeral shoulder joint to encompass multiple 

joint interactions. Following ISB recommendation, humerus orientation (Figure 11) relative to 

the thorax was described by the Euler angles extracted from rotation sequence: 

𝑅𝑦(ψ)𝑅𝑥(θ)𝑅𝑦(−ψ + φ)– i.e. successively plane of elevation, elevation, and axial rotation 

64. Final axial rotation breakdown between subtraction of initial plane of elevation angle -ψ 

and subsequently corrected angle accounting for total axial rotation φ is expected to avoid 

superficial DoF interaction. 

To treat the three DoF time-histories together, a representation based on 3D angle(ψ)-

angle(θ)-angle(φ) diagram was proposed. Each arm pose was represented by a point in the 

3D angular space (Figure 12a). Then, a non-convex hull encompassing thoracohumeral poses 

was created to delimit 3D RoM space242. After linking all points by tetrahedrons (Figure 12b), 

a non-convex hull was generated using outward faces (Figure 12c). RoM volume the hull 

delimited was calculated by adding tetrahedron volumes and expressed in cubic degrees 

defined by the angle-angle-angle space. RoM non-convex hulls and volumes were computed 

for each series of movements and each subject. 
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Figure 12: Example of hull construction for the first series of movements (elevations). a. Poses 

during evolution of the movement defined by 3D angles. b. &c. Tetrahedra and non-convex 

hull that encompasses all the poses, respectively. 

 

To test the influence of movement series (n=4), a one-way repeated measures ANOVA 

with Bonferroni post-hoc analysis was applied to the mean of the subject RoM volumes. The 

coefficient of variation of the RoM volumes (i.e. ratio between the standard deviation and 

the mean value) was also computed to investigate inter-individual variability. Since 

numerous inter-subjects variability factors affect shoulder mobility119,216, and 3D hulls cannot 

be directly averaged, a normalization method was proposed. For this purpose, all poses data 

obtained were tested for being inside the RoM of each participant. Then, positions common 

to the maximal number of participants fitting in an average volume hull were filtered. 

A volume comparison was also performed between average RoM volume and literature 

extrapolated data. Differences between RoM spaces occur not only in terms of size; position, 

orientation and shape also vary. Intersecting or excluded space sizes were also calculated to 

quantify shifts, under-and over-estimation between two RoMs. To better interpret DoF 

interaction and compare RoM spaces planes of elevation slices of the RoM space were 

generated. 
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4 Results 

The ANOVA reveals a significant effect of the series of movements on RoM volume 

(F3,45=48.69, p<0.001). Overall and random series give respectively the largest or smallest 

volumes among all series of movements (p<0.01) (Figure 13). In-between, volumes measured 

by elevation and rotation series show smaller difference from each other (p<0.05). Random 

and rotation series seem more influenced by inter-subjects variability displaying larger 

coefficients of variation (31% and 35%) than overall and elevation series (26% and 25%). 

 
Figure 13: Boxplots representing the effects of movement series on maximal shoulder RoM 

volume with paired t-test. The series showing significant differences with each other are 

mentioned after one (p<0.05) or two (p<0.01) asterisks. The red crosses represent outliers. 
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On 2D slices (Figure 14), the range of axial rotation obtained from the random series 

look smaller than other series with plane of elevation superior to 90° or negative. The largest 

internal rotation poses are reached by the elevation series, while rotation series reaches 

most externally rotated poses. Between literature inspired RoM and 3D RoM, the largest 

differences also appear in the range of axial rotation. 

Besides series, Figure 14 shows range of axial rotation varies along the two other 

shoulder DoFs. First, maximal external rotation increases as the plane of elevation becomes 

more external. Second, maximal internal or external rotations are seen respectively at lower 

versus higher elevation. Finally, maximal elevation is reached between adduction and flexion 

planes of elevation, and decreases towards maximal internal and external planes of 

elevation. 

 

Figure 14: Slices of average RoM volume for all series compared to the literature data. 

Subplots indicate the 2D (bi-dimensional) rotation-elevation interaction every 45° of plane of 

elevation. 



 

  59 

 

Thoracohumeral angle(ψ)-angle(θ)-angle(φ) RoMs hulls of all subjects are 

represented in Figure 15a. An average RoM volume of 3.46±0.89 million cubic degrees with a 

variation coefficient of 26% was found. The RoM volume common to 50% of the participants 

(Figure 15b) best matches the mean RoM volume (Tableau 8). As shown by Figure 15, 

individual and average spaces globally fit in both reference spaces inspired by Barnes‘s216 

data and Klopčar‘s model44. In terms of volumes, these spaces intersect respectively with 

80% and 99% of our 3D RoM but corresponding volume overestimations of 66% and 60% are 

found. 

 

 
Figure 15: (a) Individual and (b) average thoracohumeral RoM volumes, represented by 3D 

angle(ψ)-angle(θ)-angle(φ) hulls. Notes: The upper and lower boxes represent the 

thoracohumeral RoM from Klopčar‘s model 44 and Barnes’s data 216 respectively. Vertical lines 

and planes indicate planes I which characteristic anatomical movement are realized.  
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Tableau 8: Size of the common space in million cubic degrees of RoM from 2 (13%) to 16 

(100%) participants. The average volume (n=16) was 3.46. 

Number of  

participants 

Percentage  

of participants 

Common  

volume 

2 13% 5.61 

3 19% 4.97 

4 25% 4.52 

5 31% 4.22 

6 38% 3.97 

7 44% 3.73 

8 50% 3.54 

9 56% 3.34 

10 63% 3.17 

11 69% 2.98 

12 75% 2.82 

13 81% 2.58 

14 88% 2.37 

15 94% 2.15 

16 100% 1.80 

5 Discussion 

The objective was to present a method for assessing shoulder 3D RoM considering DoF 

interactions. First, an experimental protocol is proposed with the series of movements 

tested. Second, average values for a normal population are found on the basis of an existing 

shoulder model182 and proposed in Appendix. The obtained 3D shoulder RoMs are spatially 

represented in Figure 15. 

According to differences observed between series of movements, an organized series 

of movements should be preferred than random trials with succinct instruction. Elevations 
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with extended elbow with several arm rotations (elevation series) in addition to rotations at 

different elevations with bent elbow (rotation series) in five planes of elevation gives the 

largest estimate of possible angle(ψ)-angle(θ)-angle(φ) combinations with small coefficient 

of variation. Furthermore, the test including few trials with precise instruction is fast and 

simple to administrate to anyone. 

Regarding DoF interactions, the complex shape of 3D RoM spaces and variation of 

maximal axial rotation with other two DoFs confirms that shoulder DoF depends on each 

other. Mutual constraints between plane of elevation and axial rotation RoMs seem more 

complex than the simple linear relationships suggested before235. Besides, differences 

between the series highlight an additional interaction of elbow flexion-extension DoF. 

Indeed, the overall series combining rotation and elevation series measures larger volume 

than both series separately because of a shift of axial rotation between the two 

spaces (Figure 14). This could result from of a supplementary flexion-extension DoF at elbow 

between the two series of movements. Anatomically, passive shoulder end range stability is 

assured by capsule and ligament196 and bone to bone contact197. However, during active 

movement muscles play a prevalent role in RoM235. Specifically, the biceps involved in elbow 

flexion and shoulder elevation and internal rotation is a shoulder stabilizer in external 

rotation and abduction above 60°232. With stretched elbow (elevation series), passive biceps 

force added to ligament forces might explain a decreased maximal external rotation 

compared to flexed elbow movement (rotation series). Similarly, the triceps might limit 

internal rotation with flexed elbow (rotation series) or increase arm elevation before soft 

tissue limits are reached. Those possible stabilizing mechanisms provide sufficient external 

rotation at higher elevation to bring humeral and glenoid cartilages in regards243. From 

modeling views, forearm adjunction to the model, may correct arm axial rotation more with 

bent arm42. 

Additional interactions caused by muscles crossing multiple joints of the 

scapulohumeral rhythm are expected in the present thoracohumeral RoM3. Since large errors 

arise from models including the scapulohumeral rhythm especially at higher elevation 



 

  62 

measurement39, sternoclavicular, acromioclavicular and glenohumeral RoMs dissociation 

might lead to overall unrealistic postures47. However, evaluation of specific pathologies 

sometimes requires shoulder elements discrimination. With a model allowing more accurate 

3D scapular kinematic estimates, the present method could also be adapted for 

glenohumeral RoM evaluation. 

Consequently, RoM including all DoF interactions can improve current shoulder models 

by defining more realistic RoM limits. Otherwise, extrapolated simplified RoM spaces44,216 

include up to 99% of the RoM space considering DoF interaction but more than 60% non-

physiological poses. While, the nature of these interactions seems hard to describe 

mathematically, 3D coordinates of the points defining average RoM hull (Appendix) can be 

used directly to characterize continuous limits in 3D shoulder models. Those limits will guide 

forward simulation and optimization of arm movements towards more realistic solutions for 

rehabilitation238, ergonomics236 and sports237- e.g. by testing the obtained solutions for being 

inside the average RoM space. 

In our attempt to normalize 3D RoM, the average space obtained is expected to set 

apart particular positions unreachable by average healthy individuals. Specifically, 

normalization is proposed to attenuate personal factors influencing maximal shoulder RoM. 

For example, the population who participated in this study included males and females, 

inactive or engaged in various physical activities. The observed variation coefficient of 26% 

between individual RoM volumes is coherent with the accumulation of variation coefficients 

of 7% and 14% associated with factors such as gender or sports119,216. Further investigation 

on such factors influence, may be useful to characterize and personalize the DoF interaction 

to specific populations. Yet, healthy population is often used for comparison in shoulder 

function evaluation in 2D244,245. Two-dimensional slices of the average RoM space can be an 

accurate and extensive tool for clinical research to spot impairment or gain of shoulder 

function following injuries, rehabilitation or training. 
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To conclude, an original method for describing shoulder 3D RoM accounting for DoF 

interactions was developed based on non-convex hull encompassing 3D angle poses 

represented in an angle(ψ)-angle(θ)-angle(φ) diagram. The combination of rotations at 

several angles of elevation and elevations in internal, neutral and external rotation is 

suggested for faithful shoulder function evaluation, because this series efficiently evaluates 

large possibilities of spatial combinations of movements. Furthermore, average shoulder 

ROM obtained by this method can serve to improve the existing shoulder models for 

simulation and optimization or as a reference for shoulder function evaluation in clinical 

research (Appendix). 

 

6 Résultats complémentaires 

 

Une des principales limites de l’étude qui vient d’être présentée repose sur 

l’enregistrement du mouvement de marqueurs cutanés. Les mesures que nous avons 

proposées sont donc sujettes aux artéfacts de tissus mous et reposent en particulier sur le 

modèle cinématique utilisé pour reconstruire la cinématique articulaire. L’analyse du 

mouvement couplée à un modèle cinématique et à l’optimisation globale est reconnue 

comme étant une méthode de mesure cinématique précise et robuste. En effet, des erreurs 

maximales de l’ordre de 10° ont été mesurées lors de l’estimation de l’orientation du bras au 

cours de gestes fonctionnels178. Toutefois, les erreurs liées aux artéfacts de tissus mous sont 

particulièrement importantes lors de gestes réalisés à des amplitudes élevées. Ainsi les 

validations des mesures et modèles cinématiques ne prennent pas en compte les 

mouvements d’amplitude maximale. 

Par ailleurs, les techniques permettant de mesurer la cinématique osseuse comme 

l’imagerie médicale, la dissection cadavérique, la simulation virtuelle sont rares et ne 

permettent pas toujours de reproduire le mouvement réel. Seules les tiges intra-corticales le 

permettent. C’est donc cette méthode que nous allons utiliser pour évaluer notre modèle. 
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Néanmoins cette méthode est particulière invasive et les mouvements de grande amplitude 

réalisés sont tout de même restreints par la douleur causée par les tiges qui gênent le 

mouvement des muscles. L’interprétation des résultats ne devra pas négliger ce constat. En 

premier lieu, une courte étude sur l’effet de la modélisation de l’avant-bras sur l’espace de 

mobilité mesuré sera proposée. En second lieu, la comparaison de mesures de grande 

amplitude mesurées à l’aide de marqueurs cutanés et de tiges intra-corticales lors de gestes 

fonctionnels sera proposée en Annexe (à la page c). 

 

Dans l’étude qui vient d’être présentée, nous avons noté une différence dans 

l’amplitude articulaire mesurée entre les séries de mouvements où le bras reste fléchi et 

celles où le bras reste en extension. Deux raisons à cette différence sont suggérées dans la 

discussion. La première est d’ordre anatomique, tandis que la deuxième est liée à la précision 

du modèle. Toutefois s’il est laissé entendre que les deux raisons peuvent participer à cette 

différence, la contribution de chacune n’est pas vérifiée. Le but des résultats 

complémentaires présentés ici est d’apporter des précisions sur la contribution des deux 

facteurs identifiés grâce à l’utilisation de données couplées de marqueurs cutanés et de tiges 

intra-corticales. Ce travail a fait l’objet d’une présentation orale au 39ème congrès de la 

Société de Biomécanique dont le résumé a été publié dans la revue Computer Methods in 

Biomechanics and Biomedical Engineering. 

 

RÉSUMÉ DE CONFÉRENCE 

KINEMATIC MODEL AND ELBOW FLEXION INTERACTION ON SHOULDER RANGE OF 

MOTION. Diane Haering, Maxime Raison, Anton Arndt, Mickaël Begon, 2014. 

Computer Methods in Biomechanics and Biomedical Engineering; 17(sup1):84-85. 
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6.1 Introduction  

Considering interaction between the degrees of freedom (DoF) in a single joint can 

either help range of motion (RoM) evaluation or increase realism of computer simulated 

movements. Since multiple-joint-crossing muscles are common in the shoulder, neighbour 

joint configuration - e.g. elbow flexion angle - can also interact with shoulder RoM. 

From modelling perspectives, forearm adjunction to a kinematic upper limb chain 

coupled with global optimization is used to reduce the noise caused by soft tissue artifacts 

during arm axial rotation42. However this reduction of noise is expected greater for bent than 

stretched elbow poses. Previous results confirmed the influence of elbow flexion on DoF 

interaction in shoulder RoM246. However, obtained differences could not be attributed in 

precise extents to anatomical versus modelling explanations.  

The purpose of this study was to test the adjunction of a forearm in kinematic model 

with global optimization to estimate its influence of elbow flexion in thoracohumeral RoM 

using skin and intra-cortical pin based markers. 

6.2 Methods 

Intracortical pins fitted with reflective markers were screwed at the deltoid insertion in 

four adult males humerus by an experienced surgeon of under sterile conditions. Forty-five 

additional markers were put on the skin. Markers coordinates were measured using an 18-

cameras motion analysis system. 

Two RoM series were realized: 1) maximal elevation in seven planes of elevation, with 

the arm successively held in maximal internal, maximal external, and neutral rotation, and 2) 

maximal arm elevations in the same seven planes of elevation with maximum internal and 

external rotations every 30° of elevation. 

Three kinematical models were implemented namely (a) Jackson kinematic model182, 

(b) an improved version including forearm49 and (c) an intra-cortical pin based model. All 

models used standardized joint coordinate systems and bony landmarks recommended by 

the International Society of Biomechanics. The forward dynamic function and its Jacobian 



 

  66 

matrix were implemented in the RBDL library based on generalized coordinates to avoid joint 

dislocation. Their joint angle-time histories were estimated by inverse kinematics241.  

Thoraco-humeral angles of rotation were extracted following an Euler sequence 

corrected to account for the axial rotation resulting from the initial plane of elevation – i.e. 

successively the plane of elevation, elevation, and corrected axial rotation (Y1X2 Y1’Y3).  

Then, the three angles-time histories were treated together in a 3D angular space to 

conserve DoF interactions. Non convex hulls encompassing each angle-angle-angle pose were 

used to represent RoM volumes. Finally, two-dimensional slices of the volumes in several 

planes of elevation are proposed (Figure 16) to represent DoF interaction and qualitatively 

compare the three models and the two series of movements. 

Sizes of the RoM volumes were obtained for each condition tested. Size of the 

intersection volume between skin marker based RoM and pin based RoM were also 

calculated. Absolute errors are defined as all the remaining non-intersecting part of the same 

two volumes (Tableau 9). 

6.3 Results and Discussion 

Independently from kinematic model (skin or pin markers), larger RoM volumes were 

obtained with extended elbow series due to higher maximal internal rotation and larger 

elevation range of motion at all planes of elevation. However differences between series of 

movement observed here seem larger than reported before on a larger group of healthy un-

operated subject. Pain caused by intra-cortical pins in addition to the small number of 

subjects might explain those differences. 
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Figure 16 : Maximal elevation-rotation relationship in abduction, scaption and flexion planes 

of elevation with both elbow poses and all models. 

 

Tableau 9 : RoM volumes (V), intersection volume with pins based model (Vint) and absolute 

RoM volume errors from pins based volume (Erra) 

 V Vint Erra (%) 

1
) 

El
b

o
w

 

0
° 

a. no forearm 111 100 30 (+9,-21) 

b. forearm 141 109 39 (+25,-14) 

c. pins 127   

2
) 

El
b

o
w

 

9
0

° 

a. no forearm 52 50 31 (+3,-29) 

b. forearm 61 53 35 (+11,-24) 

c. pins 70   
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Considering modeling aspects, shifts in axial rotation were observed between models a and b 

(skin markers) compared with model c (intra-cortical pins) for both series of movements. 

Compared to skin-marker model with no forearm, the forearm implemented model 

increased maximal internal rotation estimate during extended elbow series, and maximal 

external rotation during bent elbow series. On the first side with bent elbow, forearm 

adjunction helps decreasing maximal rotation difference from intra-cortical pins measures in 

adduction. On the second side with extended elbow, forearm adjunction seems to over 

compensate skin marker artifacts maybe due to a crosstalk between arm rotation and 

forearm prono-supination. Actually, forearm implemented model gave larger absolute errors 

in both elbow conditions. While arm rotation estimates with forearm adjunction was 

expected to be increased more with bent elbow42, it was actually observed to be increased as 

well with extended elbow. 

Anatomically, the biceps muscle is an important shoulder stabilizer especially in end 

external rotation and abduction above 60°232,247 while the triceps has the opposite role. Thus, 

elbow extension and flexion are expected to limit respectively external and internal rotation. 

Only the later hypothesis was verified. Results found on a larger number of subjects 

presented in a previous study246 may however give better interpretation of this point with 

the lights of this study concerning the modeling issues. 

6.4 Conclusions 

The purpose of this study was to help define the interaction between elbow flexion and 

thoracohumeral RoM by testing kinematic model with or without forearm against 

intracortical pins data. Including forearm in global optimization seemed a good solution for 

reducing arm axial rotation underestimation due to soft tissue artefact when the elbow is 

bent. However, possible compensation over forearm prono-supination especially with 

extended elbow must be quantified first in order to prevent over compensation observed 

yet. 
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CHAPITRE 3 : IMPLÉMENTATION D’UN ESPACE ARTICULAIRE DE L’ÉPAULE 

AU SEIN D’UN ALGORITHME D’OPTIMISATION D’UN GESTE COMPLEXE 
 

À partir des mesures et de la description de l’espace articulaire de l’épaule proposée 

dans le chapitre 2, le chapitre 3 propose d’intégrer ces mesures à un algorithme de synthèse 

optimale afin de simuler des mouvements dont la cinématique de l’épaule est physiologique, 

c’est-à-dire qu’elle tient compte de limites de la mobilité articulaires qui tiennent compte des 

interactions entre les différents degrés de liberté. Ce travail est développé dans une optique 

d’optimisation de la performance, ici dans un contexte acrobatique. 

 

ARTICLE 2 

IDENTIFY CONTACT AND AERIAL PARAMETERS CONTRIBUTION TO INCREASE 

PERFORMANCE IN ACROBATICS LEARNING.  

Diane Haering, Aurore Huchez, Patrice Holvoët, Franck Barbier, Mickaël Begon. 

Soumis au journal PlosOne le 01/10/2015. 

