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Résumé—L’étude des contraintes physiques induites par les
barrières environnementales rencontrées par les utilisateurs de
fauteuil roulant manuel lors des déplacements quotidiens est
nécessaire pour comprendre et prévenir l’occurrence des troubles
musculo-squelettiques associés. Une approche systématique per-
mettant la comparaison entre différentes études au service de
la quantification de la difficulté associée à différentes barrières
environnementales est donc nécessaire. La présente étude propose
ce type d’approche appliqué aux pentes ascendantes. Dix sujets
ont réalisé un parcours comportant six pentes d’inclinaison
croissante sur un simulateur de fauteuil roulant manuel et au
cours desquelles divers paramètres spatio-temporels, cinéma-
tiques et dynamiques couramment analysés dans la littérature
ont été déterminés. Une étude de leur corrélation linéaire avec
l’inclinaison de la pente à partir du coefficient de Pearson est
également proposée. Les résultats ont montré une augmentation
du temps de poussée, de l’angle de poussée, du pic de moment
propulsifs et des amplitudes de flexion-extension de l’épaule, du
coude et du tronc avec l’inclinaison. A l’inverse, une diminution
du temps de roue libre et de la vitesse ont été observée avec
l’augmentation de l’inclinaison de la pente. Finalement, cette
étude peut être utilisée comme une base de comparaison avec de
futures études au service de la quantification de la difficulté des
barrières environnementales rencontrées par les utilisateurs de
fauteuil roulant manuel.

Mots clés—Fauteuil roulant, Biomécanique, Pentes, Simulateur
de fauteuil roulant

I. INTRODUCTION

On estime qu’environ 1% de la population mondiale a
besoin d’un fauteuil roulant [1]. L’utilisation d’un fauteuil

roulant manuel (FRM) donne à son utilisateur une certaine
autonomie lorsque sa pathologie lui permet. Néanmoins, ce
maintien de l’autonomie s’accompagne d’une prévalence éle-
vée de troubles musculosquelettiques au niveau des membres
supérieurs, et principalement des épaules [2].

Les utilisateurs de fauteuil roulant sont amenés à rencontrer
différentes barrières environnementales (pentes, devers, seuils,
différents types de sol) lors de leurs trajets quotidiens, pour
lesquelles les sollicitations physiques ainsi que la fatigue
associées varient [3]. Une meilleure connaissance de la de-
mande physique engendrée par ces barrières environnemen-
tales permettrait de mieux conseiller les utilisateurs de fauteuil
roulant (rééducation, entraînement au passage des différentes
barrières environnementales, conception de trajets adaptés ...).
Cet objectif pourrait être atteint en quantifiant la difficulté
associée à chacune de ces barrières environnementales.

Les pentes ascendantes sont les barrières environnementales
les plus étudiées dans la littérature utilisant les outils de
l’analyse biomécanique [3], [4]. Néanmoins, la comparaison
de variables spatio-temporelles, cinématiques et dynamique
couramment analysées demeure complexe au regard des dif-
férentes méthodologies utilisées et du peu d’inclinaisons dif-
férentes comparées dans une même étude. Afin de permettre
ces comparaisons au service de la quantification des difficultés
associées aux différentes barrières environnementales, [3] re-
commande la description systématique des éléments suivants :

— caractéristiques des barrières environnementales étu-



diées,
— conditions d’approche des barrières environnementales

étudiées,
— caractéristiques du fauteuil roulant utilisé,
— modèle biomécanique utilisé,
— incertitudes et erreur de reconstruction du modèle bio-

mécanique.
Par ailleurs, l’analyse est complexifiée lorsque plusieurs

caractéristiques de la pente (inclinaison, longueur, largeur
de voie, type de sol, etc) varient simultanément entre les
conditions évaluées. Isoler une seule modification est mal-
heureusement difficile a obtenir de manière écologique et le
recours à un simulateur permet en revanche de générer un
environnement parfaitement contrôlé qui permet de répondre
à cette problématique. Dans une perspective de comparaison
entre différents types de barrières environnementales, le simu-
lateur permet de générer une grande diversité de situations dont
toutes les caractéristiques sont connues. De plus, les données
de capture de mouvement, souvent utilisées comme données
d’entrée des analyses biomécaniques de la locomotion en FRM
[3], limitent l’étude à un espace restreint. C’est pourquoi dans
le cadre de cette étude nous avons fait le choix d’exploiter un
simulateur pour étudier des pentes d’inclinaison différentes,
de longueur contrôlée et permettant une capture précise du
mouvement.