 

1 Contributions des co-auteurs 

Cet article a été coécrit par Diane Haering, Aurore Huchez, Franck Barbier, Patrice 

Holvoët et Mickaël Begon. Les idées originales de cette recherche ont été développées 

principalement par Diane Haering lors de discussions avec Mickaël Begon. Cette idée découle 

de contribution tout au long de ma thèse à des projets en biomécanique du sport 

spécifiquement en gymnastique qui a donné lieu à deux autres articles comme co-

auteure54,248. Cette contribution initialement en marge de ma problématique de thèse 

s’intéresse aux stratégies d’apprentissage et à l’optimisation de la technique d’un geste 

acrobatique complexe. Toutefois, ces deux intérêts se sont rejoints par le constat de 

mouvements simulés non-réalistes au niveau de la cinématique du membre supérieur. 
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La collecte et la première partie du traitement des données ont été réalisées par 

Aurore Huchez. Le reste du traitement des données. Puis, leur interprétation et la rédaction 

de toutes les sections de l’article a été faite par Diane Haering, puis Mickaël Begon, Aurore 

Huchez, Franck Barbier et Patrice Holvoët ont effectué les révisions de l’article où ils ont fait 

part de leurs commentaires et critiques. 

La partie de cet article qui s’articule avec ma problématique de thèse est la méthode 

mathématique utilisée pour implémenter une contrainte de limite articulaire à l’épaule qui se 

base sur les mesures obtenues dans le chapitre 1. Cette méthode développée en Annexe de 

l’article est toutefois présentée dès le début dans ce chapitre. L’article qui suit doit être 

apprécié comme une application de cette méthode. Si la problématique est alors davantage 

orientée vers l’étude des paramètres biomécaniques nécessaires pour l’amélioration de la 

performance acrobatique, c’est que la méthode numérique ne présentait pas une fin en soi 

pour la publication de ce travail. 

 

2 Shoulder constraint implementation 

To maximize sports performances, maximal joint range-of-movement may be 

approached or even reached. Therefore, implementation of physiological joints limits into 

the models directly affects realism of simulated movements and therefore is crucial for the 

optimal synthesis of human movements. For revolute joints enabling movement along one 

degree-of-freedom, minimum and maximum range-of-motion boundaries meet the 

requirement. However, most joints of the body are multi-dimensional and interactions 

appear between ranges-of-motion of their respective degrees-of-freedom. Therefore 

unrealistic solutions arise from task and degrees-of-freedom kinematical redundancies249,250. 

In the human body, mainly arm movements are sensitive to this problem, since shoulder is 

the most mobile and complex joint including several subsidiary joints to move the arm about 

three degrees-of-freedom at least251. A common method used to define joint limits with a 

two degrees-of-freedom interaction are the sinus cones47 or reach-cone joint limits204. 
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Methods derivate from sinus cone were proposed to integrate a third degree-of-freedom, 

but independently from the first two252. Recently, a quaternion field boundaries method was 

proposed to consider all interactions between the three degrees-of-freedom of the shoulder 

for animation of movements145. However, this method has not been adapted for dynamics 

optimization yet and would make results difficult to interpret. Shoulder range-of-motion 

limits accounting for three degrees-of-freedom interactions based on Euler angles calculation 

were also defined246.  

Implementation of these limits into a simulation model efficiently helped discriminate 

realistic from unrealistic poses219. Because such an implementation within a dynamic 

optimization algorithm should also consider computing efficiency234, proposed a RoM 

constraint parametrization method consisting in space discretization associated to Boolean 

values. This method was yet applied to joint reach-cone limits. Its application to Euler angles 

shoulder limits would be of interest for constraining arm movement during gymnastics 

movement optimisation.  

First a three-dimensional range of motion accounting for degrees-of-freedom 

interaction was defined to match the simulation model degrees of freedom definition. 

Therefore, following the method described in Haering, et al. (2014)246, three-dimensional 

(3D) angular space of movement of the arm defined by the ZXZ Euler sequence was 

computed. Gymnasts are usually more flexible at the shoulder than average 

population26,215,228. Therefore, positions reached by all the subjects were included to define 

the maximal angular space. In this case, normalisation procedure to obtain average volume 

was unnecessary246. To ensure that actual performances of the CMFIF are included into the 

angular space. The latter was enlarged of a 10° tolerance (Figure 17a). 

 

 



 

  72 

 

Figure 17 : Constraint steps: (a) joint limit definition and adjustment inside boundaries of a 

complete revolute joint, (b) discretization of the entire space and set the relative position to 

joint limits, (c) test of shoulder joint constraint for realistic (left) and unrealistic (right) poses. 
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For the optimization, a non-linear constraint was implemented by discretizing the 

angular space into cubes with sides of 1° length (Figure 17b). Each arm pose tested by the 

optimisation was then attributed the shortest distance between the corresponding cube and 

the 3D joint limits hull (Figure 17c). If the tested pose is inside joint limit, the returned 

constraint is respected (negative); whereas if it falls outside the limits, the constraint is not 

respected (positive). Joint torques was also bounded based on a female gymnast isokinetic 

measurement253 to ensure realistic joint accelerations. A mutli-start optimisation algorithm 

as in Huchez, et al. (2015)54, was used to test the effect of the constraint realism. 

Using the mutli-start algorithm, 84% of optimal kinematics obtained with previous 

isolated boundary joints were found to overpass 3D joints limits. Therefore we believed 

optimal results realism was enhanced by the shoulder range of motion constraints definition. 

Further, the model would probably beneficiate from similar constraints about joint 

velocity249. Finally, no statistical differences were found in the number of objective function 

calls (p=0.65), the number of feasible solution in the optimal (p=0.61), or the performances 

values found between the optimisations with 2D or 3D joint limits p=0.92. First, the 3D 

shoulder constraint is believed not to increase computational cost of the optimisation. 

Second, the constraint implementation may not change a lot the optimal solutions, however 

its use should be recommended to improve realism of the solutions. 

 

3 Introduction 

In acrobatic sports, the main objective is to master movements with rotations performed 

during an aerial phase. Most injuries are due to the repetitive nature of their learning 

reaching for consistency 141. Hence, minimizing the number of repetitions has become a 

major challenge for coaches 142. In regards with recent work, this could be obtained by 

helping coaches to focus their observations and feedbacks on the most relevant cues using 

knowledge-based shortcuts. Biomechanical tools and analysis of acrobatics can indeed be 
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used to identify most determinant performance factors based on either statistics52,254 or 

computer simulation models255. 

 

Investigation in acrobatics, learning has mostly relied on different expertise 

comparisons256,257. Optimization was also used to compare recorded versus optimal 

performances258,259. Combining both types of comparison would permit investigating the 

room for improvement for novices and more advanced gymnasts as well54. In this prospect, 

the counter movement forward in flight (CMFIF) is a transition move on the uneven bars 

described by the Fédération Internationale de Gymnastique as an “underswing on the low 

bar with counter movement forward in flight to hang high bar”260 that gymnasts of varying 

expertise are likely to perform. However, body rotation angle of novices at re-grasp is 

insufficient to swing and to perform an upstart in sequence. Even for expert gymnasts, the 

skill is rarely performed in competition with no deduction. Therefore, this skill seems relevant 

to investigate its performance progression by means of comparison between different 

expertise level groups. The evolution of performance should be related to the potential of 

the gymnast to effectively link the skill. 

 

The trajectory and rotation potential of the athlete during the aerial phase of the skill is the 

result of a contact phase, during which linear and angular momenta are generated. 

Coordination and power are required to produce large momenta during a short contact 

duration and large linear velocities toward the best direction for height and distance261,262. 

Studies on tumbling, vault or bars showed that gymnasts with more expertise exhibited 

larger vertical velocities and shorter contact times, and suggested that appropriate take-off 

conditions are the most important success predicator248,263-265. According to these results, 

focusing the learning on contact phase technique to produce better release parameters 

appears to be a good strategy. However, the control of rotation through the aerial phase 

technique is another complex task that could influence the final performance of acrobatics 

skills. In fact, body rotation can be controlled by moment of inertia adjustments and by 

angular momentum transfers between segments. Such adjustments are mainly related to the 
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technique and motor control based on visual and proprioceptive information266,267. Indeed in 

high bar dismounts, elite gymnasts were able to minimize their moment of inertia in a larger 

extend by means of hip and knee flexion than non-elite gymnasts268. It has also been 

evidenced that segmental contribution to the angular or linear momentum can differ 

according to expertise level or between subjects of the same performance level. In particular 

in skills that require a reversal of rotation direction similarly to the CMFIF, Brüggemann, et al. 

(1994)269 highlighted the importance of the leg contribution. 

Besides, skill difficulty can also be influenced by landing or regrasp constraints and the 

interactions between all controlled parameters. The movement is thus constrained at the 

same time by the desired rotations in the aerial phase and the landing or regrasp desired 

conditions. Therefore, all phases of acrobatic movements (contact, aerial, and landing or 

regrasp phases) are interrelated. The first two phases affect the success of the followings 

while the last two phases constrain the mechanics of the previous ones. In the meantime, 

transfer of angular momentum is affected by changes in the moment of inertia in between 

phases or during a same phase270.While both release state and aerial joint kinematics were 

found to differ in various extends between advanced and novices in acrobatics54,271, no study 

identified which one has the largest influence on final performance. In the way Pijnappels, et 

al. (2010)272 quantified the contribution of arm movements to balance by a numerical 

calculation, the analysis of relative contributions of contact and variation of inertia moment 

and proper segmental rotation in expert versus novice performances could help direct 

learning towards more effective methods273. 

Computer simulation coupled with multiple linear regressions are interesting tools to 

estimate those contributions. First, simulation is achieved through a model generation that 

can simplify the biomechanical parameters calculation throughout movements. Second, it 

allows take-off state and aerial joint kinematics modification or optimisation263,274 to 

understand how to improve acrobatics and help coaches to decide which technical aspects 

and physical qualities are required to improve performance on either novice or expert 

gymnasts. Third, multiple linear regression allows calculation of independent parameters 

mathematical contributions to the performance275. 
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Despite many studies investigated either contact release state or changes in the moment of 

inertia or angular momentum transfer as parameters influencing acrobatic performances, 

none investigated the relative contribution of each of these parameters to performance. 

Therefore, the main objective of this study was to assess contributions of biomechanical 

acrobatics performance factors in accordance to the expertise level for recorded and 

maximal (obtained by dynamic optimisation) performances. We hypothesized that novice 

and advanced gymnasts mainly improve their actual performance of the CMFIF through 

aerial joint kinematics adjustments rather than release state. A secondary hypothesis is that 

optimising aerial kinematics of novice gymnasts is not sufficient either to reach advanced 

performance level. 

 

4 Methods 

4.1 Experimental protocol 

Fourteen female gymnasts gave their informed consent in agreement with the local 

ethics committee to participate in this experiment. The uneven bars were setup in line with 

the competition rules276. All gymnasts performed three trials of CMFIFs in sequence with an 

upstart if possible. The kinematics of 35 markers placed on gymnasts and 4 markers locating 

uneven bars were recorded during all trials using a motion analysis system (10 Vicon T20 

cameras @250 Hz). Three-dimensional joint kinematics of a 14-segment multibody system 

(i.e. trunk, head, arm, forearm, hand, thigh, shank and foot of left and right sides) were 

computed following ISB recommendations64,277. Since the markers were placed to be visible 

throughout the movement, some corrections were applied to determine the anatomical axes 

of flexion, abduction and rotation (see Appendix). 

A performance score was calculated as the horizontal coordinate of the CoM at re-

grasp (time t=T) with respect to the high bar: 𝐺𝐻
𝑇 54. This CoM position relative to high bar 

corresponds to the moment arm of the body weight calculated around the bar in the sagittal 

plane to initiate the backward swing after an aerial forward rotation. Based on their average 
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performance score of the three CMFIF, seven advanced and seven novices were 

discriminated in groups of even number of subjects. 

4.2 Simulation 

To generate the optimal aerial techniques for each advanced and novice gymnasts, a 

parametric angle driven model was created through the Rigid Body Dynamics Library278 

based on our previous model54. The model was personalized according to an 

anthropometrical model and marker-based anatomical centers of rotation279. 

For simulation purpose, knee, ankle, neck and wrist joint angles were fixed; movement 

of the trunk was assumed planar; and upper and lower limbs were actuated symmetrically 

throughout aerial phase. As the root segment, the trunk had three DoFs, q1, (forward and 

vertical translations, and forward rotation) in the spatial reference frame associated to high 

bar. The hip flexion and abduction, the shoulder plane of elevation, forward elevation and 

rotation, and the elbow flexion and prono-supination were seven driven DoFs, q2. Based on 

the Euler-Lagrange equation without contact, the acceleration of the root segment �̈�𝟏 was a 

function of the multibody system state 𝒙(𝑡) = [𝐪1
𝑡  𝐪2

𝑡  �̇�1
𝑡  �̇�2

𝑡 ]T and the joint accelerations 

�̈�2(𝑡). This ordinary differential equation (ODE) was solved using a 4-5th order Runge-Kutta 

algorithm from the release state 𝒙0 to the final time, which corresponded to an event 

equation in the ODE solver. This event was defined as either the gymnast catching the high 

bar or her wrists passing beyond the high bar vertical plane. 

4.3 Optimisation 

For the two groups of gymnasts, optimal in-flight kinematics were computed from 

recorded release state parameters. First, the joint angle time histories of the model were 

fitted by quartic splines280. Quartic spline ensures a good fit of actual joint kinematics in 

CMFIF54 with only 36 parameters that consist in four nodes plus one time derivative at the 

last node for the seven joint angle of the model, plus the total time. 

The spline parameters were optimized to obtain in-flight kinematics that maximizes the 

performance criterion defined as the horizontal coordinate of the centre of mass relative to 



 

  78 

the high bar: 𝐽 = max 𝐺𝐻
𝑇

[𝑋,𝑡]
, under nonlinear constraints. The optimized kinematics and the 

time derivative of the final state were bounded with respect to the maximal values measured 

in the 42 actual trials. 

The nonlinear constraints were: successful re-grasp is defined by wrist back under the 

bar and finger joint in front above it; the hand mediolateral axis collinear (±40°) to the bar; 

and hand to hand distance between 0.2 and 0.6 m54. For enhanced realism, crossing of the 

legs through the lower-arm or high bar were avoided using a line-cylinder intersection 

algorithm where leg was a line segment and lower-arm or bar were 3 or 2 cm radius cylinder 

respectively. The main improvement with respect to our previous computer simulation 

model54 was the implementation of a shoulder range of motion constraint that accounts for 

degrees-of-freedom interactions in order to avoid non-realistic solution281. The method used 

for this implementation is described in Appendix 1.  

4.4 Data reduction and statistics 

Four groups of trials arouse from the combination of expertise (novice vs advanced) 

and the optimisation (actual vs optimal). For all trials, performance scores (𝐺𝐻
𝑇) were 

obtained. In the meanwhile, components that relate to performance by the mean of 

controlling whole body and segments rotations were identified as: body rotation due to the 

release state (𝜃𝑅𝑆), additional body rotation due to the change in moment of inertia (𝜃𝛥𝐼) and 

complementary rotations of the legs (θTRlegs), arms (θTRarms) and trunk (θTRtrunk) thanks to their 

transfer of angular momentum. These components were calculated using angular velocity of 

the body at release (ω0=σ0 / I0), the moment of inertia time history (I(t)), and the segments 

angular velocity time histories (𝜔𝑖) such as: 

 𝜃𝑅𝑆 = 𝜔0(𝑡𝑓 − 𝑡0), (1a) 

 𝜃𝛥𝐼 = ∫
𝜎0

𝐼(𝑡)
𝑑𝑡

𝑡𝑓

𝑡0
− 𝜃𝑅𝑆, (1b) 

 𝜃𝑇𝑅𝑖 = ∫ 𝜔𝑖 𝑑𝑡
𝑡𝑓

𝑡0
− 𝜃𝑅𝑆 − 𝜃𝛥𝐼 . (1c) 
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Pearson correlation matrices were chosen to estimate linear relationship between 

performance and rotation components in each group. Only coefficients of correlation with 

absolute values higher than 0.5 were considered to describe a correlation at 0.05 significance 

level (N=18 or N=24). At that point, the correlation matrix cross-products were used to verify 

variables non-collinearity. As numerous collinear relationships were identified between all 

independent variables, a stepwise multiple regression method was used to select from all 

rotation components only those significantly contributing to increase the performance 

prediction while avoiding collinearities282. P-values, F-values and root mean square error of 

the resulting multiple linear regression models were also reported to validate the models. 

Then, for each group a predicted performance (y𝐺𝐻
𝑇 ) based on rotation components can be 

obtained based on the following regression equation: 

 y𝐺𝐻
𝑇 = β1. 𝜃𝑅𝑆 + β2. 𝜃𝛥𝐼 + β3. 𝜃𝑇𝑅𝑙𝑒𝑔𝑠 + β4. 𝜃𝑇𝑅𝑎𝑟𝑚𝑠 + β5. 𝜃𝑇𝑅𝑡𝑟𝑢𝑛𝑘 + c + 𝜀, (2a) 

were β1−5 are each rotation component coefficient that is null when the corresponding 

component has no significant influence on performance, 𝑐 is the intercept constant, and 𝜀 is 

the residual root mean square error in the model. 

Finally, the relative contributions of release parameters, 𝑥𝑅𝑆 = (β1. θRS) (y𝐺𝐻
𝑇⁄ − 𝑐), 

variation in moment of inertia, 𝑥𝛥𝐼 = (β2. θΔI) (y𝐺𝐻
𝑇 − 𝑐)⁄ , and the sum of segment angular 

momentum transfers, 𝑥𝑇𝑅 = (β3. θTRlegs + β4. θTRarms + β5. θTRtrunk) (y𝐺𝐻
𝑇 − 𝑐)⁄ , to the 

performance predicted by the regression model, y𝐺𝐻
𝑇 , were identified for each group of trials 

verifying:  

 xRS + xΔI + xTR = 1. (2b) 

A linear mixed-effects analysis was performed on performances and relative 

contributions of angular momentum, moment of inertia and momentum transfers to test the 

effects of expertise, optimization, and expertise*optimisation interaction in the same time. 

Linear mixed-effect method was preferred to a classical ANOVAs procedure in order to 

include a classical independent group comparison (novice versus expert), a repeated 

measures comparison (before versus after optimization), and account for inter-individual or 
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inter-trial effects in the same time with no need of normal distribution. Therefore, expertise, 

optimisation and expertise*optimisation interaction were defined as the fixed effects of the 

model while subject and trial corresponded to the random effects. 

 

5 Results 

When looking at correlations, the rotation component in recorded trials correlates the 

most with performance is additional rotation of the trunk relative to the whole body with 

coefficients of r=0.86 et r=0.85 for novices and advanced respectively. The correlation with 

optimised performance is smaller but still exists. In second, the rotation due to moment of 

inertia variation is also correlated for recorded (r=0.78, 0.65) and optimised (r=0.50, 0.71) 

trials of novice and advanced gymnasts. The proper rotation of the legs also correlates with 

performance in both recorded and optimised trials for advanced only (r=0.73, 0.66). Positive 

correlation is also found between rotation due to release state and novice recorded 

performance, while negative correlation is found for advanced optimised performance and 

isolated rotation of the arms. The correlation matrices also highlight positive correlation 

between rotation of the legs and moment of inertia variation or trunk rotation in advanced. 

The stepwise multiple linear regression models for predicting performance from rotation 

parameters for each trial group are presented in Tableau 10. For all four groups, the largest 

coefficients are attributed to variation of inertia, while proper rotation of the legs shows no 

significant influence in the final model. Rotation of the trunk is also attributed coefficients for 

recorded performances, and novice optimised trials. 



 

  81 

  

Figure 18 displays the percentage each significant contribution represents to the 

performance. Concerning relative contribution of parameters, variation of inertia is the most 

important only in advanced optimised performance. Besides, rotation of the trunk 

contributes itself for more than 50% to the final performance. Small coefficients and 

contribution of the arms also becomes significant in optimised performances. Lastly, release 

state helps to predict novice recorded performance only. P-values smaller than 0.001 (and 

root mean square errors < 0.05 cm) are found for each model indicating a very good 

confident interval above 99.9% of the model. In addition, no correlation is found between 

any of the selected predictive parameters in each model (Tableau 10). F-values for recorded 

trials are larger than for optimised trials indicating that at least one factor contributes with 

stronger evidence to predict performance. 
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Tableau 10: Multiple linear regression parameters for the independent rotation variables 

used to predict performance with matching p-values, F and rmse. * indicates parameters that 

contribute significantly (p<0.05) to increase the regression model prediction precision. 

 c θRS θΔI θTRlegs θTRarms θTRtrunk p-value F-value 𝜀 [m] 

novice recorded 0.28* 0.11* 0.43* -0.03 0.02 0.27* 0.000 98.53 0.0265 

novice optimised 0.02* -0.13 0.25* -0.02 -0.02* 0.05* 0.000 22.45 0.0496 

advanced recorded 0.28* 0.13 0.74* 0.03 0.01 0.30* 0.000 82.96 0.0285 

advanced optimised -0.13* 0.02 0.53* 0.03 -0.03* 0.05 0.000 15.70 0.0430 

 

 

Figure 18 : Average relative contribution of release state (red), change in inertia (green), or 

angular momentum transfer to the legs (blue), arms (cyan) and trunk (magenta) for each 

group of trials. 
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According to the mixed linear analysis, interaction between expertise and optimisation is 

significant to all contributions provided by the regression models (Tableau 11) and 

performance. In addition, individual fixed effect of expertise is also significant for release and 

moment of inertia contribution. Fixed effect of optimisation is significant for inertia and 

transfer contributions. Contribution of inertia variation is almost null in novice recorded 

trials, and increases quite constantly from novice recorded into novice optimised, expert 

recorded and expert optimised trials (When looking closer at transversal moment of inertia, 

average initial values are larger (p=0.003) in advanced than in novice gymnasts (Figure 19). In 

contrary, minimum moment of inertia attain during the flight is smaller (p=0.000) in 

advanced than in novice gymnasts. Further, in optimised trials, the minimum is reached 

earlier (p=0.000) than in recorded performances and a more reduced (p=0.000) moment of 

inertia remains at regrasp compared to recorded ones. 

 

Tableau 12). Inversely, contribution of segmental momentum transfer is significantly 

smaller in advanced or optimal performances than their counterparts. However in regards 

with the expertise*optimisation interaction, only its contribution in novice recorded trials is 

significant and non-null. 

 

Tableau 11 : Fixed effects of expertise, optimisation and expertise-optimisation interaction 

(exp*opt) on performance and release state xRS, moment of inertia change xΔI, and segmental 

momentum transfer xTR contributions. 

 𝒚𝑮𝑯
𝑻  (m) xRS (%) xΔI (%) xTR (%) 

Fixed effects p F p F p F p F 

Expertise <0.001 51.02 <0.001 135.24 <0.01 7.55 0.34 0.91 

Optimisation <0.001 42.22 <0.001 248.9 0.63 0.23 <0.001 12.73 

Exp*Opt 0.01 6.67 <0.001 106.67 <0.001 18.16 <0.001 47.16 

 

When looking closer at transversal moment of inertia, average initial values are larger 

(p=0.003) in advanced than in novice gymnasts (Figure 19). In contrary, minimum moment of 
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inertia attain during the flight is smaller (p=0.000) in advanced than in novice gymnasts. 

Further, in optimised trials, the minimum is reached earlier (p=0.000) than in recorded 

performances and a more reduced (p=0.000) moment of inertia remains at regrasp 

compared to recorded ones. 

 

Tableau 12 : Means and standard deviations of modelled performance 𝑦𝐺𝐻
𝑇  and release state 

xRS, moment of inertia change xΔI, and segmental momentum transfer xTR contributions of for 

each group of trials.  

 

𝒚𝑮𝑯
𝑻  (m) 

[mean ± SD] 

xRS (%) 

[mean ± SD] 

xΔI (%) 

[mean ± SD] 

xTR (%) 

[mean ± SD] 

Expertise*Optimisation     

Novice recorded 0.01±0.10 36±16 9±11 55±13 

Novice optimal 0.12±0.08   0±0 13±55 87±55 

Advanced recorded 0.27±0.09   0±0 36±6 64±6 

Advanced optimal 0.31±0.06   0±0 97±22   3±22 
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Figure 19 : Average time-histories of the transversal moment of inertia normalised to the 

gymnast moment of inertia in anatomical position for each group of trials. 

 

Focusing on the rotation of the legs, arms and trunk relative to the global body, main 

differences between groups appear in the second half of the flight. At regrasp, legs have 

rotated more in advanced trials but less in novices than the rest of the body. Arms have also 

rotated a little more than global body in all groups but the advanced optimal, however in all 

trial they rotate less than the rest of the body during the first half. Trunk is the only segment 

which rotated more than the global body in all groups. In addition, its differentiation from 

the rest of the body increases throughout the entire movement. Both expertise and 

optimisation increase the final additional rotation of the legs at regrasp. 
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Figure 20 : Average transversal rotation time-histories of legs (a.), arms (b.), and trunk (c.) 

relative to the global body (0°) for each group of trials. 

6 Discussion 

This study aimed at estimating the relative contributions of contact and aerial 

biomechanical components to the performance of the CMFIF. Overall, results suggest that 

performance is influenced by contact and aerial components in terms of release state, 

moment of inertia reduction and proper segment rotation through angular momentum 

transfers. However, those contributions vary along different levels of expertise or through 

optimisation. 
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Among the three components of rotation related to performance, release state among 

trials was not statistically contributing to the level of performance in three out of four 

conditions. Although, release state directly induced by contact technique displayed 

significant differences between novice and advanced gymnasts248, its contribution appears 

not to increase from novice to advanced gymnasts. This result seems contradictory with 

previous studies on Tkatchev release skills that demonstrated the primary importance of 

linear and angular momenta for the successful performance of the skill283,284. In novice 

recorded trials however, release parameters contributed to more than 30% of the 

performance. Those results might be due to the fact that the CMFIF is a low physically 

demanding skill that can be performed by novice gymnasts in whom release requirements 

might be demanding in a similar manner than Tkatchev releases were for expert gymnasts285. 

An energetic analysis of the different performances in regards to the gymnast physical 

condition might be of interest to investigate that question. Moreover, the release state 

contribution in optimised performances should be interpreted with caution since only aerial 

kinematics is optimised. Furthermore with optimal in-flight joint kinematics, the novice 

performance remains significantly inferior to advanced actual performance. Therefore, 

improving release state at early stage of learning acrobatics skills remains necessary. 

More precisely however, the same body rotation may be obtained with a large angular 

momentum and a short aerial phase (novices) or inversely (advanced). In earlier studies, 

coordination and power were found the keys to produce large momenta during short push-

off duration or swing261,262,286,287, and large linear velocities toward the best direction for 

height and distance. An actual trade-off between those two elements was shown through 

the study of different types of back somersaults from simple (single tucked) to very difficult 

(double layout) by Hraski and Mejovsek (2004)288. 

For CMFIF, angular momentum at release did not show significant differences between 

novices and advanced in previous study54. Thereafter, the duration of the CMFIF flight phase 

before re-grasping the high bar remains the highest constraint. Larger vertical velocity of the 

body at release might be aimed at. The in-flight duration could be a key factor to change 
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moment of inertia and momentum transfer. While optimisation in the present study was 

limited to aerial phase, contact phase leading to the release state might be the focus of a 

future study. Furthermore, the evolution of the skill in the women gymnastics code of point 

is based on variations of the contact and push off technique from pike circle with toes on the 

bar as studied here, unto clear hip or straddle underswing before release260. Along with 

present results a good control of the aerial phase kinematics would be beneficial prior the 

learning of more difficult contact forms. Then according previous work, the optimisation of 

contact parameters in all those forms of swing is expected to rely upon gymnast strength and 

flexibility potential289 which could then be taken into account for an optimisation of this 

phase. 

Later on, the interest for learning might come from the aerial components of 

performance at any learning stage. Precedent results based on optimized advanced 

technique54 suggested three combined in-flight strategies helped improve performance: 1) 

increase hip flexion-abduction to reduce transverse moment of inertia, 2) transfer leg and 

arm angular momenta to the increase forward rotation of the trunk and 3) a straighter hand 

path to the bar. However, results were not applied to novices and relative contributions of 

release state, moment of inertia variation and angular momenta transfers were not 

quantified. Firstly in agreement, moment of inertia variation contributed to performance in 

all groups of trials. Its average contribution showed a significant continuous improvement 

from novice recorded trials, to novice optimised trials, advanced recorded trials, and finally 

advanced optimised trials.  

In fact, transversal moment of inertia was decreased more in advanced than in novice 

gymnasts, starting from a slightly more stretched position (larger initial value) at release into 

a more piked and straddled position (smaller minimum value) in the air. Similar optimal 

adaptations in novices and advanced tended to decrease even more the minimum value, but 

mostly to adopt a small moment of inertia value for a longer period. Indeed the legs are 

straddled faster and then kept in straddle position until regrasp. Increased hip extensors and 

adductors flexibility as well as greater flexors and abductors strength might then be required, 
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since hip angular angle and torques limits implemented for the optimisation were based on 

the study of Sheets and Hubbard (2008)290 corresponding to an elite gymnast. 

Brüggemann, et al. (1994)269 found a prevalent contribution of the legs angular 

momentum at release in Tkatchev performances. During the flight in the present results, 

trunk rotation displayed the largest correlation and contribution to performance in novice 

and advanced recorded trials. Therefore, gymnasts seem to rely on techniques that increase 

angular momentum transfer from limbs to trunk to improve their performance. The role of 

the arms in this process was also significant for novice optimised performances. Through 

aerial technique optimisation, momentum transfer contribution was indeed increased in 

novices but became insignificant to performance in advanced for whom no additional 

segment rotation relative to the whole body significantly influenced performance. The 

absence of significance of momentum transfer contribution in advanced optimised 

performances does not mean that transfer does not exist, but that the contribution of inertia 

to reach this stage predominates. As expected, transfer and moment of inertia contribution 

to that point might influence each other271 and display collinearity factors as they are both 

related to legs kinematics. Therefore gymnasts might benefit from focusing on their moment 

of inertia reduction by piking and straddling their legs as much as they can rather than 

blocking their legs from rotating in order to rotate their trunk, even if the result might have 

similarities. 

        

Finally, both novice and advanced gymnasts should focus toward improving their aerial 

technique. In fact, optimised trials suggest that novices could improve more from increasing 

momentum transfer between arms and trunk, while advanced mostly increase contribution 

of moment of inertia reduction. The ability of decreasing their moment of inertia is crucial to 

increase rotation speed throughout the aerial phase. 

A significant difference was found between recorded and optimized advanced 

performances. Since optimal solutions respect physiological constraints based on gymnast 

measurement, this difference indicates that gymnasts from the present study were experts in 
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gymnastics, but were not able to perform the CMFIF without penalties. In addition, the 

optimisation criterion that we chose does not take into account the constraint to deal with 

variability inherent to the human movement due to noise present in the environment for 

example291. Indeed, the further the gymnast center of mass distance from the high bar when 

the gymnast should catch is, the smaller the room for adjustments remains. For this type of 

acrobatic moves, if the gymnast misses the bar, not only the performance is unsuccessful, 

but the consequences of a fall might be large (e.g. hands or head would hit the floor first). 

 

The gap between optimized novice and advanced recorded performances remains as 

large and significant as the one filled by optimising aerial technique. Still, the needs for 

refining contact technique seemed to contribute less than aerial technique can in novice 

gymnasts, which does confirm our hypothesis. Nevertheless, the different contributions of 

contact and aerial parameters in novice and advanced or recorded and optimised trials also 

confirms that a non-linear coaching approach focusing on varying aspects of the skill should 

be recommended292. In addition, large variability observed in computed contributions 

advocates that gymnast’s individualized non-linear learning might be even more appropriate. 

 

7 Conclusion 

Identifying the mechanical components of the body rotation is recommended to 

personalize acrobatic skills learning to the gymnasts or to the skill. For the CMFIF, the 

contribution of each mechanical component varied between novice and advanced gymnasts, 

but also between recorded and optimized techniques. Findings suggest that novices should 

be coached on both contact and aerial technique, since their optimal performance is lower 

than advanced recorded performance. Inversely, mainly improved aerial technique helped 

advanced gymnasts increase their performance. For both in regards to optimised aerial 

solutions, enabling larger change in inertia moment seemed the best perspective to improve 

their aerial technique. In addition the method proposed in this article could be applied to 
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other types of acrobatics skill to investigate if some general rules may be extrapolated to 

help coaches. 
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CHAPITRE 4: PERSONNALISATION D’UN ESPACE ARTICULAIRE SÉCURITAIRE 

APRÈS UNE RÉPARATION DE LA COIFFE DES ROTATEUR 
 

Tandis que le chapitre 2 proposait une méthode pour mesurer l’amplitude articulaire 

de l’épaule, et que le chapitre 3 modélisait les mesures obtenues au sein d’un modèle 

cinématique pour la simulation et l’optimisation de mouvements réalistes, le chapitre 4 

s’intéresse à la possibilité de personnaliser les amplitudes de mouvement sécuritaires chez 

des patients à l’aide d’un modèle de simulation musculo-squelettique. En particulier dans un 

domaine clinique, ce travail s’intéresse à caractériser l’amplitude articulaires de populations 

pathologiques, qui ne sont pas en mesure de réaliser des mouvements d’amplitude maximale 

sans risquer de complications. Dans ce cadre, la définition d’amplitudes sécuritaires de 

mouvements prendra son sens. 

Ce travail vient compléter les travaux de M. Jackson et de T. Alenabi sur l’optimisation 

de la prise en charge des déchirures de la coiffe des rotateurs après leur réparation. Tandis 

que les travaux de M. Jackson s’intéressaient aux positions d’immobilisation129, ceux de T. 

Alénabi s’intéressaient à l’activation de la coiffe des rotateurs lors de gestes mobilisant le 

coude et la main293,294. Ce travail de thèse vient ajouter le mouvement de l’épaule en 

s’intéressant aux exercices passifs de rééducation. La combinaison de ces travaux s’est 

inscrite dans le cadre d’un projet de développement d’une orthèse dynamique proposée 

immédiatement après l’opération295. En premier lieu, cette orthèse devait permettre un 

ajustement de la position d’immobilisation du bras en fonction du type de déchirure. En 

second lieu, l’orthèse a été conçue pour que certains mouvements sollicitant certains 

muscles mais moindrement ceux de la coiffe des rotateurs puissent être réalisés à l’aide d’un 

pivot au niveau du coude et d’un piston entre le coude et la hanche293,294. Un logiciel d’aide 

au positionnement de l’orthèse destiné aux chirurgiens a également été développé dans le 

cadre de ce projet à partir des amplitudes articulaires maximales et des positions optimales 

d’immobilisation. 
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ARTICLE 3  

MECHANICAL RISK OF ROTATOR CUFF REPAIR FAILURE DURING PASSIVE 

MOVEMENTS: A SIMULATION-BASED STUDY. 

Diane Haering, Yoann Blache, Maxime Raison, Mickaël Begon. 

Sous presse dans le Journal of Clinical Biomechanics. 

 

1 Contributions des co-auteurs 

Cet article a été coécrit par Diane Haering, Yoann Blache, Maxime Raison, et Mickaël 

Begon. Les idées originales de cette recherche ont été développées principalement par Diane 

Haering lors de discussion avec Mickaël Begon et Monique Jackson, étudiante au post-

doctorat de 2010 à 2012. La collecte et le traitement des données ont été réalisées 

principalement par Diane Haering en collaboration avec X. Robert-Lachaine. L’analyse des 

données a été réalisée par Diane Haering sous les conseils de Yoann Blache, étudiant au post-

doctorat. La rédaction de toutes les sections de l’article a été faite par Diane Haering, puis 

Mickaël Begon, Yoann Blache et Maxime Raison ont effectué les révisions de l’article où ils 

ont fait part de leurs commentaires et critiques. 

 

2 Introduction 

Despite improvements in rotator cuff surgery techniques, re-tear rate remains above 

20% and increases with tear severity109-112. Consequently, improved rehabilitation following 

surgery may contribute to decrease re-tear rate. Since functional outcomes expressing repair 

integrity were found to decrease after complete immobilization96,223, early mobilisation with 

passive movements have been recommended132,296. However, such protocols can also 

increase the risk of re-tear297. While optimization of immobilization poses based on 

mechanical estimation was addressed129, design of early rehabilitation protocols still rely on 

empirical  observations131. Shea, et al. (2012)298 showed that acute stress experienced by the 
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tendons during movement directly relates to repair failure by applying various loads on 

repaired cadaveric cuff tendons. Therefore, the lack of evidence that the stress experienced 

by the healing tendons is held within safe limits may explain this increased risk. An 

investigation of the mechanical stress in the rotator cuff tendons during rehabilitation 

exercises related to tear characteristics is then required. 

In fact, rehabilitation protocols aim at restoring maximal post-operative shoulder 

function while minimizing stress in the repaired tendons131,133,299. Therefore, the level of 

muscle activation, the orientation of the arm, and the movement amplitude during exercises 

are determinant. Exercises with maximal range-of-motion such as internal and external 

rotations or elevations in the planes of flexion, abduction and scaption (i.e. in the scapular 

plane) are often reported in rehabilitation and evaluation protocols35-37. Pendulum 

exercises245 or scapular retractions300 are also found in a few studies. Among those, external 

rotations in supine position and various elevations were recommended after a supraspinatus 

repair36,301. Inversely, all exercises and mostly scapular retraction were shown to dangerously 

activate infraspinatus or supraspinatus36. Rehabilitation protocols are commonly composed 

of passive range-of-motion exercises, but no consensus about safe movements guidelines, 

such as the amplitude and direction, is defined yet36,296. Optimal rehabilitation guidelines 

that allow maximal joint mobility with minimal stress in the tendon have been 

addressed129,130, but there is still no consensus for rehabilitation exercises that would best 

manage both healing and functional objectives. An evaluation of rehabilitation exercises 

based on passive muscle stress estimation seems appropriate to define amplitude of 

movement not at risk for repair safety. 

Muscle stress cannot be assessed during in-vivo exercises using non-invasive methods. 

Thus, rehabilitation protocols evaluation is usually limited to functional outcomes 

comparisons131,223. Such an approach is neither immediate nor preventive. From a 

mechanical point of view, tendon force and consequently tendon stress increase with both 

passive muscle forces augmentation (depending on joint configuration that modifies the 

length of the muscle-tendon unit)302 and active muscle forces increase related to muscle 
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activity303. Then, limitation of active motion for six weeks following surgery reduces the risk 

for failure127,131 by keeping the stress in the healing tendon as low as possible for any given 

position. Along this perspective, Murphy, et al. (2013)36 evaluated the rotator cuff muscle 

activity during rehabilitation exercises using fine wire electromyography 36. However, 

electromyography is insufficient to estimate the total stress applied to the tendon especially 

its component due to passive muscle-tendon lengthening. Musculoskeletal models based on 

Hill-type muscle can include the passive tendon and muscle components to better estimate 

this passive stress during passive movement. In fact, a similar approach was used to predict 

in vivo stresses in the patellar cartilage during strengthening exercises304,305. Furthermore in 

comparison with longitudinal studies, simulation is a fast and convenient way to control and 

test injury related variables such as tear type and size. Consequently, musculoskeletal models 

coupled with forward kinematic simulation seem a promising alternative to evaluate passive 

rehabilitation protocols risk based on a tendon stress prediction306. 

In addition to peak stress298,307, surgery technique106,307, tear type103-105, and tear 

size106, are also related to risk of re-tear. The type of tear depends on the nature and number 

of torn rotator cuff tendons. The tear size is defined by the length of tendon avulsion during 

surgery. To the best of our knowledge, no study has investigated the effects of rehabilitation 

guidelines and tear characteristics (i.e. repaired tendon and tear size) on tendon stress during 

movement308. Therefore, the purpose of this study was to investigate the effect of arm 

position during passive mobilisation on rotator cuff tendon stress after different type and 

size of tendon tears. For this purpose, safety space of movement was defined and used to 

test common rehabilitation exercises for mechanical risk. Further to the evaluation of rotator 

cuff activation during rehabilitation exercises using electromyography from Murphy, et al. 

(2013)36, the present study uses musculoskeletal simulation to set apart safe and unsafe 

exercises considered to be performed passively. Since repair failure loads were shown to vary 

greatly according to the technique of the repair, results will be generated for three 

thresholds that correspond to distinctive single row techniques for which we know stresses 

to failure values. Namely those techniques were the simple technique made of two stiches, 

the arthroscopic technique consisting in a mini-open surgery, and the massive technique with 
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increased number of stitches307. Increased tear size is mainly expected to reduce safe range 

of elevation. Inversely, number and nature of repaired tendons are expected to mainly 

influence the amplitude and direction of movement safe for early rehabilitation. 