La présente étude a donc pour objectif de suivre l’approche
systématique proposée par [3], appliquée au franchissement
de pentes ascendantes dans un environnement de locomo-
tion simulé. Six inclinaisons de pente sont comparées pour
permettre une approche plus exhaustive que les précédentes
études sur le sujet. Enfin, dans une perspective de quan-
tification des difficultés associées aux différentes barrières
environnementales, une étude de la corrélation linéaire entre
des variables spatio-temporelles, cinématiques et dynamiques
couramment analysées dans la littérature et l’inclinaison de
la pente est également proposée. Compte-tenu de l’évolution
prévisible du travail mécanique externe dans cette situation,
il est ici fait l’hypothèse que les paramètres biomécaniques
d’intérêt classiques de la littérature évoluent linéairement avec
l’inclinaison de la pente (lorsque celle-ci est exprimée en
pourcentage).

II. MATÉRIEL ET MÉTHODES

A. Procédure expérimentale

Une cohorte de 6 femmes et 4 hommes asymptomatiques a
participé à l’étude (âge : 26 ± 4 ans, taille : 169 ± 6 cm, masse :
72 ± 15 kg). ). Les participants avait tous une expérience
d’au moins 2h de pratique du FRM dans l’année précédant
l’expérimentation [5]. Cette étude a été approuvée par le
Comité de Protection des Personnes (2021-A01520-41). Tous
les participants étaient volontaires et ont signé un formulaire
de consentement éclairé préalablement à leur inclusion.

L’expérimentation s’est déroulée sur le simulateur de fau-
teuil roulant PSCHITT-PMR [6]. Ce simulateur se compose
d’un hexapode (statique lors de l’étude présentée), de six
écrans embarqués et d’un ergomètre auquel est fixé un fauteuil

roulant instrumenté. Chaque côté du banc du simulateur est
équipé de rouleaux entraînés par un moteur brushless de
400 W commandé par un convertisseur de fréquence pour
une vitesse angulaire maximale de 10 r ad.s−1 et un couple
maximal de 5 Nm. Le FRM (Invacare Action 4) instrumenté
est équipé de deux codeurs incrémentaux (TWK TBI 50-S)
fixés au centre de l’axe de rotation de la roue arrière pour
mesurer les vitesses de rotation. Deux capteurs de couple
(SCAIME D2268-100Nm) sont fixés au centre de l’axe de
la main courante pour mesurer le couple propulsif appliqué
par l’utilisateur autour de l’axe de rotation des roues. L’en-
vironnement virtuel, développé à l’aide du logiciel SCANeR
studio, fournit une représentation visuelle immersive en trois
dimensions (3D) du mouvement virtuel du fauteuil roulant
contrôlé par l’utilisateur. Le modèle de contrôle utilisé pour
ces expérimentations est celui décrit par [6]. La masse totale
et le centre de masse global du système sujet + FRM ont été
ajustés à chaque sujet. Les données de sortie du simulateur
étaient enregistrées avec une fréquence d’échantillonnage de
100 Hz.

Les réglages du FRM, identiques pour tous les sujets, sont
présentés dans le tableau I. L’angle d’assise est défini par
rapport à l’horizontale et l’angle du dossier par rapport à la
verticale. Les hauteurs d’assise sont définies par rapport au
sol. L’avancée de l’assise est définie comme la distance entre
l’axe des roues et l’intersection entre le dossier et l’assise. Le
carrossage est défini par rapport à la verticale.

TABLE I
RÉGLAGES DU FRM UTILISÉ.

Largeur d’assise 0,45 m
Angle d’assise 1,8 °

Angle du dossier 1,8 °
Hauteur d’assise avant 0,49 m

Hauteur d’assise arrière 0,49 m
Avancée de l’assise 0,04 m

Carrossage 0 °
Empattement 0,50 m
Voie arrière 0,57 m

Des données de capture de mouvement ont été enregistrées
à l’aide du système optoélectronique Vicon (6 caméras Vero
1.3 et 7 caméras Vero 2.2, 100 Hz). Les sujets ont été équipés
de 37 marqueurs et le FRM de 4 marqueurs. La Fig. 1 ci-
dessous présente un sujet équipé de marqueurs installé dans
le simulateur.