 

3 Methods 

3.1 Participants and kinematical procedure 

Eight male and eight female right handed healthy subjects (24±4 years, 69±11 kg, 

171±10 cm) without history of shoulder pain or injury volunteered after giving their informed 

consent. The protocol was approved by the local University ethics committee (CÉRSS-2010-

1013-P). Prior to the test, in line with a combination of Jackson, et al. (2012)182 and Fohanno, 

et al. (2013)49 models, 43 skin reflective markers were placed on the pelvis (4 markers), 

thorax (6), right clavicle (6), scapula (8), humerus (7), forearm (8) and hand (4). Each 

participant performed six setup trials for locating pelvothoracic, sternoclavicular, 

acromioclavicular, glenohumeral, elbow and wrist joint and/or axis center.  

Subjects were manipulated through a passive protocol composed of seven range-of-

motion trials describing three-dimensional (3D) shoulder space of movement as fully 

described in Haering, et al. (2014)246. In each trial, the arm was moved through maximal 

elevations in one of seven planes distributed between end range external and internal planes 

of elevation (Figure 21a) with maximum internal and external rotations performed at every 

30° of elevation (Figure 21b). The elbow was maintained in 90° flexion during this protocol. In 

addition, passive rehabilitation exercises as elevations in planes of flexion, scaption and 

abduction at constant low speed (max. 36°.s-1) were performed35-37. Each subject was 

manipulated by one of two operators through the entire protocol. Each trial was recorded by 

an 18-camera VICON system at 150 Hz.  
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Figure 21: The seven planes of elevation (a) and maximal internal-external rotations (b) 

performed during range-of-motion elevation trials. For clarity, movement are pictured with 

extended elbow, while actual trials were performed with 90° flexion. 

 

A kinematical model with a closed loop at the scapulothoracic pseudo-joint including 

pelvis, thorax, clavicle, scapula, humerus, forearm and hand was personalized using SCoRE 

and SARA algorithms for locating joint centres and axis based on setup tria 185,240. A nonlinear 

least squares algorithm was used to reconstruct 3D angular joint kinematics for both passive 

range-of-motion trials and passive rehabilitation exercises309. Plane of elevation, elevation 

and axial rotation angles for the glenohumeral and thoracohumeral joints were both 

extracted for further analyses in this study following the ISB angle sequence 

recommendation64 with corrected axial rotation for easier understanding212,246. Before 

computation of average safety spaces of movement for several types and sizes of tears, an 

average 3D passive space of movement was obtained from the range-of-motions trials 

encompassing all recorded glenohumeral angle-angle-angle poses246. 
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3.2 Musculoskeletal model 

A musculoskeletal model (Anybody© T/S, Aalborg, Denmark) of the rotator cuff was 

implemented with segmental parameters and rotator cuff muscle origin/insertions from the 

Delft shoulder model310. It includes humerus and scapula, and the four rotator cuff muscles 

namely, subscapularis, supraspinatus, infraspinatus and teres minor (Figure 22). Three 

degrees-of-freedom (DoFs) in rotation defined the glenohumeral joint (Figure 22a). Each 

muscle is represented by six paths modeled by Hill-type muscle-tendon actuators based on 

Langenderfer, et al. (2004)108 muscle properties. Anybody’s muscle lengths were also 

adjusted accordingly. As muscle physiological functional lengths are supposed to vary 

between 0.5 and 1.5 times their optimal length311, each muscle path lengths were scaled to 

fit that range. 

To prevent all muscle lines of action from penetrating inside humerus, scapula or 

glenohumeral joint capsule throughout the entire shoulder range-of-motion, humeral head, 

glenoid cavity, humeral shaft, lateral edge of the scapula and coracoid process wrapping 

objects were modified as detailed in subscapularis material (Appendix 1). Specifically, all four 

muscles wrap around humerus head and glenoid cavity ellipsoids; all except the 

supraspinatus also wrap around a humerus shaft cylinder; infraspinatus and subscapularis 

circumvent a scapula lateral edge cylinder as well; finally, the subscapularis 1st to 3rd muscle 

lines of action are constrained down a coracoid process cylinder (Figure 22b). 
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Figure 22: The musculoskeletal model representation composed of a) the 4 segments and 9 

degrees of freedom (q1-9) of the kinematical chain, b) wrapping objects, and a) & b) the lines 

of action of the rotator cuff muscles. 

3.3 Simulation analysis 

All feasible arm orientations included in the shoulder space of movement when varying 

plane of elevation, elevation and axial rotation angles independently by 5° steps, were tested 

in the musculoskeletal model. Through forward kinematics in each pose, the total lengths of 

the rotator cuff muscle-tendon units (𝐿𝑚𝑡  [𝑚]) were obtained. The tendon force (𝐹𝑡  [𝑁]) was 

then determined based on the following system of equations such that 1) the sum of tendon 

length (𝐿𝑡  [𝑚]) and muscle length (𝐿𝑚 [𝑚]) equals the total muscle-tendon length312, and 

that 2) tendon force equals muscle force (𝐹𝑚 [𝑁]): 

𝐹𝑡(𝐿𝑡): {
𝐿𝑚𝑡 − 𝐿𝑡 − 𝐿𝑚 = 0

𝐹𝑡 − 𝐹𝑚 = 0
}, 
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where:  𝐹𝑡 = 𝑝𝑐𝑠𝑎𝑡 × 𝑇𝑡 × 𝑒𝐽𝑡((𝐿𝑡−𝐿0𝑡)/𝐿0𝑡(𝑘𝑡−1)−1)/𝑒𝐽𝑡−1, 

𝐹𝑚 =  𝑝𝑐𝑠𝑎𝑚 × 𝑇𝑚 × 𝑒𝐽𝑚((𝐿𝑚−𝐿0𝑚)/𝐿0𝑚(𝑘𝑚−1)−1)/𝑒𝐽𝑚−1, 

 and indexes 𝑚 and 𝑡 denote the muscle and tendon, respectively. 

The parameters of the equations are the physiological cross sectional area (𝑝𝑐𝑠𝑎), tension 

(𝑇), shape parameter (𝐽), tendon slack length (𝐿0) and tendon stiffness (𝑘) of tendon or 

muscle, respectively108.  

Range-of-motion simulations were performed for three tear types (supraspinatus 

alone, supra+infraspinatus, or supraspinatus+subscapularis) commonly reported in the 

literature103-105. Five sizes (0 cm, 0.5 cm, 1 cm, 1.5 cm or 2 cm) that were shown to influence 

the risk of repair failure 106 were also modelled by subtracting these values to repaired 

tendons slack length. Corresponding average rotator cuff passive stresses were computed in 

each possible position by dividing tendon forces by their respective tendon cross sectional 

areas108.  

Safe arm orientations were finally discriminated from unsafe orientations by applying 

stress thresholds on repaired tendons based literature data. Respective stress of 27, 30, or 

40.5 N.m-2 were then obtained for simple, arthroscopic, or massive stitches techniques by 

dividing . Those thresholds were based on average stresses to failure reported in literature 

lowered by three standard deviations298,307, scaled to specific tendon areas108, and divided by 

a safety factor equals to 10114,115. For uninjured muscles, it was assumed that all rotator cuff 

tendons could withstand similar stresses313,314. 

For interpretation, a two-dimensional kinematic data reduction was applied. For this 

purpose, planes of elevation corresponding with average (±10°) planes for abduction, 

scaption and flexion recorded were discriminated. From these two-dimensional kinematic 

data, reduction was further applied to differentiate elevations performed with either 

external (<-5°), neutral or internal (>35°) humeral axial rotation based again on recorded data 

distribution.  
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4 Results 

Results are fully presented for the simple stitches technique, considered as the most 

critical of the three studied repair techniques. Arising recommendations for clinicians also 

accounting for arthroscopic technique, that have become the most popular, or for the 

massive stitches technique are depicted in supplementary material (Appendix 2). 

4.1 Tear size and type effects 

Overall safe volume of movement decreases as tear size increases for any type of injury 

(Figure 23). Internal (positive) rotation of the arm increases risk as tear size increases, 

especially when the arm is moved through most posterior (negative) and most anterior 

(positive) planes of elevation (Figure 24). 

As displayed by Figure 23, different safety volumes of movement were found for each 

type of tear. They represent between 15% for a supraspinatus+subscapularis 20 mm tear and 

92% for a supraspinatus tear with no tendon evulsion of the average healthy volume of 

movement. In addition to increased tear size, safe volume of movement decreases when 

supraspinatus tear is coupled with infraspinatus or subscapularis. Furthermore, safety spaces 

in cases of supraspinatus+subscapularis tears are smaller than in the presence of supra 

+infraspinatus tears. 
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Figure 23 : Evolution with tear sizes of safe range-of-motion volume with supraspinatus, 

supraspinatus +IF and supraspinatus +subscapularis tear sizes. 

 

 
Figure 24 : Three-dimensional safe glenohumeral spaces of movement for supraspinatus, 

supra+infraspinatus and supraspinatus+subscapularis tears with 0 mm, 10 mm or 20 mm 

tears relative to the average healthy space of movement represented in transparent. Spaces 

of movement are represented in a plane of elevation (PEL), elevation (EL), axial rotation (ROT) 

referential graduated in degree [°]. 

 

To give a simplified but more evident portrait of amplitude and direction of movement 

loss after rotator cuff repairs, safe ranges of plane of elevation, elevation and axial rotation 

are summarized in Tableau 13 for 20 mm tears. Range of planes of elevation, as horizontal 

flexion at 60° of glenohumeral elevation, ranges elevation in flexion and abduction, and 

range of axial rotation with the arm at 60° of glenohumeral scaption are detailed to describe 
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space of movements where most rehabilitation exercises are executed. Maximal decrease in 

safe range-of-motion caused by 20 mm tears varies from 1% in plane of elevation following 

supraspinatus or supra+infraspinatus tears to 54% in flexion and rotation following 

supraspinatus +subscapularis tears (Tableau 13). 

Coupled with restricted elevation, amplitude of movement along other DoFs are 

affected with additional infraspinatus or subscapularis tears and increased size of injury. 

First, movements in the most anterior and most posterior planes of elevation can be 

deleterious in case of increased size of any type of tear but even more if subscapularis is torn.  

 

Tableau 13 : Two-dimensional maximal safe range-of-motion for uninjured tendons 

(reference) and 20 mm tears. Loss is quantified in % of the amplitude in uninjured condition. 

Type of Injury  

 

Horizontal flexion 

at 60° of elevation 

[min max] (loss) 

Elevation 

in abduction 

[min max] (loss) 

Elevation 

in flexion 

[min max] (loss) 

Rotation 

at 60° of scaption 

[min max] (loss) 

None (reference) [-45° 76°] (0%) [10° 110°] (0%) [10° 97°] (0%) [-147° 15°] (0%) 

Supraspinatus  [-44° 76°] (1%) [10° 105°] (5%) [10° 82°] (17%) [-147° 10°] (3%) 

+Infraspinatus [-44° 76°] (1%) [10° 102°] (8%) [10° 77°] (23%) [-145° -42°] (36%) 

+Subscapularis [-34° 31°] (46%) [27° 105°] (22%) [42° 82°] (54%) [-65° 10°] (54%) 

 

4.2 Rehabilitation exercises 

According to Figure 25, all the recorded exercises pass through unsafe poses whatever 

the tear type and size. First, a large inter-trial variability of glenohumeral kinematics is 

highlighted. Especially, axial rotation was greatly varied from one subject to another. For all 

types of movements and tears tested, mainly glenohumeral elevations below 25° or above 

75° exceed safe movement spaces. In more details, elevation below 27°, 31°, and 38° or 

above 75°, 71°, and 65° are unsafe for 0 mm, 5 mm, and 10 mm supraspinatus tears alone, 

respectively, while any height can be critical for larger tears. 
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Regardless of tear size, abduction appeared to be safer for supraspinatus only or 

supra+infraspinatus tears, while flexion may be preferred in case of 

supraspinatus+subscapularis tear during early rehabilitation throughout most of the 

elevation range (Figure 25). In addition, for supraspinatus tears only, axial rotation seems 

rarely involved without low or high elevation into unsafe poses. Nevertheless, most internal 

rotated poses seem to increase risk along with tear size especially coupled with low elevation 

or infraspinatus tear. For example, rotations above 8°, 3°, -5°, -7° and -15° are not safe in 

case of 0, 5, 10, 15 or 20 mm supra+infraspinatus tear, respectively. On the opposite way, 

external rotation limit is overpassed in all elevation for supraspinatus +subscapularis tears 

larger than 10 mm.  

 

  
Figure 25 : Rehabilitation exercises stress-based evaluation using glenohumeral safe space of 

movement plane of elevation slices after simple repair. Grey surfaces represent areas reached 

during recorded rehabilitation exercises, while colored perimeters limit the 0 mm (light) to 

20 mm (dark) areas considered to be safe for corresponding or inferior tear sizes. Angles of 

elevation and rotation in the presented plane of movement are represented in degrees [°]. 
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5 Discussion 

Mechanical risk associated with stress in repaired rotator cuff tendons during passive 

movements of the arm and the effect of type and size of tear were investigated using 

musculoskeletal simulation. We found that all rotator cuff tendons might be loaded over 

their repair strength during rehabilitation exercises. Stresses obtained in the present study 

were relied on assumption of inactive muscles and rely on joint configuration only. Those 

additional passive stresses increase the risk of re-tear caused by supraspinatus and 

infraspinatus activation reported in the literature36,315,316. A Hill-type muscle model including 

EMG measurements and a muscle activation calibration may be of interest to further 

investigate the whole dynamic problem and investigate the relative contribution of muscle 

activity level versus shoulder configuration into the risk for failure during rehabilitation 

exercises. Therefore safety movements proposed here should be interpreted for fully passive 

movements solely. 

Quantitative and qualitative reductions in 3D range-of-motion spaces were observed 

with respect to type and size of tear. As hypothesized, safety range-of-motion volume 

decreased when tear size increased or when supraspinatus tear was coupled with another 

tendon tear because of the antagonistic roles of the cuff muscles317,318. This decrease in 

safety range-of-motion is also coherent with the increased risk for re-tear associated with 

multiple103 and larger106 tears. Due to supraspinatus tear, lowest and highest elevations were 

the most affected. Glenohumeral elevations above 75° (thoracohumeral ~110°) can 

jeopardize repair integrity, however these elevations measured on healthy subjects may 

actually not be reached by patients due to increased pain, stiffness or antagonist activation 

and decreased muscle strength318,319. In agreement with previous studies320,321, elevations 

below 30° were found to cause excessive stress in the repaired tendons. Those results also 

concur with optimal immobilization postures found previously between 58° and 109 ° of 

elevation129. Partly along with our first hypothesis, increase of supraspinatus tear size mostly 

decreased range of elevation.  



 

  106 

Additional loss in safe range-of-motion with infraspinatus tear was smaller than with 

subscapularis tear, because limited internal rotation is already partially excluded due to 

supraspinatus tear320, while external rotation or adduction restriction due to tear is only 

associated with subscapularis317. For immobilization, arm should also be placed in more 

anterior planes of elevation and with more internal rotation for supraspinatus+subscapularis 

than supraspinatus and supra+infraspinatus tears129. Type versus size of tear, respectively, 

participated more in characterizing the safety space shape versus volume size. Therefore, 

results agree with our second hypothesis showing tear type mainly influence safe amplitude 

of movement along plane of elevation and axial rotation.  

A large glenohumeral kinematic variability, especially in terms of axial rotation, is 

observed between rehabilitation trials. This large variation was induced by the absence of 

instruction about axial rotation during manipulation, and the difficulty to predict 

glenohumeral axial rotation from surface markers170. Thanks to this large variation, safe and 

unsafe patterns may be discriminated. For example, internal rotation coupled with low 

elevation or supra+infraspinatus tear should be avoided, while external rotation must be 

limited in case of supraspinatus+subscapularis tear. In fact, previous stress estimation on 

cadaveric rotator cuff repaired tendons displayed unsafe stress during internal rotation320,321. 

In agreement with anatomical observation313 movements with the arm externally rotated or 

posterior to scapular plane make subscapularis tendon more vulnerable and should be 

avoided. However, no instruction about axial rotation was given during those trials, so it may 

be recommended to reach towards more internal (e.g. in case of 

supraspinatus+subscapularis tear) or external (e.g. in case of supra+infraspinatus tear) 

rotation in order to increase margin from unsafe poses. 

The main limitation of the present study relies on the use of a unique musculoskeletal 

model based on an average male anthropometry to test all subject kinematics. Since only 

angle kinematics are input in our model, scaling the bones geometry based on the size of the 

subject would not be expected to change the results. Other variations in bones geometry are 

then supposed to be minimal, and would only possibly have been measured through invasive 
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X-rays or expensive MRI data. The second limit is that, the measurement of average range of 

motion focused on a young and healthy population. Although older people are the most 

affected by rotator cuff tears123, this injury is also widely reported in overhead athletes322. 

While mostly abduction and external range of motion is decreased in elderly people216, 

decrease in internal rotation was observed in athletes134,323. Young and healthy subjects are 

expected to identify most of all possible unsafe position including those that are lost in one 

of those populations. 

In addition, physiological or muscle characteristics (e.g. pain, muscle stiffness, fatty 

infiltration…), previously reported to affect repair safety were not accounted either into our 

model130,324,325. The method described in the present study could be used to later investigate 

the role of these characteristics onto safe movement for repaired cuff tendons, however all 

of those characteristics were not shown to be of primary importance for long-term 

recovery324,326. In order to avoid inter-articular interaction, the musculoskeletal model was 

limited to the humerus, scapula and rotator cuff muscles, whereas impairments of the long 

head of the biceps are often associated with supraspinatus or subscapularis tears and re-

tears327. Long head of the biceps participates in limiting arm extension and external rotation 

mostly at low elevations328. Those are already excluded from safety space of motion after any 

type and size of rotator cuff tear. In fact, long head of the biceps would usually rupture later 

than to the supraspinatus329. Thereafter, repair of the biceps tendon might not be put at risk 

when respecting safe amplitudes proposed here for supraspinatus tears.  

In addition, all muscles lengths estimated through simulation were based on 

glenohumeral kinematics recorded on healthy subjects, while relative contribution of 

glenohumeral joint is known to vary in compensation for shoulder injury during active arm 

elevation330. Hence, thoracohumeral results proposed in appendix may be underestimated, 

as thoracohumeral-glenohumeral elevation ratio in patients may be increased. Numerous 

glenohumeral poses that were tested in the present study may also not be reached by 

patients with rotator cuff tear. However, poses that are not reached cannot be harmful for 

the subject; consequently present results might overestimate muscle stress but not 
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jeopardize repair safety. Finally, muscle parameters used to estimate passive stress are 

themselves extracted from a cadaveric study based this time on two female108. Then, another 

scaling of the muscle lengths obtained theretofore was performed to adjust the amplitude of 

muscle length variation throughout range-of-motion to the optimal fiber length from the 

cadaveric data. 

Threshold for maximal stress allowed in the muscles were based on studies realized on 

cadaveric shoulders, whereas mechanical stress to failure was found to decrease down to 

61% lower than for living tissues331. Thus, we expect the thresholds we set in the present 

study to be slightly underestimated. In addition, viscous property of the tendon is not 

accounted for in our stress calculation, because movements were realized at relatively low 

and constant speed. Moreover, only supraspinatus muscles were tested in those studies, 

whereas tendons stresses to failure can vary greatly, as shown between patellar and Achilles 

tendons332,333. However, rotator cuff muscles actually merge into a unique tendon and 

therefore can be expected to display similar properties. 

6 Conclusion 

Full amplitude in passive arm abduction, scaption, and flexion may produce stress large 

enough to cause repair failure. Mostly low and high elevations, internal rotation and external 

rotation can jeopardize supraspinatus, infraspinatus or subscapularis repairs integrity, 

respectively. This study reinforces that early rehabilitation exercises performed immediately 

after repair might be deleterious. However, with special care on arm rotation or restricted 

range of elevation, the present results support that abduction, scaption and even flexion can 

be performed safely during early rehabilitation when tear size is smaller than 15 mm. 
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7 APPENDIX 1. Wrapping objects geometrical description.  

7.1 Wrapping objects defined in the Humerus segment  

/*Glenohumeral head ellipsoid */  

AnyRefNode art_gh_hum = { 

//Center and radius of the ellipsoid  

sRel = {-0.003444+0.002, 0.009615-0.0035 , -0.008172-0.002}+.OffSet;  

AnyVar Radius = 0.0266;  

//Points with 90° to control the scaling of the ellipsoid  

AnyVec3 P1 = {(-0.003444+Radius), 0.009615 , -0.008172}+.OffSet;  

AnyVec3 P2 = {(-0.003444), 0.009615+Radius , -0.008172}+.OffSet;  

AnyVec3 P3 = {(-0.003444), 0.009615 , -0.008172+Radius}+.OffSet;  

//Distances from srel to P1, P2 and P3  

AnyVar P1Radius = 1.15*((sRel[0]-P1[0])^2+(sRel[1]-P1[1])^2+(sRel[2]-P1[2])^2)^0.5;  

AnyVar P2Radius = 1.05*((sRel[0]-P2[0])^2+(sRel[1]-P2[1])^2+(sRel[2]-P2[2])^2)^0.5;  

AnyVar P3Radius = 0.9*((sRel[0]-P3[0])^2+(sRel[1]-P3[1])^2+(sRel[2]-P3[2])^2)^0.5; 

// This ellipsoid is the only way to ensure muscle insertation remain outside the surface 

AnySurfEllipsoid art_gh_humSurf = { Radius ={ .P1Radius,.P2Radius,.P3Radius}; };  

}; // End glenohumeral joint surface  

 

/* Humerus shaft cylinder */  

AnyRefNode collum_hum_teres_minor = {  

// Origin of the cylinder  

sRel = {0.005-0.0025, -0.1, -0.01}+.OffSet;  

// Two other points defining principal and secondary cylinder axes in rotation matrix 

AnyVec3 P2 = {0.0, 0.04 , 0.0}+.OffSet;  

//End point  

AnyVec3 P3 = {0.0, -0.1 , 0.01885}+.OffSet;  

//Point used for radius  
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AnyMat33 Mat = RotMat(sRel,P3,P2);  

// Switch the columns to compensate that cylinder has main axis along the zaxis  

ARel = { {Mat[0][2],Mat[0][0],Mat[0][1]},  

{Mat[1][2],Mat[1][0],Mat[1][1]},  

{Mat[2][2],Mat[2][0],Mat[2][1]} };  

// Cylinder radius, length and cap sphericity ratio  

AnySurfCylinder collum_hum= {  

Radius = 0.65*((.sRel[0]-.P3[0])^2+(.sRel[1]-.P3[1])^2+(.sRel[2]-.P3[2])^2)^0.5;  

Length = 0.90*((.sRel[0]-.P2[0])^2+(.sRel[1]-.P2[1])^2+(.sRel[2]-.P2[2])^2)^0.5; 

}; // End collum_hum 

}; // End collum_hum_teres_minor 

7.2 Wrapping objects defines in the Scapula segment 

/*Glenohumeral joint surface ellipsoid (in the scapula)*/ 

AnyRefNode art_gh_scap = {  

//Center and radius of the ellipsoid  

sRel =.gh.sRel+{-0.025,0.01,0.005};  

AnyVar Radius = 0.01;  

// Points with 90° to control the scaling of the ellipsoid  

AnyVec3 P1 = {(-0.003444+Radius), 0.009615 , -0.008172};  

AnyVec3 P2 = {(-0.003444), 0.009615+Radius , -0.008172};  

AnyVec3 P3 = {(-0.003444), 0.009615 , -0.008172+Radius};  

// Distances from srel to P1, P2 and P3 

 AnyVar P1Radius = 0.5*((sRel[0]-P1[0])^2+(sRel[1]-P1[1])^2+(sRel[2]-P1[2])^2)^0.5;  

AnyVar P2Radius = 0.4*((sRel[0]-P2[0])^2+(sRel[1]-P2[1])^2+(sRel[2]-P2[2])^2)^0.5;  

AnyVar P3Radius = 0.3*((sRel[0]-P3[0])^2+(sRel[1]-P3[1])^2+(sRel[2]-P3[2])^2)^0.5;  

// This ellipsoid is the only way to ensure that muscle insertation remain outside the surface 

AnySurfEllipsoid art_gh_scapSurf = { Radius ={.P1Radius,.P2Radius,.P3Radius}; };  

}; // End glenohumeral joint surface  
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/* Coracoid process cylinder */  

AnyRefNode coracoid_cyl={  

// Origin of the cylinder  

sRel=.gh.sRel+{-0.040,0.030,0.005};  

// Two other points defining principal and secondary axes of the cylinder in rotation matrix 

AnyVec3 P2 = {-0.08,0.015,0.01};  

AnyVec3 P3 = sRel+{0.01,0.01,0.01};  

AnyMat33 Mat = RotMat(sRel,P2,P3);  

// Switch the columns to compensate that cylinder has main axis along the zaxis  

ARel={ {Mat[0][1],Mat[0][2],Mat[0][0]},  

{Mat[1][1],Mat[1][2],Mat[1][0]},  

{Mat[2][1],Mat[2][2],Mat[2][0]} };  

// Cylinder radius, length and cap sphericity ratio  

AnySurfCylinder cyl = {  

Radius = 1.3*((.sRel[0]-.P3[0])^2+(.sRel[1]-.P3[1])^2+(.sRel[2]-.P3[2])^2)^0.5;  

Length = 0.5*((.sRel[0]-.P2[0])^2+(.sRel[1]-.P2[1])^2+(.sRel[2]-.P2[2])^2)^0.5;  

CapRatio = 1.0;  

}; // End cyl 

 };// End coracoid_cyl 

 

/* Scapular edge cylinder for subscapularis muscles */  

AnyRefNode subscapularis_cyl={  

// Origin of the cylinder  

sRel=.gh.sRel+{-0.03-0.015+(0.018),0.015+0.01-(0.018),-0.02+0.015+0.0050+(0.008)};  

// Two other points defining principal and secondary axes of the cylinder in rotation matrix 

AnyVec3 P2 =sRel+{-0.04,-0.025,0.018};  

AnyVec3 P3 =sRel+ {0.005,0.005,0.007};  

AnyMat33 Mat = RotMat(sRel,P2,P3);  
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// Switch the columns  

ARel={ {Mat[0][1],Mat[0][2],Mat[0][0]},  

{Mat[1][1],Mat[1][2],Mat[1][0]},  

{Mat[2][1],Mat[2][2],Mat[2][0]} };  

// Cylinder radius, length and cap sphericity ratio  

AnySurfCylinder cyl = {  

Radius = 1.15*((.sRel[0]-.P3[0])^2+(.sRel[1]-.P3[1])^2+(.sRel[2]-.P3[2])^2)^0.5;  

Length = 2*((.sRel[0]-.P2[0])^2+(.sRel[1]-.P2[1])^2+(.sRel[2]-.P2[2])^2)^0.5;  

CapRatio = 1.0; }; // End cyl  

}; // End subscapularis_cyl  

 

/* Scapular edge cylinder for infraspinatus muscles */  

AnyRefNode infraspinatus_cyl={  

// Origin of the cylinder  

sRel=.gh.sRel+ {-0.03-0.015+(0.018),0.015+0.01+(-0.02),-0.02+0.015+0.005+(- 0.0035)};  

// Two other points defining principal and secondary axes of the cylinder in rotation matrix  

AnyVec3 P2 =sRel+ {-0.04,-0.025,0.018};  

AnyVec3 P3 =sRel+ {0.005,0.005,0.007};  

AnyMat33 Mat = RotMat(sRel,P2,P3);  

// Switch columns  

ARel={ {Mat[0][1],Mat[0][2],Mat[0][0]},  

{Mat[1][1],Mat[1][2],Mat[1][0]},  

{Mat[2][1],Mat[2][2],Mat[2][0]} };  

// Cylinder radius, length and cap sphericity ratio  

AnySurfCylinder cyl = {  

Radius = 1.9*((.sRel[0]-.P3[0])^2+(.sRel[1]-.P3[1])^2+(.sRel[2]-.P3[2])^2)^0.5;  

Length = 2*((.sRel[0]-.P2[0])^2+(.sRel[1]-.P2[1])^2+(.sRel[2]-.P2[2])^2)^0.5;  

CapRatio = 1.0; }; // End cyl  

}; // End subscapularis_cyl 



 

  113 

8 APPENDIX 2. 

 

Safe ranges of elevation with regard to the thorax in case of A) two simple stitches, B) arthroscopic MassonAllen, or C) massive cuff 

stitches techniques. Indices indicates that arthroscopic differentiates from simple *, massive differentiates from arthroscopic that 

differentiates from simple **, massive differentiates from arthroscopic and simple † 

A) 
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B) 
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CHAPITRE 5 : DISCUSSION GÉNÉRALE ET PERSPECTIVES 
 

 

L’objectif de cette thèse était de proposer des outils pour caractériser la mobilité 

tridimensionnelle articulaire de l’épaule. Dans ce but, il est nécessaire que ces outils puissent 

considérer le complexe articulaire dans sa globalité, et non pas degrés de liberté par degrés 

de liberté, afin d’améliorer le réalisme des modèles actuels. Cette caractérisation passait par 

le développement d’outils permettant la mesure et la modélisation de limites articulaires 

tridimensionnelles de l’épaule. En particulier, ces outils ont permis d’appréhender les 

interactions intra- et inter- articulaires à l’épaule. Le premier objectif était de proposer un 

protocole qui sollicite les interactions entre les amplitudes articulaires au sein d’une même 

articulation ou d’un ensemble d’articulations. L’effet de la chaîne cinématique sur la mesure 

de ces intéractions devait également être évalué au moyen des résultats issus d’expérience 

réalisée à l’aide de tiges intracorticales. Le deuxième objectif consistait à développer une 

représentation simple de l’amplitude tridimensionnelle. Le troisième objectif était de 

proposer une amplitude moyenne de la population adulte saine. Le quatrième objectif était 

de proposer une formulation de contraintes articulaires pour la synthèse optimale de 

mouvements tenant compte des interactions entre les degrés de liberté afin d’améliorer le 

réalisme des mouvements simulés. Le cinquième objectif visait de l’estimation d’amplitudes 

articulaires sécuritaires après une réparation de la coiffe des rotateurs. Le sixième objectif 

consistait à évaluer le risque causé par des exercices de rééducation passifs à partir des 

volumes sécuritaires définis précédemment. Les limites des études et leurs perspectives de 

recherche sont présentées tout au long de la discussion. 
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1 Mesurer les limites articulaires de l’épaule et leurs interactions. 

 

Au chapitre 2, une méthode de mesure de la mobilité tridimensionnelle et un protocole 

permettant de solliciter les interactions entre les 9 degrés- de-liberté de l’épaule ont été 

proposés. Cette étude a permis de définir des espaces articulaires individuels et moyens 

d’une population saine et jeune. Le choix du modèle cinématique utilisé pour les mesures a 

été réalisé de façon à englober un maximum de ces interactions afin d’appréhender une 

mobilité articulaire la plus large possible. Bien que la dissociation des interactions au sein de 

cette mobilité grâce au même modèle soit possible en théorie, celui-ci ne garantit pas la 

précision de mesure de chaque degré de liberté. Cette section présente une évaluation des 

interactions trouvées au sein des limites articulaires de l’épaule à travers une approche 

anatomique et fonctionnelle (section 1.1), à travers une analyse des limites techniques des 

outils actuels (section 1.2). 

 

1.1 Effet des interactions intra- et inter- articulaires. 

À l’épaule, les limites articulaires sont principalement imposées par les muscles tant 

mono-articulaires que pluri-articulaires196,235. En sollicitant de nombreuses configurations, 

nous avons mesuré un espace articulaire complexe. Cela reflète les interactions dues au 

grand nombre et au rôle variable des muscles de l’épaule334. Selon que l’on s’intéresse à une 

seule ou à plusieurs articulations, ces interactions peuvent être intra- ou inter- articulaires. 

Les interactions intra-articulaires correspondent à la façon dont chaque degré de liberté 

permettant d’orienter le bras dans l’espace est affecté par un autre. Tandis que les 

interactions inter-articulaires comprennent les interactions entre plusieurs articulations 

constitutives de l’épaule, ou avec des articulations voisines de l’épaule. La discussion qui suit 

essaie donc d’interpréter les interactions intra- et inter-articulaires mesurées au regard des 



 

  118 

types de mouvement réalisés pour les solliciter et de leurs causes anatomiques et 

fonctionnelles. 

1.1.1 Interactions intra-articulaires. 

L’épaule permet de mobiliser le bras grâce à trois rotations successives correspondant 

aux trois axes fonctionnels de l’articulation gléno-humérale210. Le potentiel des muscles à 

restreindre l’amplitude autour de chacun des axes peut varier en fonction des rotations 

simultanées autour des autres axes de l’articulation335,336. De ce fait, les amplitudes autour 

de ces trois axes correspondant à trois degrés de liberté sont également interdépendantes. 

Au regard des espaces articulaires que nous avons obtenus, aucune relation mathématique 

simple n’est observable entre ces degrés de liberté. Plusieurs séries de mouvements doivent 

être réalisées pour caractériser les limites articulaires de l’épaule et leurs interactions. Ces 

séries doivent permettre de reproduire le plus de combinaisons différentes entre les degrés 

de liberté145,337. 

Pour solliciter les interactions, il est important de définir les types de mouvements qui 

mettent en évidence l’effet d’une rotation sur les deux autres. Ces mouvements doivent faire 

varier les trois degrés de liberté en même temps et de façon contrôlée. Par définition, les 

mesures individuelles de chaque degré de liberté44,216 ne font varier qu’un degré de liberté à 

la fois. Ainsi, une surestimation de plus de 60% de l’espace de mouvement est obtenue par 

ces mesures individuelles, par rapport au volume moyen prenant en compte des interactions 

entre les degrés de liberté. À l’inverse, les mouvements aléatoires pour remplir l’espace 

articulaire que nous avons testés ne permettent pas de contrôler les degrés de liberté mis en 

jeu et d’identifier les interactions correspondantes pendant le mouvement. Ainsi, le volume 

obtenu est en moyenne 30% plus petit que le volume mesuré par des séries de mouvements 

définies dans notre première étude. Ces séries de mouvements faisant varier les angles 

d’élévation et de rotation axiale dans plusieurs plans d’élévation successifs remplissent les 

deux critères de prendre en compte les interactions de façon organisée et donc contrôlée. 
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Notre étude ne garantit pas que ces séries soient exhaustives. Toutefois, ces séries de 

mouvements, permettant d’obtenir le plus grand espace de mobilité, ont été choisies pour 

englober un maximum de configurations et donc d’interactions possibles. 

1.1.2 Interactions inter-articulaires. 

Hormis les interactions entre les degrés de liberté au sein d’une même articulation, des 

interactions inter-articulaires existent. Ces interactions peuvent être dues, soit au 

mouvement indissociable des articulations individuelles de l’épaule au sein d’une articulation 

globale, soit au mouvement joint des articulations voisines. C’est pourquoi la discussion 

suivante porte sur la définition articulaire de l’épaule, d’une part, et la mobilisation du coude 

et du thorax, d’autre part. 

1.1.2.1 Interactions entre les articulations de l’épaule.  

Plusieurs des muscles croisant l’articulation de l’épaule sont pluri-articulaires. Le cas 

échéant, ils participent au mouvement et limitent l’amplitude de degrés de liberté associés à 

plusieurs articulations créant des interactions pluri-articulaires338. Le rythme scapulo-

huméral45,46, qui découle de cette organisation musculo-squelettique complexe, rend difficile 

la dissociation des articulations sterno-claviculaire, acromio-claviculaire, scapulo-thoracique 

et gléno-humérale dans cette analyse. Toutefois, tant que les paramètres du mouvement, 

tels que : la vitesse de mouvement224,225 et la charge extérieure83, ne sont pas modifiés, la 

contribution de chacune de ces articulations à l’amplitude globale de l’épaule est constante 

d’un sujet à l’autre. Pour la modélisation de l’amplitude articulaire de l’épaule moyenne 

d’une population asymptomatique, il était donc possible d’englober l’ensemble des 

interactions sans identifier les degrés de liberté, articulation par articulation. Les mesures 

obtenues correspondent aux limites de la mobilité du bras par rapport au tronc sans se 

préoccuper réellement des configurations articulaires individuelles sous-jacentes44,218. 

Dans notre première étude, nous avons observé une grande variabilité interindividuelle 

au niveau de la taille et de la forme de l’espace global atteint par chaque individu. Il est alors 

difficile de prédire si les contributions relatives des différents degrés de liberté au sein des 
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espaces individuels restent constantes. Or l’utilisation des équations de régression 

définissant le rythme scapulaire se base sur cette hypothèse pour prédire la configuration 

interne de chacune des articulations. De ce fait déduire la mobilité des articulations 

individuelles à partir de la mobilité globale de l’épaule devrait être évité. 

De nombreux facteurs individuels peuvent affecter la fonction musculaire et les 

contributions relatives des différentes articulations. Ces facteurs peuvent être causés par  

exemple par des pathologies339,340. Les interactions des degrés de liberté inter-articulaires qui 

découlent de ces dyskinésies varient en fonction de la pathologie. Dans le cas des amplitudes 

sécuritaires que nous avons simulées suite à une réparation d’un tendon de la coiffe des 

rotateurs, la mobilité de chaque degrés de liberté de l’articulation gléno-humérale est 

réduite différemment selon les muscles impliqués et la taille de la déchirure. De la même 

façon, lors d’adaptation de la mobilité articulaire de l’épaule suite des sollicitations 

spécifiques à une activité physique particulière, la contribution des différents degrés de 

liberté peut être modifiée. L’identification de ces adaptations peut être importante pour 

permettre d’établir leur lien avec l’amélioration de la performance ou, au contraire, avec 

l’apparition de blessures. Dans ces deux cas, la dissociation du complexe scapulaire au sein 

des mesures paraît pertinente, afin de cibler les degrés de liberté directement affectés par 

l’entraînement ou par les blessures. 

1.1.2.2 Interactions avec les articulations voisines de l’épaule. 

Parmi les séries de mouvements proposées pour mesurer l’amplitude articulaire de 

l’épaule, une interaction supplémentaire avec l’articulation du coude s’est révélée 

importante. Un décalage de l’amplitude de rotation axiale vers l’extérieur a été  observé au 

cours de séries de mouvement réalisées avec le coude fléchi. Contrairement aux articulations 

incluses dans le rythme scapulo-huméral, le coude peut être actionné individuellement. 

Toutefois, en prenant leur origine sur la scapula et leur insertion sur l’avant-bras, les longs 

chefs du biceps et du triceps croisent à la fois l’articulation gléno-humérale et le coude. Ainsi, 

la flexion ou même la prono-supination du coude –articulation distale de l’épaule– peuvent 

interférer sur le mouvement et l’amplitude tridimensionnelle de l’épaule comme l’ont 
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suggéré des études précédentes341,342. De plus, un couplage dynamique entre le coude et 

l’épaule peut participer à cette interaction233. Par exemple, la contribution des deltoïdes 

antérieur et médian et du supra-épineux lors de la flexion du bras augmente lorsque le coude 

est en l’extension. Du fait que de nombreux autres muscles de l’épaule traversent des 

articulations voisines et s’attachent au thorax, des effets de la posture thoracique343 et de 

l’activité des muscles grand dorsal et grand pectoral344 sur l’amplitude articulaire de l’épaule 

ont également été montrés. Une réduction de l’amplitude articulaire maximale de l’épaule a 

été observée dans une posture voutée associée à une flexion de plusieurs articulations du 

thorax. Les séries de mouvements à réaliser pour caractériser l’amplitude articulaire de 

l’épaule nécessitent donc aussi la prise en compte des configurations du coude ainsi que celle 

du dos. 

Il est possible de choisir d’inclure ou de contrôler cette interaction en réalisant des 

séries de mouvements avec une flexion du coude variable ou, au contraire, bloquée dans une 

configuration donnée337. Pour des études dans lesquelles la cinématique de l’ensemble du 

membre supérieur est considérée, il pourrait être envisagé de réaliser les mesures à 

différents angles de flexion du coude. Dans l’optique de simuler le mouvement, le réalisme 

pourrait être amélioré si la génération du mouvement comprend une contrainte de limite 

articulaire de l’épaule tenant compte aussi de la configuration du coude. 