Un échauffement de 5 minutes, consistant à se propulser en
situation réelle à proximité du simulateur, était réalisé préala-
blement à l’expérimentation. Pour permettre la synchronisation
a posteriori des données issues du simulateur et de la capture
du mouvement, un coup était donné sur la main courante
droite du FRM à l’aide d’un dispositif équipé de marqueurs
(appelé par la suite coup de synchronisation) avant le démar-
rage du scénario de locomotion. Afin de se familiariser avec
l’utilisation du simulateur, la phase de locomotion analysée
a été précédée d’un scénario de familiarisation permettant au
sujet de parcourir diverses barrières environnementales dans



FIGURE 1. Sujet équipé installé dans le simulateur PSCHITT-PMR (écrans,
bancs à rouleaux, FRM instrumenté).

l’environnement virtuel (devers, pentes, virages, demi-tour et
marche arrière, etc).

Un scénario de locomotion en pente a été réalisé par
l’ensemble des sujets sur le simulateur. Ce scénario comportait
13 tronçons de 4 m de large (pour que la largeur de la voie
n’ait pas d’influence sur la difficulté) et de 10 m de longueur
chacun. Ce scénario était composé d’une alternance de paliers
de repos (inclinaison à 0 %) et de pentes d’inclinaison crois-
sante (2 %, 4 %, 6 %, 8 %, 10 % et 12 %). Le participant devait
s’arrêter au milieu de chaque palier de repos puis repartir de
façon à commencer la pente suivante avec une vitesse initiale.
Seul un sujet a marqué un arrêt juste avant la pente 2 %.
Les sujets n’ont reçu aucune information sur la manière de
se propulser hormis que la vitesse d’exécution du parcours
n’était pas recherchée. Le protocole décrit faisait partie d’une
étude plus large lors de laquelle les sujets devaient réaliser six
scenarii de locomotion différents.

B. Traitement des données

Les données issues du simulateur, acquises à 100 Hz en
temps simulé, ont tout d’abord été interpolées à 100 Hz en
temps réel (à partir des données de temps universel). Les
données du simulateur et les données de capture de mouve-
ment ont ensuite été synchronisées. Pour ce faire, l’instant
du coup de synchronisation a été repéré manuellement dans
les données de capture de mouvement. Ce même instant
a également été repéré manuellement dans les données du
simulateur, en repérant un pic au début de l’essai dans les
données de couple propulsif de la roue droite du FRM. Les
données de capture de mouvement ainsi que les données du
simulateur ont été découpées pour commencer à l’instant du
coup de synchronisation. L’ensemble des données a ensuite
été découpé par tronçons de pente à partir de la position du
FRM dans l’environnement virtuel et des caractéristiques du
scénario de locomotion.

Les données de capture du mouvement ont été utilisées pour
calculer la cinématique articulaire du tronc, de l’épaule, du

coude et du poignet, à l’aide d’une procédure d’optimisation
cinématique multicorps implémentée dans la librairie Matlab
CusToM [7]. Le modèle ostéo-articulaire comportait 11 seg-
ments (tête, partie inférieure de tronc, partie supérieure du
tronc, clavicules, humeri, avant-bas et mains) et 26 degrés de
liberté. Le modèle utilisé est issu de [8] et suit les recomman-
dations de la société internationale de Biomécanique, sauf pour
l’articulation gléno-humérale (GH) (séquence d’angle XZY
définie par rapport à la clavicule). La géométrie du modèle
générique a été mise à l’échelle du sujet étudié à partir des
données de capture du mouvement et de la méthode décrite
dans [9]. Une étape de cinématique inverse a ensuite été réa-
lisée pour obtenir les coordonnées articulaires correspondant
au mouvement du sujet [10]. L’évolution des coordonnées
articulaires a été filtrée avec un filtre passe-bas de Butterworth
du 4ème ordre sans décalage de phase et avec une fréquence de
coupure de 10 Hz [11]. L’erreur de reconstruction cinématique
moyenne (sur l’ensemble des sujets, l’ensemble des pentes et
l’ensemble des marqueurs) était de 6,9 mm ± 3,2 mm.

C. Analyse des données

Pour chaque tronçon de pente, les métriques présentées dans
le tableau II ont été implémentées.

TABLE II
MÉTRIQUES ANALYSÉES.