Les outils développés dans les études 1 et 3 pour, respectivement, évaluer l’amplitude 

articulaire tridimensionnelle et simuler cette amplitude en fonction de contraintes 

maximales tolérées par les muscles pourraient également servir à personnaliser les modèles 

musculo-squelettiques. Par exemple, la mesure de l’espace de mobilité pourrait permettre 

d’identifier l’élasticité passives des complexes musculo-tendineux. Aussi, pour résoudre le 

problème de la redondance du système musculo-squelettique lors de la synthèse de 

mouvement, la recherche de la solution nécessite de formuler des compromis sous forme de 

critères à minimiser ou maximiser et de contraintes à respecter. Dans les exemples proposés, 

les couples musculaires345 ou les activations musculaires346 peuvent être choisis comme 

critère à minimiser plutôt que comme contrainte. Le présent travail montre que ces forces 
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devraient plutôt être intégrées sous forme de limites pour chacun des muscles ou plus 

simplement sous forme de limites articulaires reflétant les limites de l’ensemble des muscles.  

 

La connaissance de l’anatomie des muscles et articulations est utile pour solliciter 

l’ensemble des interactions intervenant dans l’amplitude articulaire de l’épaule. Toutefois 

pour ce qui est de l’interprétation des mesures de ces amplitudes et de leurs interactions, la 

précision et la connaissance des effets du modèle cinématique utilisé sont également 

nécessaires. 

1.2 Proposer une méthode qui limite les interférences du modèle cinématique. 

Les erreurs de mesure associées à chacun des degrés de liberté peuvent interagir avec 

les amplitudes articulaires. Ces erreurs peuvent aller jusqu’à 40° sur un degré de liberté 

(Tableau 5). En particulier, de telles erreurs sont observées sur la rotation axiale du bras170 

ou de la clavicule149. La méthode que nous avons proposée reposant sur l’utilisation d’une 

chaîne cinématique couplée à l’optimisation globale permet de réduire les erreurs de 

mesures, mais pas de les éliminer complètement. L’interprétation ou l’application des 

amplitudes et interactions obtenues doit pouvoir tenir compte du modèle choisi et des 

possibles erreurs associées aux degrés de liberté étudiées. La discussion qui suit vise à 

identifier les interférences de ces erreurs lors de l’estimation de l’amplitude globale de 

l’épaule. En particulier, la dissociation des articulations de l’épaule, ou l’ajout de l’avant-bras 

dans le modèle cinématique de l’épaule seront abordés. 

1.2.1 Interférences au sein de l’amplitude globale de l’épaule 

Si l’on considère l’amplitude articulaire globale de l’épaule, le modèle cinématique que 

nous avons utilisé est capable de positionner le bras par rapport au thorax avec une précision 

minimale de 10° évaluée sur des gestes quotidiens et des gestes sportifs 178. D’autres 

modèles cinématiques en revanche, notamment celui sans optimisation globale utilisé pour 

notre étude aux barres asymétriques, peuvent avoir des erreurs plus importantes de plus de 

30° selon certains degrés de liberté42. De ce fait certaines cinématiques recueillies chez les 
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gymnastes dépassaient l’amplitude articulaire maximale mesurée par notre modèle du 

membre supérieur. Avant de pouvoir l’utiliser comme contrainte pour la simulation de 

mouvements réalistes, la différence de précision entre les modèles doit être prise en compte 

pour ajuster l’amplitude articulaire. Dans notre cas un ajustement de 10° a été suffisant pour 

englober l’ensemble des cinématiques mesurées. Toutefois aucune mesure réelle de l’erreur 

d’estimation thoraco-humérale du modèle n’a été possible. Dans ce cas, une mesure de 

l’amplitude articulaire avec le même modèle serait idéale. 

Par ailleurs, les degrés de liberté ne sont pas affectés de a même manière par les 

erreurs de mesures. Par exemple, la rotation axiale du bras peut être entachée d’erreurs 

supérieures à 30°, tandis que le plan d‘élévation et l’élévation sont associés à des erreurs 

inférieures à 5°170. On retrouve le même constat sur l’orientation de la clavicule149. Or la 

tolérance que nous avons définie est uniforme sur l’ensemble de l’amplitude articulaire. Il 

serait peut-être possible de la réduire l’ajustant individuellement selon chaque degré de 

liberté. 

1.2.2 Interférences entre les amplitudes des différentes articulations de l’épaule 

Lorsque l’on segmente le complexe de l’épaule pour étudier l’amplitude d’une 

articulation en particulier, l’ajout de chaque degré de liberté augmente l’erreur de cette 

mesure. L’utilisation d’une chaîne cinématique permet d’assurer la cohésion entre les 

articulations en maintenant les segments reliés les uns aux autres. Cependant cette chaîne 

cinématique ne suffit pas à garantir que la cinématique individuelle de chaque articulation 

soit respectée que l’on utilise le rythme scapulo-huméral45,46 ou des mesures 

cutanées170,182,347. Pour ce qui est du rythme scapulohuméral, des erreurs moyennes 

supérieures à 5° ont été trouvées pour chacun des degrés de liberté de la scapula348. En 

référence à un rythme scapulo-humérale de base, l’’élévation gléno-humérale représente 

grossièrement 2/3 de l’élévation thoraco-humérale totale77. Des élévations gleno-humérale 

et thoraco-humérale maximales de 110° et 160° ont été mesurées dans les chapitres 2 et 4 

de cette thèse. Cela correspond à trois degrés près au même ratio. Toutefois les principales 

erreurs se situent au niveau des autres degrés de liberté348, à savoir l’inclinaison antéro-
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postérieure et la protraction-rétraction de la scapula qui influencent aussi la rotation axiale 

et le plan d’élévation du bras. 

S’il est difficile d’évaluer la cohérence des amplitudes articulaires au regard du rythme 

scapulo-huméral, une étude utilisant des marqueurs cutanés de façon similaire à la nôtre 

pour positionner la scapula a trouvé une erreur moyenne de seulement 5° sur l’ensemble des 

degrés de liberté347. Cette erreur est donc plus faible que par l’utilisation du rythme 

scapulohuméral. Malgré tout comme nous l’avons évalué à la section 6 du chapitre 2, les 

espaces de mobilité gléno-humérale obtenus avec ce modèle ou mesurés avec des tiges 

intra-corticale diffèrent jusqu’à 30%. En effet, cette erreur doit encore s’ajouter à l’erreur de 

10° de positionnement du bras discutée dans la partie précédente pour discuter de 

l’amplitude gléno-humérale. 

De plus les erreurs associées à chaque degré de liberté peuvent varier au cours du 

mouvement. Par exemple, l’erreur qui tend à surestimer la rotation latérale de la scapula 

diminue lorsque que le bras se rapproche de son élévation maximale81. Dans le même temps, 

l’inclinaison antéro-postérieure de la scapula est surestimée aux élévations basses et sous-

estimée aux élévations hautes. Et finalement, la protraction est surestimée quelle que soit 

l’élévation. À cela peuvent s’ajouter des effets du plan d’élévation. Étant donné que 

beaucoup d’interactions entre les erreurs de mesures associées aux différents degrés de 

liberté peuvent ainsi interférer avec les interactions physiologiques d’amplitudes articulaires, 

l’amélioration de la précision de mesure demeure donc une perspective importante. De plus, 

l’interprétation des résultats concernant les espaces de sécurité gléno-huméraux suite aux 

réparations de tendons de la coiffe des rotateurs, a été fait avec précaution en dissociant la 

rotation axiale en seulement trois configurations : rotation interne >30°, rotation neutre 

entre 15° et -15°, rotation externe <-30°. 

1.2.3 Interférences de l’avant-bras avec l’amplitude articulaire de l’épaule 

En plus des raisons musculo-squelettiques énoncées, l’interaction apparente des 

articulations voisines avec l’amplitude mesurée à l’épaule peut venir de la méthode utilisée 
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pour mesurer l’amplitude articulaire. Dans les résultats complémentaires du Chapitre 2 

comparant le modèle cinématique habituel et des tiges intra-corticales, nous avons mis en 

évidence une interférence entre la rotation axiale du bras et la prono-supination de l’avant-

bras dans l’amplitude articulaire maximale de l’épaule. Cet effet est accentué si le coude est 

en extension lors de la rotation externe du bras. Le développement d’un modèle limitant 

cette interférence est primordial dans le but d’améliorer la mesure de l’amplitude articulaire 

de l’épaule. Sinon, la série de mouvement réalisée avec le coude fléchis, devrait ainsi être 

préférée, quoi que limitant peut-être l’amplitude totale permise en rotation interne lorsque 

le bras est tendu232,247. 

 

S’il est difficile de connaître et tenir comptes l’ensemble des interactions causées par les 

erreurs du modèle cinématique, le choix du modèle cinématique est important pour tenter 

de les réduire. Pour les études futures, la littérature propose des solution intéressantes pour 

limiter les erreurs causant des interférences importantes avec les mesures d’amplitudes 

articulaire qui consisteraient à : ajuster le poids des marqueurs pour l’optimisation globale178, 

intégrer une fermeture de boucle pour contraindre la scapula à rester en contact avec le 

thorax47,48, permettre une translation au niveau des articulations scapulo-thoracique et 

gléno-humérale d’amplitude limitée349, ajouter une autre fermeture de boucle au niveau de 

l’avant-bras pour mieux définir la prono-supination188. L’utilisation d’une tolérance ou d’une 

marge de sécurité pour l’interprétation des amplitudes et interactions obtenues est 

également nécessaire. 

 

 

2 Modéliser les interactions entre les degrés de liberté sur 

l’amplitude de mouvement 

 

En plus de développer un protocole pour mesurer l’amplitude articulaire de l’épaule 

manière la plus physiologique possible, le second objectif de notre première étude était de 



 

  126 

fournir une représentation mathématique d’une amplitude de mouvement à n-dimensions 

directement utilisable pour de futures études. L’utilisation du système d’analyse de 

mouvement que nous avons utilisé est complexe, onéreuse et les résultats ne sont pas 

immédiats. De ce fait, nous avons proposé une description de l’espace articulaire facilement 

ajustable pour d’autres études et interprétable. En effet, les données sont fournies sous 

forme d’une enveloppe non-convexe dont les coordonnées correspondent à des séquences 

d’angles. Par ailleurs, notre troisième objectif était de proposer une méthode pour 

normaliser les mesures obtenues afin de représenter une population moyenne par un score 

moyen. Ainsi, la représentation angulaire cubique de la mobilité articulaire a permis 

d’associer une valeur volumique à l’espace articulaire. Les données ont également été 

fournies pour un volume moyen représentant une population mixte de jeunes adultes sans 

antécédents de blessure en lien avec notre objectif 3. Il sera discuté dans cette seconde 

partie, comment ces données peuvent servir de score de référence lors de l’évaluation de la 

mobilité articulaire dans un cadre clinique (objectif 2), ou comment elles peuvent servir à 

générer des cinématiques réalistes dans un modèle de simulation numérique pour 

l’optimisation de la performance (objectif 4). 

 

2.1 Espace moyen et comparaison des limites articulaires 

Dans le domaine clinique, une des premières utilités des mesures d’amplitudes 

articulaires de l’épaule est son évaluation fonctionnelle par la comparaison entre plusieurs 

mesures de la mobilité. Cette comparaison peut se faire entre les deux côtés d’un même 

sujet350,351, entre plusieurs mesures du même sujet à différents moments, par différents 

expérimentateurs ou avec différents outils352, entre un sujet et un autre75, entre un sujet et 

un groupe de sujet, ou entre deux groupes de sujets156,353,354. Dans les cas de comparaisons 

individuelles, les limites articulaires tridimensionnelles que nous avons définies peuvent être 

directement utilisées. Toutefois, le cas le plus fréquent dans les études scientifique est 

certainement la comparaison entre plusieurs groupes, tandis que dans un cadre d’application 

clinique de terrain l’évaluation conseillée sera plutôt individuelle au cours du temps et par 
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rapport à une norme157. Dans les deux cas, il s’agit de comparer au moins une mesure 

représentant un groupe dans son ensemble. Avec les méthodes de mesure d’amplitudes 

articulaire actuelles se présentant sous formes de valeurs discrètes, il est facile d’estimer les 

valeurs moyennes d’une population. En revanche, lorsque la mesure de la mobilité articulaire 

se présente sous formes d’un contour presque continu du volume angulaire, la moyenne ne 

peut pas être calculée de façon triviale. Il a donc été nécessaire de déterminer une mesure 

de mobilité normalisée, c'est-à-dire centrée et réduite, du groupe.  

Dans la méthode proposée dans cette thèse, les limites ne peuvent pas être 

directement moyennées entre les sujets. Il existe des algorithmes avancés pour obtenir une 

forme tridimensionnelle moyenne dans les champs disciplinaires connexes à la 

biomécanique355,356 (e.g. imagerie, animation). Toutefois ces algorithmes se basent sur des 

données distribuées plus régulièrement que celles que nous recueillons par la mesure 

cinématique du mouvement humain. Le volume d’amplitude articulaire obtenu est moyen. 

De plus, les positions inclues dans ce volume sont atteintes par au moins la moitié des sujets. 

L’amplitude articulaire ainsi déterminée  semble bien représenter une mesure centrée de la 

mobilité en atténuant les caractéristiques propres à chaque individu. Toutefois, le fait que 

l’espace normalisé par cette méthode comprenne des positions partagées par seulement la 

moitié des sujets est sans doute dû au fait que nous avons inclus homme et femmes 

pratiquant différents types d’activités physique dans notre population. Ces caractéristiques 

de genre et pratique sportive sont connues pour modifier l’amplitude de mouvement pour 

des mesures selon un degré de liberté216,231,350. Un nombre de sujets plus important aurait 

probablement été inclus dans le volume moyen si la population avait été plus nombreuse ou 

plus homogène.  

Les surfaces non-convexes représentant les amplitudes articulaires ne peuvent pas être 

comparées directement. Tout d’abord, chaque limite mesurée correspond à un vecteur de 

trois valeurs (plan d’élévation, élévation et rotation). De plus, le nombre de mesures est à la 

fois élevé et variable d’un sujet à l’autre. En outre, les données ne sont pas nécessairement 

réparties et organisées de la même façon et encore moins de façon homogène. Afin de 
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poursuivre ce travail, un ré-échantillonnage ou une interpolation des données145 pour définir 

les limites à partir de facettes triangulaires régulières permettrait d’appliquer des techniques 

de morphing357 pour avoir un modèle avec un nombre de points fixe qui s’adapterait à 

l’enveloppe de chaque sujet et faciliterait les comparaisons. En revanche, comme pour la 

normalisation, il est possible de comparer les volumes, cela peut donner une indication sur la 

plus ou moins grande mobilité articulaire d’une personne par rapport au volume moyen, ou 

sur la réduction du volume sécuritaire par rapport à ce même volume dans le cas de 

blessures. Des espaces de mouvement sont ainsi comparés pour détecter des signes d’hyper-

laxité de l’épaule337. Cependant, cette information ne donne pas d’information sur la nature 

des différences mesurées. Il faut donc utiliser des techniques de géométrie spatiale pour 

comparer les espaces obtenus358,359. 

Parfois les amplitudes articulaires mesurées peuvent provenir de mouvements pour 

lesquels l’amplitude de mouvement est réduite et d’autre où elle est augmentée, comme 

c’est le cas concernant la mobilité des sportifs134,323,360. Dans ce cas, un même volume 

comparé à un volume de référence peut avoir des zones où l’amplitude est réduite, et 

d’autre ou l’amplitude est augmentée. C’est la taille de ces zones que nous avons estimée 

pour comparer les espaces de mobilité obtenues par les mesures cutanées ou avec les tiges 

intra-corticales à la section 6.3 du Chapitre 2. Toutefois par cette méthode, seule la 

représentation visuelle permet l’identification des caractéristiques de ces zones. Pour 

faciliter l’interprétation clinique, accélérer la comparaison des formes et la lecture des 

résultats et estimer les différences avec plus de précision, le développement d’une méthode 

plus systématique serait dans la continuité logique de ce travail. Pour cela, des techniques de 

reconnaissance d’image basées sur la décomposition de la forme complexe grâce, par 

exemple, à des transformations scalaires358,359, ou une décomposition sphérique 

harmonisée361 (Figure 26), pourraient être utilisées. Toutefois, ces techniques développées 

pour la reconnaissance de similitudes entre des objets tridimensionnels devraient être 

adaptées pour identifier leurs différences. 
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Figure 26 : Techniques de transformation spatiales des données pour la comparaison de 

formes tridimensionnelles. (a) Échantillonnage en 50 points et normales (lignes violettes), puis 

description vectorielle du volume à partir de deux points différents de l’échantillon358. (b) 

Décomposition d’un cube en harmonies sphériques selon différentes résolutions pour la 

description du volume par des coordonnées de sphères361. 

 

2.2 Implémentation des amplitudes articulaires à un modèle de simulation sous forme 

de contrainte 

L’objectif de la deuxième étude de cette thèse était de proposer une façon de 

modéliser l’amplitude articulaire de l’épaule, ou toute amplitude articulaire complexe, afin 

de l’intégrer à un modèle de synthèse optimale du mouvement. Cet objectif répondait ainsi à 

plusieurs besoins : à savoir l’adaptation de la contrainte à la population étudiée, et son 

efficacité.  
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2.2.1 Espace personnalisé ou maximal 

Afin d’implémenter un espace articulaire approprié au sein du modèle, il est important 

que cet espace représente la population étudiée. Pour l’analyse de geste sportif et dans une 

optique de performance, l’amplitude articulaire ne doit pas être limitée à une amplitude 

moyenne. En gymnastique en particulier, l’atteinte de l’amplitude articulaire maximale au 

cours du mouvement est un critère de performance pour la plupart des mouvements362. On 

veut alors que le mouvement optimal généré utilise le potentiel maximal des capacités de 

l’individu. Pour cela deux options peuvent convenir. Soit la contrainte va se baser sur 

l’amplitude articulaire maximale mesurée sur l’individu étudié, soit elle va se baser sur 

l’amplitude maximale d’une population similaire à la population étudiée. 

Dans l’analyse de performance, la solution la plus adaptée est sans doute la mesure 

personnalisée individualisée. L’absence de cette mesure est probablement une limite 

importante de notre travail. En effet, en plus de l’âge, du genre ou de la pratique sportive, de 

nombreux facteurs peuvent directement affecter la mobilité articulaire, tels que la géométrie 

osseuse363,364, les propriétés intrinsèques des fibres musculaires et tendineuses365 ,366, ou les 

propriétés neuromusculaires individuelles367. Ce sont autant de facteurs qui peuvent 

modifier l’amplitude articulaire tridimensionnelle de par les interactions musculaires. 

Toutefois, ces mesures et leur traitement pour générer des contraintes individuelles peuvent 

être coûteuses en temps et en ressources informatiques. C’est pourquoi des mesures 

représentatives de la population ont été préférées au chapitre 3. Les mesures sur lesquelles 

reposent cette contrainte constitue une simplification importante de l’étude. Les 

perspectives liées à la personnalisation de l’espace seront discutées plus en détails à la 

section 3. Dans notre étude l’emphase a été mise sur l’implémentation de cet espace 

tridimensionnel maximal dans un algorithme de synthèse optimale, qui constituait le défi 

principal. En effet, à partir de la représentation spatiale complexe de l’espace articulaire, le 

calcul de la position relative d’une solution proposée par rapport aux limites articulaire 

nécessite plusieurs étapes. 
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2.2.2 Définition d’une contrainte non linéaire efficace 

Déterminer si un point est à l’intérieur ou à l’extérieur d’une enveloppe non-convexe 

est couteux368. La description brute des amplitudes articulaires sous forme de maillage que 

nous avons obtenue au Chapitre 2 section 4 permet déjà de tester si une orientation donnée, 

définie par une séquence d’angles, tombe à l’intérieur ou à l’extérieur du maillage. La 

fonction inpolyhedron.m dans Matlab permet de le faire mais de façon excessivement 

coûteuse ce qui n’est pas compatible avec la synthèse optimale. En effet, cette méthode 

repose sur une décomposition du volume en tétrahèdres et sur des calculs de géométrie 

spatiale des solides. Une approche par décomposition vectorielle comme abordée à la 

section 2.1 pourrait sans doute simplifier les calculs en décomposant le même volume en 

vecteurs au lieu de tétraèdres358. Cependant avec l’une ou l’autre approche, l’espace 

articulaire reste défini par un grand nombre d’entités qu’elles soient des formes 

géométriques ou des vecteurs. Ainsi un grand nombre d’itérations sont nécessaires pour 

tester la relation d’une position donnée par rapport à chaque entité de l’espace global. Ces 

calculs pour déterminer la valeur de la contrainte doivent être réalisés des milliers de fois au 

cours de l’optimisation369. Afin de l’inclure à l’intérieur d’une routine d’optimisation qui fait 

appel à des milliers d’itérations, nous avons proposé une nouvelle description mathématique 

plus efficace qui combine une logique binaire après discrétisation du problème avec stockage 

sous forme matricielle comme d’autres l’avaient proposé234. Seule une simple soustraction 

pour obtenir la valeur exacte de la contrainte est alors nécessaire. 

Le coût de calcul de la contrainte seul n’est pas suffisant à garantir que la contrainte 

soit efficace. Le nombre d’itérations nécessaire à la convergence de l’optimisation, ou même 

la capacité de l’optimisation de trouver des solutions sont également signe que le problème 

est numériquement bien défini369. Sur 420 optimisations, ni le nombre de solution ni le 

nombre d’itérations n’a été modifié significativement par l’ajout de notre contrainte. Il 

semble donc que notre méthode soit efficace. 

Notre méthode est généralisable à d’autres articulations. Dans notre cas, une matrice à 

3+1 dimensions a été définie. Les trois premières dimensions correspondent aux trois degrés 
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de liberté de l’épaule et la quatrième à la valeur de la contrainte non linéaire. Toutefois il 

pourrait être envisagé d’augmenter le nombre de degrés de liberté pris en compte, et donc 

le nombre de dimensions de la matrice, à la suite de cette thèse. Pour commencer, une 

dimension pourrait être ajoutée pour représenter l’interaction de l’angle articulaire du coude 

comme nous avons mis en évidence son influence dans l’amplitude articulaire de l’épaule 

dans le Chapitre 2 aux sections 5 et 6. D’autres études suggèrent également la nécessité 

d’une contrainte additionnelle pour limiter la vitesse du mouvement en fonction de la 

configuration de l’articulation. La caractérisation de la vitesse à travers l’amplitude de 

mouvement pourrait également être ajoutée comme dimension supplémentaire à la matrice. 

La technique numérique d’une telle approche reste à être développée.  

 

3 Personnaliser l’amplitude articulaire à des populations 

spécifiques 

 

Dans le cadre du premier objectif, l’amplitude articulaire de l’épaule est représentative 

d’une population saine. Or de nombreuses études qui s’intéressent au mécanisme de 

l’épaule concernent des populations dont les amplitudes articulaires diffèrent de celles d’une 

population moyenne à cause de pathologies ou de la pratique d’activités. Ainsi, les 

principales limites de nos études présentées au chapitre  3 et 4 sont liées à la 

personnalisation de l’amplitude articulaire à leurs populations respectives de gymnastes et 

de patients ayant subi une réparation de la coiffe des rotateurs. D’ailleurs, un des principaux 

enjeux dans le développement de modèles en biomécanique est la personnalisation des 

mesures cinématiques puisque le mouvement est extrêmement variable entre les individus. 

Tandis que l’objectif 3 était de proposer une méthode de normalisation de l’espace 

articulaire, les objectifs 4, 5 et 6 reposaient sur l’utilisation des mesures de mobilité 

personnalisées à un groupe de sportifs, ou aux caractéristiques de la blessure d’un patient. 

D’une part, l’implémentation de contraintes ajustées à la cinématique de gymnastes 

permettant d’augmenter le réalisme des mouvements optimisés a peut-être brigué 
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l’optimisation du mouvement en limitant trop fortement le nombre de solutions permises. 

D’autre part, les espaces sécuritaires obtenues pour différent types et tailles de déchirure 

ont permis de discriminer le type de mouvements passifs sécuritaires ou risqués dans une 

optique de rééducation. Des deux côtés, la représentation de la population correspondante 

par de tels espaces sera discutée. 

 

3.1 Adaptabilité de la méthode de mesure 

Les outils utilisés pour mesurer le mouvement en laboratoire ne sont pas toujours 

adaptés pour l’acquisition sur  le terrain. Toutefois de plus en plus de centres médicaux ou de 

structures sportives sont équipées de système d’analyse du mouvement 3D. Par ailleurs, les 

protocoles de mesures ne sont pas nécessairement adaptés à tous domaines, car ils peuvent 

être trop compliqués à administrer, trop longs ou trop risqués pour les patients. Il convient 

donc dans un premier d’évaluer le besoin de personnalisation à la population étudiée, puis le 

cas échéant d’adapter le protocole de mesure si nécessaire. 

3.1.1 Identification des besoins d’adaptation 

Dans le chapitre 2, nous avons proposé des données d’amplitudes représentatives 

d’une population moyenne. Pourtant utiliser ces données-là n’est pas si simple. Car dans de 

nombreux cas, l’utilisation de ces données nécessite des considérations et parfois même des 

ajustements en fonction de la population, de la méthode de mesure ou des paramètres du 

geste étudié. 

Un espace maximal commun englobant l’ensemble des positions atteintes par un 

groupe d’adultes sains (chapitre 2) a été utilisé pour contraindre un modèle de synthèse 

optimale visant à améliorer la performance de gymnastes. Le but de cette contrainte était de 

garantir le réalisme des solutions générées. Il semblerait que la contrainte ait en effet permis 

de discriminer les cinématiques réalisables par des sujets moyens. Toutefois chez les sportifs 

et les gymnastes en particulier, la mobilité articulaire est plus importante que pour la 

population normale26,215,228.  
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Tel que discuté précédemment (Section 1.2.3), les mesures d’amplitudes articulaires 

peuvent aussi être spécifiques à la méthode, et en particulier au modèle cinématique, 

utilisée pour les mesurer. Au chapitre  3, l’ensemble des données des gestes gymniques 

avaient été collectées avant le début de cette thèse avec un modèle cinématique différent. 

De ce fait, et comme c’est le cas dans de nombreuses études limitées par le temps et les 

moyens, des mesures personnalisées n’ont pas pu être réalisées. De ce fait, un ajustement 

des amplitudes articulaires mesurées sur une population moyenne a dû être effectué de 

façon à englober au minimum l’ensemble des cinématiques non optimisées pour l’ensemble 

des sujets. À l’instar des espaces de travail proposés en ergonomie, cela ne garantit pas 

l’obtention d’un espace articulaire maximal, mais au moins suffisant pour réaliser l’élément.  

Enfin les caractéristiques du mouvement influent sur l’amplitude articulaire maximale. 

L’activation musculaire 90,344, la vitesse de mouvement 225,370 ou la force produite 371,372 

peuvent faire varier les longueurs d’étirement musculaires et donc les amplitudes 

articulaires. Les mesures proposées dans le chapitre 2 étaient basées sur des mesures 

d’amplitudes articulaires actives à faible vitesse et sans charge. À l’inverse, les gestes sont 

généralement réalisés à des vitesses beaucoup plus importantes. Au chapitre  3, les 

paramètres de couples articulaires et de vitesses angulaires ont été contraints 

indépendamment lors de l’optimisation. Pour de futures recherches, la caractérisation de 

l’amplitude articulaire maximale en lien avec la vitesse serait intéressant et inversement.  

En considérant l’aspect musculaire, utiliser la modélisation musculosquelettique pour 

investiguer les relations forces-vitesse-longueurs maximales a déjà fait l’objet de 

recherches373. Toutefois, le problème de la personnalisation des modèles musculo-

squelettiques est encore plus complexe du fait de la nature invasive et du coût en argent et 

en temps associé à l’utilisation de l’imagerie médicale. 

3.1.2 Adaptabilité du protocole 

En considérant l’ensemble des limitations liées à l’utilisation de données non-

personnalisées pour l’étude de populations spécifiques, la personnalisation des mesures doit 
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être rendue possible grâce à la reproductibilité de la méthode proposée dans cette thèse 

dans des contextes variés. Les principaux enjeux de cette reproductibilité résident alors dans 

l’accessibilité du matériel, et la simplicité et la durée du protocole. 

Bien que de plus en plus de structures soient équipées de systèmes de caméras 

optoélectroniques, on les trouve rarement en dehors des laboratoires de recherche. Non 

seulement ces technologies sont onéreuses, mais en plus elles requièrent de l’expertise à 

manipuler et du temps de travail pour traiter les données374. En plus des caméras, le modèle 

cinématique que nous utilisons nécessite le placement de 45 marqueurs, qui ajoutent aux 

difficultés et peuvent gêner le mouvement, ou la capture du mouvement notamment pour 

l’étude de gestes sportifs375,376. De fait, l’étude de positions optimales des marqueurs pour 

limiter les artéfacts de tissus mous y compris lors de mouvements de grande amplitude190, 

mais adaptés au types de mouvements étudiés peut être nécessaire. Toutefois la méthode de 

mesures et de modélisation des amplitudes articulaires et de leurs interactions peut être 

reproduite avec d’autres types de modèles et d’autres appareils de mesure. Les 

inclinomètres électroniques au sein des téléphones intelligents, les cameras 3D à bas coût 

comme les kinect377, les marqueurs électromagnétiques ou les capteurs inertiels sont de plus 

en plus utilisés pour transférer les études sur le terrain. En revanche, il sera probablement 

difficile avec ce type de technologie de pouvoir mesurer avec précision des mouvements de 

grande amplitude, ou de dissocier les articulations de l’épaule d’une manière précise. 

Le second aspect à prendre en compte pour que les mesures puissent être réalisées 

sont la simplicité et la durée le protocole. Deux séries de mouvements qui ont été suggérées 

au chapitre 2. Le nombre de gestes à réaliser et la durée totale du protocole ne devraient pas 

être plus importants que l’évaluation d’une vingtaine de tâches de la vie quotidienne162,220,378 

ou que la passation d’un questionnaire d’évaluation de la fonctionnalité de l’épaule37. Pour la 

première série, la même routine est réalisée dans sept plans d’élévation différents. Cette 

routine alterne l’élévation du bras et la rotation axiale de façon régulière. Pour la seconde 

série, la rotation du bras est fixée pendant la totalité du mouvement tandis que les 

élévations sont réalisées dans les sept plans d’élévation. Au cours de l’ensemble de ces 
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mouvements un seul degré de liberté est actionné à la fois. Le protocole ne semble pas 

difficile à reproduire. En tout 10 essais d’environ 20 secondes sont réalisés. 

Pour des études postérieures, le nombre de plans d’élévation ou de paliers d’élévation 

au sein des séries ont été diminués70. Cela a permis d’effectuer des mesures personnalisées 

plus rapidement. Toutefois, des tests seraient nécessaires pour déterminer le nombre de 

mesures minimum qu’il serait nécessaire de réaliser pour justifier l’utilisation de mesures 

tridimensionnelles, plutôt que des mesures planaires44. 

 

3.2 Mesure des amplitudes à partir de la simulation 

Lorsque le mouvement risque de causer des blessures, il n’est vraiment pas possible de 

reproduire les mesures in vivo. L’ajustement des mesures d’amplitudes moyennes peut être 

envisagé. L’utilisation de la simulation peut s’avérer intéressante. L’ajustement des 

paramètres du modèles musculo-squelettique pour correspondre à la population étudiée est 

alors essentiel. 

3.2.1 Ajustement à des mesures paramètres musculo-squelettique 

Au chapitre 4, nous avons identifié le type de blessure (supra-épineux, supra+infra-

épineux, supra-épneux+sous-scapulaire), la taille (0, 5, 10, 15, 20 mm) de la déchirure et le 

type de réparation (simple, arthroscopique, ou massive) comme étant des paramètres 

principaux dans la caractérisation de la population. D’une part, de nombreuses autres tailles 

de déchirures jusqu’à plus de 50 mm sont reportées dans la littérature. D’autre part, de 

nombreux facteurs interindividuels influent sur les propriétés musculaires comme la 

raideur379,380,ou le taux d’infiltration graisseuse124,381 ont été associés au risque de re-

déchirure. Nous avons fait le choix de rester sur des paramètres relativement généraux pour 

caractériser la blessure, en prenant des précautions quant aux marges de sécurité 

importantes basées sur un intervalle de confiance supérieur à 95% et à un facteur de sécurité 

de 10 parmi les plus élevés de ceux qui existent dans la littérature concernant les tendons. 



 

  137 

Nous nous assurons ainsi de fournir des résultats sécuritaires pour les cliniciens, bien qu’ils 

caractérisent de façon très générale la population étudiée. 

En effet, en multipliant le nombre de facteurs ou même le nombre de valeurs de ces 

facteurs, on pourrait ainsi ajuster encore plus finement l’espace articulaire à la population 

voire au sujet étudié. Toutefois, la précision apportée par la personnalisation du modèle 

restera toujours limité par la précision permise par les mesures cinématiques et simulées 

utilisées. Nous avons déjà vu les limites des mesures cinématiques associées à notre modèle 

cinématique. Il existe également de nombreuses limitations associées aux mesures fournies 

par les modèles musculo-squelettique de l’épaule. 

 

3.3 Identifier par le biais de ces espaces personnalisés les mouvements non risqués 

La finalité de la caractérisation des espaces articulaires personnalisés est de pouvoir 

évaluer la faisabilité de certains mouvements par la population considérée. Dans un cadre 

clinique, la possibilité de distinguer les mouvements sécuritaires ou à risque est 

particulièrement intéressante pour les cliniciens qui ont peu de moyens, sinon empiriques, 

de tester leurs protocoles. Dans le cas de l’optimisation du mouvement, plusieurs critères 

basés sur l’amplitude du mouvement peuvent également entrer en compte dans l’évaluation 

du réalisme ou de la performance geste.  

3.3.1 Recommandations sur les mouvements de rééducation pour les cliniciens 

Au chapitre 4, les recommandations pour la rééducation sont basées essentiellement 

sur l’aspect sécuritaire des mouvements. En effet, le constat le plus inquiétant concernant la 

prise en charge des déchirures de la coiffe est son taux de re-déchirure supérieur à 90%. Ainsi 

des recommandations sur les mouvements passifs sécuritaires ont été proposées. De la 

même façon qu’à l’étude 3, les amplitudes de mouvement sécuritaires utilisées sous forme 

de contrainte pour la simulation du mouvement pourraient permettre de générer de 

nouveaux mouvements pour la rééducation décrivant un espace de mouvement sécuritaire 

adapté à chaque blessure. Or, un second aspect qui motive les cliniciens est l’efficacité du 
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protocole à recouvrir la plus grande fonctionnalité de l’épaule le plus rapidement possible132. 

L’amplitude articulaire moyenne d’une population saine ou les amplitudes sécuritaires 

définies peuvent alors être utilisée comme référence pour évaluer la capacité du protocole 

de rééducation à solliciter au maximum cet espace de mouvement. Un grand nombre de 

mouvements pourrait ainsi être évalués par la même méthode, afin de déterminer la 

meilleure combinaison de mouvements dans le cadre de la rééducation. 

Dans le cadre de l’optimisation du mouvement, l’utilisation ou non d’une bonne partie 

l’amplitude de mouvement pourrait être utilisée comme fonction de cout pour cibler des 

mouvements restreints ou repartis dans l’espace. En effet, ce type de critères pourrait être 

pertinent dans le cas de gestes ou l’amplitude permet une meilleure efficacité 289 ou un 

meilleur esthétisme 172. On peut imaginer aussi, que dans l’optique de l’apprentissage ou de 

l’amélioration de certains gestes, cela peut nous donner une idée de l’amplitude de 

mouvement nécessaire et peut être délétère chez l’athlète pour réaliser le geste. 
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CONCLUSION 
 

Dans le cadre de cette thèse, l’objectif était de proposer de nouvelles façons 

d’appréhender la mobilité tridimensionnelle de l’épaule. En particulier, la mesure, la 

normalisation et la modélisation de cette mobilité ont été proposées. Tout d’abord, les 

principaux enjeux en lien avec la santé et la performance soumis à cette mobilité ont été 

ciblés. Et pour finir, deux applications concernant l’optimisation de la performance sportive, 

et l’évaluation du risque lors de la rééducation de la coiffe des rotateurs. 

 

1. Un protocole qui sollicite les interactions entre les amplitudes articulaires des degrés 

de liberté d’une même articulation ou d’un ensemble d’articulations a été proposé dans le 

chapitre 2. Les séries de mouvements retenues reposent sur des combinaisons organisées 

d’élévation et de rotation axiale dans sept plans d’élévation répartis dans l’espace. 

Également, cette ensemble de mouvements a permis de  décrire un espace articulaire plus 

large que des essais aléatoires et plus précis que l’espace défini par une interaction linéaire 

des amplitudes individuelles selon les trois degrés de liberté. De surcroit, une différence de la 

mobilité articulaire a bien été observée en fonction de la configuration du coude pendant les 

mesures. Cette différence confirme les attentes, compte tenu du rôle des biceps et triceps 

dans la limitation articulaire de l’épaule ou de l’influence de la position du centre de masse et 

du moment d’inertie du membre supérieur par rapport au centre articulaire de l’épaule. Il est 

toutefois encore difficile d’identifier exactement les rôles relatifs des muscles ou des 

interférences du modèle dans l’explication de cette différence. 

 

2. Une représentation simple de l’amplitude tridimensionnelle du complexe de l’épaule 

ou de l’articulation gléno-humérale a été proposée aux chapitres 2 et 4 respectivement au 

moyen d’une enveloppe non-convexe. Cette représentation – basée sur des coordonnées 

angulaires spatiales – illustre les interactions complexes entre ses degrés de liberté et ne 
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semble pas pouvoir être approchée par un modèle mathématique simple en accord avec 

notre hypothèse initiale. Toutefois, cette représentation donne lieu à plusieurs mesures du 

volume brut de la mobilité ou de volumes d’intersection ou de non-intersection utiles pour 

comparer des volumes entre eux. Ainsi il a pu être décrit de quelle manière les différents 

types et tailles de déchirures de la coiffes des rotateurs affectent ce volume. 

 

3. Une amplitude moyenne issue d’une population d’adultes sains a été proposée. 

Ainsi, la variabilité de l’espace de mobilité entre des sujets sains a pu être confirmée. Un 

coefficient de variabilité supérieur à 20% pour un groupe d’homme et de femmes entre 20 et 

30 ans pratiquants divers types d’activité a été obetnu. Par la suite, la méthode de 

normalisation proposée a permis d’établir un espace de mobilité dont le volume est égale à 

la moyenne des volumes de l’ensemble des sujets. De plus, ce volume comprend uniquement 

des positions atteingnables par plus de 50% des individus.  

 

4. Une formulation de contrainte articulaires pour la synthèse optimale de 

mouvements tenant compte des interactions entre les degrés de liberté a été développée et 

implémentée pour l’optimisation de la technique d’un mouvement gymnique. Cette 

formulation a permis non seulement d’améliorer le réalisme de 83% des mouvements 

synthétisés, mais en plus son intégration au sein de l’algorithme de résolution n’a pas changé 

de façon signification le coût des calculs et donc le temps potentiel nécessaire pour réaliser 

l’optimisation. 

 

5. Des amplitudes tridimensionnelles sécuritaires de l’épaule pour des patients ayant 

subi une réparation chirurgicale de la coiffe des rotateurs ont pu être estimées grêce à la 

simulation musculo-squelettique. Cette approche, dite inverse, a permis de prendre en 

compte à la fois les muscles blessés – à savoir soit le supra-épineux seul, le supra-et l’infra-

épineux, ou le supra-épineux et le sous-scapulaire-, ainsi que différentes tailles de déchirures 
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entre 5 mm et 20 mm. À la fois le type et la taille de la déchirure ont affecté de façon 

significative la taille et la nature des espaces de mobilité sécuritaire. L’hypothèse formulée 

dans les objectifs spécifiques est donc confirmée. Il est donc important que le thérapeute 

prenne en compte ces caractéristiques de la blessure afin de déterminer le types de 

mouvements passifs pouvant être proposés sans risque pendant la rééducation de la coiffe 

des rotateurs. Nous avons aussi mis en évidence que la technique chirurgicaleest aussi un 

facteur d’importance comme les mouvements de rééducation sécuritaires sont modifiés. 