Paramètres spatio-temporels
Tc Durée de cycle de propulsion (s)
Tp Durée de phase de poussée (s)
Tr l Durée de phase de roue libre (s)
S Secteur angulaire en phase de poussée (°)
V Vitesse moyenne sur toute la pente (m/s)

Paramètre cinétique
Cmax Couple maximal en phase de poussée (Nm)
Paramètres cinématiques (amplitudes articulaires)
GHf e GH en flexion-extension (°)
GHaa GH en abduction-adduction (°)
GHr a GH en rotation interne-externe (°)
Ef e Coude en flexion-extension (°)
Eps Coude en pronation-supination (°)
Wf e Poignet en flexion-extension (°)
Wd Poignet en déviation radiale (°)
Tf e Tronc en flexion-extension (°)

Pour chaque tronçon de pente, la vitesse moyenne V a été
calculée sur l’ensemble du tronçon. Pour cela, la norme des
vitesses linéaires (du point milieu entre les deux centres des
roues arrière) dans les 3 directions de l’espace a été calculée
à chaque instant à partir des valeurs de vitesses renvoyées par
les codeurs du simulateur. La moyenne sur l’ensemble des
instants a été effectuée pour obtenir la vitesse moyenne.

Pour l’ensemble des autres métriques, la moyenne des
cycles de propulsion complet par tronçon a été calculée. Les
différents cycles ont été repérés à l’aide des couples propulsifs
des roues droite et gauche obtenus à partir des capteurs de
couple du simulateur. Les instants lors desquels les valeurs de
couples étaient supérieures à 1,5 Nm (phases de poussées) ont
été repérés pour les deux roues. Les instants de changement
de phase (poussée ou roue libre) ont été calculés comme la
moyenne des instants obtenus sur les roues droite et gauche.



Seuls les cycles de propulsion complets (phase de poussée et
phase de roue libre associées) ont été retenus. Les durées de
cycles de propulsion ont été calculées comme la somme des
durées des phases de poussée et de roue libre.

Pour Cmax et S les valeurs ont été identifiées ou calculées
pour les roues droite et gauche. La valeur maximale entre les
deux roues a ensuite été retenue. Le secteur angulaire parcouru
en phase de poussée S a été calculé à l’aide de la méthode des
trapèzes appliquée aux vitesses des roues (obtenues à l’aide
des codeurs du simulateur) en phase de poussée.

Les amplitudes articulaires de la GH, du coude et du
poignet ont été calculées pour les bras droit et gauche. La
valeur maximale entre les deux bras a été retenue. L’amplitude
articulaire du tronc a été déterminée en calculant l’angle entre
la verticale et le segment reliant les vertèbres C7 et T12.
L’ensemble des amplitudes articulaires a été calculé comme
la différence entre l’angle maximal et l’angle minimal lors de
la locomotion sur le tronçon de pente considéré.

Ces méthodes ont amené à l’obtention d’une valeur pour
chaque métrique, pour chaque tronçon de pente et pour
chaque sujet. Les valeurs présentées dans les résultats sont les
moyennes et écart-types sur l’ensemble des sujets et présenté
par niveau de pente.

Afin d’évaluer la corrélation linéaire entre l’inclinaison de
la pente et l’évolution des différentes métriques présentées ci-
dessus, le coefficient de Pearson ρ a également été calculé.

III. RÉSULTATS

L’ensemble des résultats des différentes métriques décrites
ci-dessus sont présentés dans le tableau III.

Il a ainsi été observé que le temps de poussée Tp augmentait
linéairement avec l’inclinaison de la pente, tandis que le temps
de phase de roue libre Tr l diminuait linéairement dans le même
temps. Ainsi, on ne remarque pas de corrélation particulière
entre le temps de cycle Tc et l’inclinaison de la pente. Les
écart-types de Tc, Tp et Tr l sont plus élevés pour la pente à
2% que pour les autres pentes.

Concernant le couple propulsif maximal Cmax et l’angle de
poussée S, ceux-ci augmentaient avec l’inclinaison de la pente.
Une corrélation linéaire très élevée (coefficient de corrélation
supérieur à 0,97) entre ces métriques et l’inclinaison de la
pente a également pu être notée. La vitesse moyenne V était
inversement corrélée avec l’inclinaison de la pente et l’écart-
type associé était plus élevé pour la pente à 2% que pour les
autres pentes.