 

6. Finalement, les exercices passifs de rééducation de la coiffe des rotateurs ont été 

testés par l’intermédiaire des espaces sécuritaires. L’ensemble des exercices testés s’est 

avéré potentiellement dangereux pour l’intégrité de la réparation, s’il sont exécuté sans 

restriction d’élévation ni de rotation axiale. Cependant, avec une attention spéciale 

particulière pour respecter certaines rotations du bras, des élévations du bras d’amplitude 

restreinte dans les plans sagittal, scapulaire et frontal peuvent être réalisées pour toutes les 

déchirures de moins de 15 mm. 
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ANNEXES 

1 Extraction d’angles des matrices de rotation 

Tandis que la séquence de Cardan 𝑋ψ𝑌θ𝑍ϕ est utilisée64,210angles d’Euler 𝑍ψ𝑌θ𝑍ϕ sont 

préférés pour l’articulation thoraco-humérale, ou gléno-humérale. Toutefois, cette séquence 

cause une certaines interaction entre le premier et le troisième angle de la séquence, tous 

deux réalisés autour du même axe. De ce fait pour la mesure de la mobilité articulaire, nous 

suggérons une séquence d’Euler 𝑍ψ𝑌θ−𝑍ψ𝑍ϕdans laquelle le troisième aze de rotation est 

corrigé. Puisque la combinaison de séquences d’angles entre eux est complexe, une matrice 

de rotation 𝑅, est souvent utilisée pour les calculs. Cette matrice est carrée et définie par 

trois vecteurs et constituant neuf éléments.De plus, elle est identique quelle que soit la 

séquence d’angle : 

𝑅 = [
1,1 1,2 1,3
2,1 2,2 2,3
3,1 3,2 3,3

].    Équation (1) 

Pour l’interprétation, les angles doivent alors en être extraits. Extraire les angles ψ,θ,ϕ 

d’une matrice de rotation est une opération trigonométrique simple201, qui varie selon la 

séquence d’angles choisie.  

1.1 Séquence de Cardan xyz 

Si la séquence que je choisie est 𝑋ψ𝑌θ𝑍ϕ  , la matrice de rotation correspondante a la forme :  

𝑅𝑋𝜓𝑌𝜃𝑍𝜙
=  [

𝑐𝜑𝑐𝜗 −𝑠𝜑𝑐𝜗 𝑠𝜗

𝑐𝜑𝑠𝜗𝑠𝜓 + 𝑠𝜑𝑐𝜓 −𝑠𝜑𝑠𝜗𝑠𝜓 + 𝑐𝜑𝑐𝜓 −𝑐𝜗𝑠𝜓

−𝑐𝜑𝑠𝜗𝑐𝜓 + 𝑠𝜑𝑠𝜓 𝑠𝜑𝑠𝜗𝑐𝜓 + 𝑐𝜑𝑠𝜓 𝑐𝜗𝑐𝜓

],  Équation (2) 

où : 𝑐𝜗 = cos (𝜗) et 𝑠𝜗 = 𝑠𝑖𝑛(𝜗 ). 

On pourra alors facilement identifier les angles :  𝜓 = 𝑡𝑎𝑛−1( −𝑅2,3 ⁄ 𝑅3,3) 

𝜗 = 𝑠𝑖𝑛−1( 𝑅1.3)  

𝜑 = 𝑡𝑎𝑛−1( −𝑅1,2 ⁄ 𝑅1,1). 
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1.2 Séquence d’Euler zyz 

Si la séquence que je choisie est 𝑍ψ𝑌θ𝑍ϕ , la matrice de rotation correspondante a la forme :  

𝑅𝑍𝜓𝑌𝜃𝑍𝜙
=  [

𝑐𝜓𝑐𝜑 − 𝑠𝜓𝑐𝜗𝑠𝜑 −𝑐𝜓𝑠𝜑−𝑠𝜓𝑐𝜗𝑐𝜑 𝑠𝜓𝑠𝜗

𝑠𝜓𝑐𝜑 + 𝑐𝜓𝑐𝜗𝑠𝜑 −𝑠𝜓𝑠𝜑 + 𝑐𝜓𝑐𝜗𝑐𝜓 −𝑐𝜓𝑠𝜗

𝑠𝜗𝑠𝜑 𝑠𝜗𝑐𝜑 𝑐𝜗

],  Équation (3) 

où : 𝑐𝜗 = cos (𝜗) et 𝑠𝜗 = 𝑠𝑖𝑛(𝜗 ). 

On pourra alors facilement identifier les angles :  𝜓 = 𝑡𝑎𝑛−1( −𝑅1,3 ⁄ 𝑅2,3) 

𝜗 = 𝑐𝑜𝑠−1( 𝑅3.3)  

𝜑 = 𝑡𝑎𝑛−1( 𝑅3,1 ⁄ 𝑅3,2). 

1.3 Séquence d’Euler corrigée zyzz 

Si la séquence que je choisie est 𝑍ψ𝑌θ−𝑍ψ𝑍ϕ , la matrice de rotation correspondante a la 

forme :  

𝑅𝑍𝜓𝑌𝜃−𝑍𝜓𝑍𝜙
=  [

𝑐𝜓𝑐𝜑−𝜓 − 𝑠𝜓𝑐𝜗𝑠−𝜓𝜑 −𝑐𝜓𝑠𝜑−𝜓−𝑠𝜓𝑐𝜗𝑐𝜑−𝜓 𝑠𝜓𝑠𝜗

𝑠𝜓𝑐𝜑−𝜓 + 𝑐𝜓𝑐𝜗𝑠𝜑−𝜓 −𝑠𝜓𝑠𝜑−𝜓 + 𝑐𝜓𝑐𝜗𝑐𝜑−𝜓 −𝑐𝜓𝑠𝜗

𝑠𝜗𝑠𝜑−𝜓 𝑠𝜗𝑐𝜑−𝜓 𝑐𝜗

],  Équation (4) 

où : 𝑐𝜗 = cos (𝜗) et 𝑠𝜗 = 𝑠𝑖𝑛(𝜗 ). 

On pourra alors facilement identifier les angles :  𝜓 = 𝑡𝑎𝑛−1( −𝑅1,3 ⁄ 𝑅2,3) 

𝜗 = 𝑐𝑜𝑠−1( 𝑅3.3)  

𝜑 − 𝜓 = 𝑡𝑎𝑛−1( 𝑅3,1 ⁄ 𝑅3,2). 

Donc :   𝜑 = 𝑡𝑎𝑛−1( 𝑅3,1 ⁄ 𝑅3,2) + ψ. 
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2  Comparaison d’amplitudes fonctionnelles mesurées à l’aide de 

marqueurs cutanés et de tiges intra-corticales 

 

Tableau 14 : Comparaison des amplitudes sterno-claviculaires. 

 Amplitude de mouvement en degrés (MOYENNE ± ET) 
Type de mouvement Tiges intracorticales Repères cutanés 

STERNOCLAVICULAIRE Z Y X Z Y X 

Adduction en rotation externe 17 ± 6 13 ± 2 18 ± 8 18 ± 5 12 ± 5 24 ± 9 

Adduction en rotation neutre  16 ± 5 12 ± 4 19 ± 15 15 ± 2 11 ± 4 18 ± 11 

Adduction en rotation interne 16 ± 7 13 ± 3 24 ± 8 15 ± 2 12 ± 3 26 ± 4 

Flexion en rotation externe 15 ± 4 10 ± 2 31 ± 14 13 ± 2 12 ± 2 23 ± 2 

Flexion en rotation neutre 21 ± 6 12 ± 1 30 ± 8 20 ± 4 13 ± 1 20 ± 4 

Flexion en rotation interne 21 ± 1 13 ± 2 31 ± 7 21 ± 3 14 ± 0 15 ± 3 

Abduction en rotation externe 22 ± 3 15 ± 3 29 ± 8 13 ± 6 13 ± 4 16 ± 10 

Abduction en rotation neutre 20 ± 4 17 ± 5 24 ± 6 17 ± 4 18 ± 5 15 ± 8 

Abduction en rotation interne 20 ± 4 18 ± 5 20 ± 5 17 ± 5 19 ± 6 14 ± 2 

Extension en rotation externe 4 ± 3 8 ± 6 5 ± 5 4 ± 3 8 ± 9 6 ± 4 

Extension en rotation neutre 5 ± 2 14 ± 2 13 ± 4 4 ± 3 13 ± 8 7 ± 3 

Extension en rotation interne 11 ± 6 10 ± 3 15 ± 4 11 ± 6 12 ± 6 10 ± 9 

Rotations du bras en adduction 5 ± 3 5 ± 3 8 ± 5 3 ± 4 4 ± 4 3 ± 4 

Rotations du bras en flexion 9 ± 9 8 ± 7 13 ± 11 6 ± 2 6 ± 3 5 ± 2 

Rotations du bras en abduction 8 ± 6 5 ± 3 10 ± 7 7 ± 5 8 ± 7 8 ± 9 

Rotations du bras en extension 6 ± 3 5 ± 3 5 ± 3 8 ± 4 5 ± 4 5 ± 4 

 

  



 

d 

 

Tableau 15 : Comparaison des amplitudes acromio-claviculaires. 

 Amplitude de mouvement en degrés (MOYENNE ± ET) 
Type de mouvement Tiges intracorticales Repères cutanés 

ACROMIOCLAVICULAIRE Z Y X Z Y X 

Adduction en rotation externe 13 ± 3 17 ± 6 22 ± 2 30 ± 0 19 ± 7 29 ± 4 

Adduction en rotation neutre  12 ± 0 15 ± 9 21 ± 7 31 ± 2 28 ± 1 45 ± 16 

Adduction en rotation interne 10 ± 1 14 ± 7 20 ± 5 27 ± 7 25 ± 5 44 ± 5 

Flexion en rotation externe 17 ± 10 17 ± 2 22 ± 3 20 ± 3 24 ± 10 39 ± 15 

Flexion en rotation neutre 12 ± 2 14 ± 5 20 ± 1 16 ± 10 31 ± 12 31 ± 0 

Flexion en rotation interne 9 ± 1 13 ± 5 15 ± 3 13 ± 11 28 ± 3 36 ± 5 

Abduction en rotation externe 9 ± 5 15 ± 2 19 ± 1 17 ± 0 34 ± 23 37 ± 4 

Abduction en rotation neutre 8 ± 2 13 ± 2 16 ± 2 15 ± 4 12 ± 1 29 ± 3 

Abduction en rotation interne 4 ± 0 11 ± 3 14 ± 2 9 ± 2 9 ± 2 24 ± 3 

Extension en rotation externe 6 ± 6 2 ± 2 7 ± 8 10 ± 13 6 ± 8 12 ± 15 

Extension en rotation neutre 8 ± 1 4 ± 1 10 ± 2 11 ± 8 12 ± 8 20 ± 8 

Extension en rotation interne 13 ± 1 8 ± 2 7 ± 0 14 ± 10 11 ± 6 26 ± 20 

Rotations du bras en adduction 6 ± 3 4 ± 1 7 ± 5 5 ± 6 3 ± 4 8 ± 11 

Rotations du bras en flexion 3 ± 1 4 ± 2 6 ± 1 10 ± 1 6 ± 3 16 ± 3 

Rotations du bras en abduction 4 ± 2 5 ± 2 5 ± 3 10 ± 9 10 ± 14 21 ± 21 

Rotations du bras en extension 4 ± 2 4 ± 2 9 ± 2 11 ± 4 8 ± 6 30 ± 13 

 

Tableau 16 : Comparaison des amplitudes scapulo-thoraciques. 

 Amplitude de mouvement en degrés (MOYENNE ± ET) 
Type de mouvement Tiges intracorticales Repères cutanés 

SCAPULOTHORACIQUE Z Y X Z Y X 

Adduction en rotation externe 28 ± 2 27 ± 3 9 ± 2 45 ± 7 23 ± 10 15 ± 1 

Adduction en rotation neutre  27 ± 2 26 ± 5 8 ± 0 46 ± 14 36 ± 6 22 ± 12 

Adduction en rotation interne 25 ± 4 27 ± 4 7 ± 1 43 ± 14 35 ± 11 23 ± 4 

Flexion en rotation externe 18 ± 1 36 ± 6 12 ± 4 24 ± 8 42 ± 23 17 ± 3 

Flexion en rotation neutre 15 ± 1 38 ± 5 9 ± 1 21 ± 6 43 ± 27 17 ± 2 

Flexion en rotation interne 14 ± 5 33 ± 5 6 ± 3 18 ± 13 37 ± 17 15 ± 4 

Abduction en rotation externe 11 ± 1 40 ± 8 5 ± 3 18 ± 5 44 ± 40 16 ± 2 

Abduction en rotation neutre 7 ± 1 35 ± 8 3 ± 0 11 ± 3 14 ± 1 12 ± 1 

Abduction en rotation interne 4 ± 1 32 ± 4 4 ± 1 9 ± 2 13 ± 3 6 ± 3 

Extension en rotation externe 5 ± 6 3 ± 2 5 ± 6 6 ± 8 8 ± 9 13 ± 18 

Extension en rotation neutre 7 ± 4 5 ± 2 9 ± 1 9 ± 1 11 ± 1 16 ± 13 

Extension en rotation interne 10 ± 3 10 ± 5 13 ± 0 10 ± 2 9 ± 2 21 ± 14 

Rotations du bras en adduction 9 ± 6 10 ± 6 4 ± 2 6 ± 8 3 ± 4 5 ± 6 

Rotations du bras en flexion 7 ± 5 14 ± 8 6 ± 3 10 ± 5 16 ± 17 12 ± 10 

Rotations du bras en abduction 4 ± 1 14 ± 7 7 ± 5 11 ± 8 14 ± 18 7 ± 7 

Rotations du bras en extension 4 ± 1 6 ± 1 10 ± 4 6 ± 3 10 ± 7 20 ± 9 
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Tableau 17 : Comparaison des amplitudes gléno-humérales. 

 Amplitude de mouvement en degrés (MOYENNE ± ET) 
Type de mouvement Tiges intracorticales Repères cutanés 

GLÉNOHUMÉRALE Z Y X Z Y X 

Adduction en rotation externe 119 ± 74 61 ± 4 64 ± 13 88 ± 24 61 ± 13 41 ± 14 

Adduction en rotation neutre  111 ± 72 57 ± 7 56 ± 18 98 ± 13 64 ± 21 43 ± 8 

Adduction en rotation interne 47 ± 17 55 ± 20 49 ± 27 90 ± 14 67 ± 4 38 ± 5 

Flexion en rotation externe 59 ± 8 56 ± 0 36 ± 16 65 ± 18 65 ± 13 40 ± 6 

Flexion en rotation neutre 76 ± 11 66 ± 3 38 ± 0 71 ± 35 69 ± 5 42 ± 13 

Flexion en rotation interne 65 ± 12 62 ± 10 54 ± 2 43 ± 7 67 ± 7 54 ± 23 

Abduction en rotation externe 57 ± 64 52 ± 5 30 ± 13 50 ± 30 60 ± 14 29 ± 14 

Abduction en rotation neutre 26 ± 14 46 ± 7 27 ± 11 37 ± 20 74 ± 22 26 ± 10 

Abduction en rotation interne 14 ± 0 37 ± 2 22 ± 7 22 ± 11 60 ± 13 25 ± 10 

Extension en rotation externe 177 ± 0 19 ± 0 15 ± 0 138 ± 0 6 ± 0 361 ± 0 

Extension en rotation neutre 8 ± 0 24 ± 1 18 ± 4 20 ± 8 19 ± 11 12 ± 5 

Extension en rotation interne 17 ± 6 17 ± 5 7 ± 2 85 ± 57 16 ± 17 9 ± 4 

 27 ± 13 25 ± 14 85 ± 13 35 ± 11 18 ± 7 72 ± 8 

Rotations du bras en adduction 27 ± 20 27 ± 15 88 ± 7 31 ± 13 36 ± 19 72 ± 16 

Rotations du bras en flexion 17 ± 2 21 ± 6 74 ± 32 27 ± 19 31 ± 10 57 ± 25 

Rotations du bras en abduction 35 ± 11 14 ± 7 71 ± 23 51 ± 16 12 ± 5 55 ± 10 

Rotations du bras en extension 119 ± 74 61 ± 4 64 ± 13 88 ± 24 61 ± 13 41 ± 14 

 
Tableau 18 : Comparaison des amplitudes thoraco-humérales. 

 Amplitude de mouvement en degrés (MOYENNE ± ET) 
Type de mouvement Tiges intracorticales Repères cutanés 

THORACOHUMÉRALE Z Y Z Z Y Z 

Adduction en rotation externe 145 ± 20 81 ± 23 103 ± 13 143 ± 20 77 ± 22 87 ± 10 

Adduction en rotation neutre  142 ± 28 78 ± 32 99 ± 19 139 ± 25 73 ± 30 88 ± 12 

Adduction en rotation interne 130 ± 28 87 ± 29 98 ± 22 129 ± 27 82 ± 27 93 ± 16 

Flexion en rotation externe 106 ± 34 99 ± 18 38 ± 8 106 ± 35 94 ± 16 29 ± 11 

Flexion en rotation neutre 86 ± 40 110 ± 15 46 ± 23 87 ± 40 105 ± 14 39 ± 20 

Flexion en rotation interne 78 ± 26 107 ± 11 74 ± 40 78 ± 23 103 ± 10 66 ± 35 

Abduction en rotation externe 40 ± 18 102 ± 11 59 ± 33 39 ± 20 99 ± 14 55 ± 27 

Abduction en rotation neutre 36 ± 25 96 ± 14 47 ± 19 37 ± 26 93 ± 16 43 ± 15 

Abduction en rotation interne 30 ± 19 83 ± 9 49 ± 17 30 ± 20 81 ± 9 42 ± 10 

Extension en rotation externe 48 ± 17 34 ± 3 46 ± 20 52 ± 27 32 ± 2 48 ± 16 

Extension en rotation neutre 53 ± 23 44 ± 3 36 ± 22 51 ± 24 42 ± 4 24 ± 14 

Extension en rotation interne 66 ± 15 36 ± 10 57 ± 24 66 ± 16 34 ± 11 49 ± 18 

Rotations du bras en adduction 27 ± 38 28 ± 19 77 ± 15 17 ± 11 21 ± 19 57 ± 17 

Rotations du bras en flexion 25 ± 26 38 ± 23 94 ± 7 27 ± 27 37 ± 22 76 ± 14 

Rotations du bras en abduction 16 ± 9 27 ± 11 85 ± 13 18 ± 10 26 ± 12 71 ± 14 

Rotations du bras en extension 21 ± 12 13 ± 14 55 ± 35 22 ± 12 13 ± 13 43 ± 26 
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Du Tableau 14 au Tableau 18, les estimations des amplitudes de mouvements par tiges 

intracorticales et par repères cutanés sont présentées. L’écart entre ces mesures est 

relativement petit. Ainsi, la différence maximale obtenue entre les deux méthodes est de 

16°, 21° et 20° pour les articulations sterno-claviculaire, scapulo-humérale et thoraco-

humérale respectivement. La différence d’écart-type entre les deux est également 

relativement minime. Il est intéressant de noter que l’écart d’étendu de mouvement est plus 

faible que la différence maximale entre les reconstructions (données non présentées ici). 

Ceci suggèrerait un biais systématique entre la mesure cutanée et par tige. Puisque 

l’amplitude de mouvement est définie par la différence entre l’angle maximum mesurée et 

l’angle minimum, le biais systématique est ainsi supprimé et l’erreur entre les deux mesures 

atténuée.  

Plusieurs études ont mesuré les amplitudes de mouvement aux différentes 

articulations de l’épaule67,220. Ainsi, Sahara, et al. (2007)67 ont obtenu des valeurs par IRM 

ouvert pour la sterno-claviculaire de 30°, 8° et 34° pour la rétraction, élévation et rotation 

axiale respectivement. Pour l’acromio-claviculaire, les valeurs sont de 16°, 21° et 20° pour la 

rétraction, la sonnette et la bascule, respectivement. Cependant ceci a été testé en quasi-

statique pour un geste d’abduction. Pour ce geste, les données obtenues par notre étude 

sont du même ordre de grandeur, ce qui corrobore la méthode par repères externes. Dans 

une étude similaire, faite à partir de capteurs électromagnétiques, Ludewig, et al. (2009)66 

ont mesuré la cinématique de l’épaule sur des élévations dynamiques dans trois plans 

différents, soit l’abduction, la scaption et la flexion, pour les articulations sterno-claviculaire, 

acromio-claviculaire, gléno-humérale et scapulo-thoracique. Vu la quantité de donnée, il est 

plus hardis de rapporter les données ici, mais encore une fois, les étendues de mouvement 

sont similaires à celles obtenues dans notre étude pour les mouvements présentés. Ceci dit, 

malgré l’utilisation de trois plans, l’étude de Ludewig est loin de quantifier la mobilité 

maximale selon chaque degré de liberté, notamment en rotation axiale, adduction et 

extension du bras. Dans beaucoup d’autres études comme celle-ci, l’étendue de mouvement 

correspond à ce qui est obtenu par nos données invasives et non invasives. Mais le volume 

étudié trop restreint pour extrapoler sur des données d’étendues de mouvement maximum. 