Toutes les amplitudes articulaires étudiées variaient peu
entre les différentes inclinaisons de pentes (variations infé-
rieures ou du même ordre de grandeur que les écart-types). Les
paramètres en question pourraient donc être indépendants de
l’inclinaison de la pente, malgré des coefficients de corrélation
élevés. Néanmoins, pour la flexion-extension du poignet Wf e,
du coude Ef e et du tronc Tf e, une tendance peut tout de même
être observée puisque les ratio entre les variations observées
et les écart-types sont plus élevés que pour les autres degrés
de libertés. Ces degrés de liberté présentent des coefficient

de corrélation élevés (entre 0.90 et 0.98) ce qui montre une
corrélation avec l’inclinaison de la pente.

IV. DISCUSSION

La présente étude visait a étudier l’évolution de paramètres
biomécaniques classiques en fonction de l’inclinaison de la
pente et d’évaluer le niveau de linéarité de ces évolutions
qui permettrait de facilement interpoler les résultats à d’autres
inclinaisons non-investiguées dans cette étude. Les résultats
ont permis de montrer une évolution des paramètres spatio-
temporels avec une augmentation du temps de poussée, une
réduction du temps de roue libre, une augmentation du sec-
teur angulaire en phase de poussée et une diminution de la
vitesse du fauteuil, avec l’inclinaison de la pente. Le couple
propulsif maximal était également augmenté avec l’inclinaison
de la pente, ainsi que les variables cinématiques d’amplitude
articulaire de flexion-extension du poignet, du coude et du
tronc. Pour toutes ces métriques, un haut niveau de corrélation
linéaire a été trouvé (entre 0,88 et 0,99).

Cependant, cette étude présente un certain nombre de limita-
tions, mais également de perspectives. Tout d’abord, sur le plan
statistique, les données étudiées proviennent d’une moyenne
effectuée sur seulement 10 sujets. Il est alors délicat d’effec-
tuer un test analytique pour vérifier la normalité des distribu-
tions pour chaque métrique et chaque inclinaison, car ce type
de test est sensible à la taille de l’échantillon [12]. Il faut donc
avoir en tête lors de l’analyse des moyennes et écart-types,
que les distributions ne suivent pas forcément une loi normale.
L’inclusion de nouveaux participants pourrait permettre de ren-
forcer la fiabilité statistique des résultats présentés. Toujours
sur le plan statistique, le nombre d’inclinaisons de pente étudié
a également un impact sur l’étude de la corrélation linéaire
avec les différentes métriques étudiées. Ainsi, un nombre plus
élevé d’inclinaisons de pente (incluant notamment des pentes
maximales plus importantes) permettrait de conclure sur la
corrélation linéaire ou l’indépendance des métriques avec une
faible variation vis-à-vis de l’inclinaison. Il est également
discutable d’étudier les liens entre les paramètres observés et
l’inclinaison de la pente uniquement à partir d’une corrélation
linéaire. L’étude d’autres types de corrélation serait également
intéressante au service de la quantification de la difficulté
induite par les différentes barrières environnementales.

Les ordres de grandeur observées dans la présente étude
sont cohérents avec ceux de la littérature pour Tc, Cmax,
GHf e, GHaa, GHr a, Ef e et Eps [3], [4]. Les corrélations
linéaires de la présente étude sont également cohérentes avec
les observations de la littérature pour Tr l, Tp, V ainsi que pour
certaines amplitudes articulaires (dont la pertinence est discu-
table du fait des faibles variations). Des différences peuvent
cependant être notées sur Tp et Tr l. Plusieurs raisons peuvent
expliquer ces différences observées avec la littérature. Tout
d’abord, il semblerait que la méthode utilisée pour découper
les phases de poussée et de roue libre tende à diminuer Tp au
profit de Tr l. Cependant, si cela peut altérer la comparaison
avec la littérature, cela ne devrait pas altérer les tendances
d’augmentation/diminution observées dans cette étude. Par



TABLE III
MOYENNE DES MÉTRIQUES (ÉCARTS-TYPES ENTRE PARENTHÈSES) EN FONCTION DE L’INCLINAISON DE LA PENTE ET COEFFICIENTS DE CORRÉLATION

ASSOCIÉS.

Inclinaisons 2% 4% 6% 8% 10% 12% ρ
Paramètres spatio-temporels

Tc (s) 0.94 (0.34) 0.87 (0.22) 0.85 (0.17) 0.88 (0.16) 0.85 (0.16) 0.91 (0.15) -0.31
Tp (s) 0.24 (0.09) 0.24 (0.05) 0.25 (0.06) 0.27 (0.05) 0.29 (0.05) 0.33 (0.06) 0.96
Tr l (s) 0.71 (0.29) 0.63 (0.17) 0.60 (0.14) 0.61 (0.13) 0.55 (0.12) 0.58 (0.12) -0.88
S (°) 110 (27) 117 (26) 119 (27) 126 (27) 133 (24) 135 (25) 0.99

V (m/s) 1.46 (0.38) 1.45 (0.27) 1.43 (0.30) 1.35 (0.28) 1.29 (0.25) 1.15 (0.31) -0.94
Paramètre cinétique

Cmax (Nm) 13.4 (2.4) 16.6 (2.5) 19.7 (3.4) 20.5 (5.1) 24.4 (3.3) 27.2 (3.6) 0.99
Paramètres cinématiques

GHf e (°) 52.4 (16.4) 58.5 (15.7) 50.3 (19.1) 53.5 (23.8) 55.7 (22.1) 52.9 (25.1) 0-0.05
GHaa (°) 21.8 (7.4) 22.9 (6.3) 22.8 (5.8) 23.4 (6.8) 22.2 (4.5) 22.6(6.2) 0.26
GHr a (°) 29.2 (11.5) 29.9 (12.8) 32.2 (10.4) 30.7 (11.3) 29.5 (10.1) 33.1 (12.0) 0.58
Ef e (°) 43.0 (7.8) 44.8 (6.3) 44.8 (6.7) 47.2 (8.8) 48.3 (9.4) 49.4 (9.1) 0.98
Eps (°) 32.1 (7.4) 30.9 (5.8) 30.2 (5.1) 32.4 (5.8) 32.4 (6.1) 32.5 (6.1) 0.47
Wf e (°) 45.4 (6.6) 47.1 (7.4) 49.0 (7.3) 49.3 (6.1) 50.2 (5.6) 49.7 (6.3) 0.90
Wd (°) 35.7 (7.3) 36.8 (6.5) 37.4 (6.2) 38.4 (6.2) 38.5 (6.9) 38.3 (6.7) 0.91
Tf e (°) 3.6 (2.0) 3.5 (2.1) 4.4 (3.9) 5.5 (4.5) 6.7 (3.8) 9.2 (4.4) 0.95

ailleurs, la littérature n’est pas non plus homogène sur la
méthode pour déterminer les début et fin de phase de poussée
et des travaux ont déjà montré leur influence sur le temps de
poussée identifié [13].

Concernant le temps de cycle Tc, la majorité des études por-
tants sur des utilisateurs de FRM analysées dans [3] présente
un temps de cycle Tc qui diminue avec l’augmentation de la
pente, mais l’observation inverse est faite dans les études [4],
[14]. [15] a montré que l’apprentissage d’une technique de
propulsion semi-circulaire avait une influence sur le temps de
cycle. De plus, la technique de propulsion pour un sujet donné
peut varier avec l’inclinaison de la pente [4]. Il serait donc
intéressant pour une analyse plus approfondie de dissocier les
différentes techniques de propulsion lors de l’étude du temps
de cycle.

La littérature présente une grande disparité sur les ampli-
tudes articulaires [3]. Ce phénomène peut notamment provenir
de l’utilisation de modélisations différentes entre les études.
Cela pourrait expliquer les différences d’ordre de grandeur
entre la présente étude et la littérature pour les degrés de
libertés du poignet (Wf e et Wd). Une comparaison plus
approfondie des ordres de grandeurs des paramètres cinéma-
tiques avec ceux de la littérature nécessiterait donc d’étudier
en détail ces différentes modélisations, afin de distinguer si
les différences observées proviennent de ces différences ou
d’autres phénomènes.

La configuration du FRM positionnait l’axe des roues
derrière l’intersection entre le dossier et l’assise. Plusieurs
sujets ont fait remarquer que cette position rendait plus difficile
la tache à effectuer. Ainsi, les sujets devaient aller chercher
les mains courantes loin derrière eux pour se propulser. On
peut donc supposer que pour gagner en efficacité, les sujets
avaient tendance à relâcher les mains courantes le plus tard
possible. En effet, [16] a montré que l’avancée de l’assise avait
une influence sur les sollicitations de l’épaule. Ce phénomène
pourrait expliquer des valeurs de S plus élevées que dans
la littérature ainsi qu’une corrélation contradictoire avec la

majorité des études de la littérature, et ce malgré des temps
de phases de poussées réduites du fait de la méthode de
découpage des phases utilisée. Cela pourrait également être
à l’origine des plus grandes amplitudes articulaires du poignet
trouvée dans cette étude que dans la littérature [3]. Une
étude avec d’autres réglages du FRM permettrait d’étudier
cette hypothèse, ainsi que l’interaction entre la pente et les
caractéristiques géométriques du FRM.

L’utilisation d’un simulateur dans la présente étude a permis
d’analyser six niveaux de pente parfaitement contrôlés sur
un parcours de seulement 130 m de long, ce qui aurait été
impossible en environnement réel. Néanmoins, le recours à un
simulateur pose tout de même quelques limites. Tout d’abord,
dans cette étude, l’hexapode sur lequel était installé le FRM
restait statique et ne s’inclinait donc pas dans les pentes. Ce
phénomène avait tendance à réduire l’immersion et pouvait
également impacter la biomécanique du sujet. Notamment, on
remarque que les ordres de grandeur obtenus pour l’amplitude
articulaire du tronc sont plus faibles que ceux obtenus dans la
littérature [3]. En effet, l’inclinaison du tronc permet notam-
ment la stabilité sur un plan incliné, qui n’était pas nécessaire
dans notre étude. De plus, les vitesses observées dans la
littérature sont toujours plus faibles que dans la présente étude,
ce qui pourrait également provenir du paramétrage du modèle
implémenté dans le simulateur. Enfin, le simulateur utilisé
était équipé d’un ergomètre à rouleaux, technologie courante
dans les simulateurs de fauteuil roulant [17]. Le recours à des
tapis roulants est également possible [3], [17], mais contraint
la vitesse d’exécution des utilisateurs. Par ailleurs, [18] a
montré que l’utilisation d’un ergomètre avait une influence sur
certaines métriques couramment utilisées comme par exemple
une réduction de la durée de phase de poussée, qui a en effet
été observée dans la présente étude (même si nous supposons
que la méthode d’identification des début et fin de phases
puisse être en partie à l’origine de ces différences).

Par ailleurs, l’instrumentation du FRM ne permettait pas
de mesurer les six composantes des actions mécaniques exer-



cées par le sujet sur les mains courantes. Une approche par
dynamique inverse pour déterminer les couples articulaires
ainsi que la répartition des efforts musculaires n’était donc
pas possible, ce qui aurait pu être intéressant au regard des
recommandations de [3]. Le recours à la mesure de l’acti-
vité électrique musculaire aurait également été intéressante
mais aurait nécessité plus de temps expérimental. Il aurait
également été intéressant d’ajouter une évaluation subjective
de la difficulté ressentie pour chacun des six niveaux de
pente. Cependant, le recours a une évolution croissante de la
difficulté des pentes est un biais majeur pour une telle analyse.
Le développement de plusieurs scenarii avec une répartition
aléatoire des différentes pentes pourrait permettre d’éviter ce
biais.

Enfin, il a été montré qu’il existait des différences ciné-
matiques et physiologiques entre les utilisateurs de fauteuil
roulant et les personnes asymptomatiques lors de l’utilisation
d’un FRM sur ergomètre [19] et lors d’ascension de pentes
[20]. L’inclusion basée sur une pratique de 2h minimum du
fauteuil roulant a permis de limiter ce phénomène. Néanmoins,
l’étude d’une cohorte avec des utilisateurs quotidien de FRM
permettrait de complètement s’affranchir de ces limitations.

V. CONCLUSION

Cette étude a présenté une démarche d’analyse de la loco-
motion en FRM sur des pentes au service de la quantification
des difficultés associées à différentes barrières environne-
mentales. Les résultats obtenus dans cette étude présentent
l’évolution de paramètres spatio-temporels, cinétiques et ci-
nématiques dans un objectif de comparaison à des résultats
similaires obtenus sur d’autres barrières environnementales.
Une étude suivant une approche similaire mais appliquée à des
utilisateurs de FRM et comportant plus de sujets permettrait de
confirmer les résultats obtenus. Ces derniers, couplés à ceux
obtenus sur d’autres barrières environnementales, constitue-
raient une base pour la quantification des difficultés associées
à différentes barrières environnementales.
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